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Matériels et méthodes. Analyse rétrospective de 130 analyses quantifiées de la marche 
réalisées chez des patients hémiparétiques après un accident vasculaire cérébral. A partir des 
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exprimée en centimètres et en valeur angulaire. Enfin, nous avons étudié la corrélation entre 
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méthode centimétrique (r = -0,60 et r = -0,72, p<0,001).  
 
Conclusion. La ToulGait Viz a été développé pour fournir une description globale et quantifiée 
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Contexte du travail  

Après un accident vasculaire cérébral (AVC), deux personnes sur trois souffrent de troubles 

de la marche [1]. Les troubles de la marche constituent donc une demande fréquente de prise 

en charge de la part des patients avec au premier plan une gêne liée à l’accrochage de la pointe 

du pied, majorant le risque de chutes. Cet accrochage est favorisé par un défaut de 

raccourcissement du membre inférieur lors de la phase oscillante [2]. 

Physiologie de la marche 

La phase oscillante correspond à la dernière partie du cycle de marche comprise entre le 

décollement du pied du sol et le contact du pied au sol suivant. Elle permet l’avancée du membre 

inférieur sous le bassin et place les segments du membre inférieur en position adéquate pour 

réceptionner le poids du corps lors de la prochaine phase d’appui (Figure 1). Il s’agit de la 

période critique du cycle de marche au cours de laquelle le sujet doit faire avancer son membre 

parétique vers l’avant en le raccourcissant suffisamment malgré la parésie et/ou l’hypertonie de 

certains muscles.  

 

 

Figure 1. Division du cycle de marche en phase d’appui et phase oscillante (modifié d’après 

Perry, 1992). 
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De manière physiologique, le membre inférieur se raccourcit au cours de la phase oscillante 

afin de laisser passer le pied au-dessus du sol sans accrochage. Elle est caractérisée par une 

première phase de raccourcissement cinématique du membre (jusqu’à environ 70% du cycle de 

marche) suivie d’une seconde phase au cours de laquelle le membre regagne sa longueur 

maximale avant le contact avec le sol (Tableau 1, cf pp. 15-17). Ce raccourcissement est 

observé dans le plan sagittal car lié à un mouvement de flexion des différentes articulations du 

membre inférieur. La cheville part d’une position de flexion plantaire au moment du début de 

la phase oscillante pour revenir progressivement à une position neutre en fin de phase oscillante. 

Le genou est en flexion d’environ 30° au moment du décollement du pied, il va atteindre une 

flexion de 30 à 60° au milieu de la phase oscillante et revient en extension (autour de 0°) à la 

fin de la phase oscillante. La hanche est en extension de quelques degrés au début de la phase 

oscillante puis se fléchit progressivement d’environ 30° jusqu’en fin d’oscillation. Cependant, 

la définition de la norme angulaire de chaque articulation au cours du cycle de marche est 

dépendante de la vitesse de marche [3,4] : deux sujets sains marchant à deux vitesses différentes 

n’ont pas les même courbes cinématiques. 

Les modifications cinématiques observées au cours de la phase oscillante sont assurées par 

la contraction séquentielle et concentrique des muscles fléchisseurs des membres inférieurs afin 

de permettre le raccourcissement global du membre inférieur. Au début de la phase oscillante, 

la flexion de hanche est assurée pas le muscle ilio-psoas, la flexion de genou est à la fois passive 

par un effet pendulaire secondaire à la flexion de hanche et à la fois liée à l’action bi-articulaire 

des chefs gastrocnémiens du triceps sural qui sont fortement activés en phase de double appui 

de propulsion. La flexion dorsale de cheville au cours de la phase oscillante est assurée par le 

muscle tibial antérieur. Les ischio-jambiers n’ont pas de rôle dans la flexion de genou mais ont 

un rôle dans le contrôle de l’extension du genou en fin de phase oscillante par une activité 

excentrique. Le quadriceps exerce un contrôle de la flexion de genou en début de phase 
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oscillante, essentiellement par l’action excentrique du droit fémoral, puis au moment du contact 

initial il maintient le genou en extension [5]. La Figure 2 synthétise les activations musculaires 

physiologiques au cours d’un cycle de marche.  

  

 

Figure 2. Activations musculaires (en noir pour les muscles profonds, en rose et rouge pour 

les muscles superficiels) au cours d’un cycle de marche droit [6]. 

 

Au cours d’un cycle de marche physiologique, les excursions du centre de masse par rapport 

à son déplacement selon l’axe de progression sont réduites afin de limiter le coût énergétique 

de la marche [7]. Dans le plan sagittal, on constate ainsi une minimisation des excursions 

verticales du centre de masse, notamment grâce à une inclinaison inférieure du bassin du côté 

du membre oscillant, et à une minimisation des variations de la longueur totale du membre 

inférieur lors de la phase d’appui (Figures 3 et 4). 
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Figure 3. Vue sagittale de l’excursion verticale du centre de masse qui est minimisée grâce à 

une obliquité inférieure du bassin du côté du membre oscillant (d’après Whittle, 2007). 

 

 

Figure 4. Vue sagittale des positions articulaires permettant la minimisation de la variation de 

longueur du membre inférieur en phase d’appui (d’après Whittle, 2007). 
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Altérations de la marche secondaires à un accident vasculaire cérébral 

Les caractéristiques de la marche du sujet hémiparétique diffèrent de la marche 

physiologique. La déficience motrice caractéristique du sujet hémiplégique, également 

dénommée parésie spastique [8,9], est à l’origine d’une parésie des muscles agonistes 

fléchisseurs et de cocontractions spastiques des muscles antagonistes limitant le 

raccourcissement du membre inférieur en phase oscillante. Au niveau de la hanche, il peut 

exister une diminution du pic de flexion causée par l’insuffisance de contraction des 

fléchisseurs de hanche, et parfois par une hyperactivité des muscles ischio-jambiers en phase 

pré-oscillante et oscillante. La diminution du pic de flexion de hanche provoque une diminution 

du pic de flexion de genou qui peut également être favorisée par une cocontraction spastique 

des extenseurs de genou (droit fémoral et/ou vastes). Au niveau de la cheville, il peut exister 

une diminution de la flexion dorsale de cheville par parésie des fléchisseurs dorsaux (tibial 

antérieur), éventuellement associée à une cocontraction spastique des fléchisseurs plantaires 

(triceps sural et/ou tibial postérieur principalement) et/ou à une rétraction musculaire limitant 

la course articulaire. Le défaut de raccourcissement global du membre inférieur résulte donc de 

l’association d’anomalies cinématiques multi-étagées, la proportion de la participation de 

chaque articulation au défaut de raccourcissement global étant différente selon les sujets, en 

fonction notamment des activations musculaires pathologiques présentées par le sujet (Tableau 

1, cf pp. 15-17). Le défaut de raccourcissement du membre inférieur en phase oscillante peut 

être considéré comme une anomalie cinématique primaire de la marche hémiplégique [10,11]. 

En présence de ce défaut de raccourcissement, le sujet sollicite d’autres muscles et 

articulations afin de le compenser et de raccourcir suffisamment le membre inférieur parétique 

pour le faire progresser, sans accrochage avec le sol si possible. Les mouvements compensant 

le défaut de raccourcissement du membre inférieur parétique sont nommés anomalies 

cinématiques secondaires ou compensatrices de la marche [11,12] (Tableau 1, cf pp. 15-17).  
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Chaque sujet hémiplégique adopte une stratégie de compensation du défaut de 

raccourcissement qui lui est propre et qui peut associer les mouvements suivants : 

• Une élévation du bassin dans le plan frontal en début de phase oscillante, éventuellement 

associée à une inclinaison controlatérale du tronc. Pour mémoire, au cours de la marche 

normale, le bassin du coté oscillant s’incline vers le bas dans le plan frontal.  

• Une rotation postérieure du bassin qui positionne l’ensemble du membre parétique en 

rotation latérale et facilite le passage du pas. 

• Un fauchage qui est caractérisé par un mouvement de circumduction du membre inférieur 

décrivant un demi-cercle au sol (imitant le mouvement circulaire d'une faux) lié à un 

mouvement d’abduction de hanche. Le fauchage est souvent associé à une majoration de la 

rotation postérieure du bassin, de la rotation latérale du membre inférieur et à une élévation 

homolatérale du bassin lors de la phase oscillante. 

• Une volte controlatérale qui correspond classiquement à un passage en flexion plantaire avec 

appui sur l’avant pied du côté non-parétique en début et milieu de phase d’appui, ce qui a 

pour effet d’élever l’ensemble du bassin et d’allonger fonctionnellement la clairance du pas 

du côté parétique. En pratique clinique, la volte est souvent incomplète et se traduit 

uniquement par un retard de l’avancée du tibial en en début et milieu de phase d’appui du 

côté non-parétique. 

• Un steppage qui correspond à une majoration de la flexion de hanche (et souvent du genou 

de manière secondaire) compensant un défaut de relevé du pied. 

Les mouvements de compensation du défaut de raccourcissement sont des mouvements 

réalisés dans les trois plans de l’espace, souvent combinés et mettant en jeu plusieurs niveaux 

articulaires. Ils permettent au sujet de faciliter la progression du membre parétique vers l’avant 

malgré le défaut de raccourcissement, ils permettent la clairance du membre inférieur (Tableau 

1, cf pp. 15-17).  



 7 

Il a été montré que la dépense énergétique d’un sujet hémiplégique est supérieure à celle 

d’un sujet sain marchant à la même vitesse [13]. Une des hypothèses de l’augmentation de cette 

dépense énergétique est qu’elle est liée à l’augmentation du déplacement vertical du centre de 

masse au cours de la marche [14]. Or, le déplacement du centre de masse est la conséquence 

des modifications cinématiques de la marche et notamment des mouvements de compensation 

[15,16]. Il semble donc que l’augmentation de la dépense énergétique de la marche 

hémiplégique soit liée à la présence de mouvements de compensation. 

Enfin, la vitesse de marche d’un sujet hémiplégique est un bon reflet des capacités 

fonctionnelles : plus un sujet est capable de marcher vite, plus il est autonome dans ses activités 

de vie quotidienne [17]. L’effet des interventions de rééducation sur la modification de la 

vitesse de marche est un bon moyen de quantifier leur efficacité sur le plan fonctionnel [18].  

Le défaut de raccourcissement, cible thérapeutique 

En pratique clinique courante, il est fréquent de proposer à nos patients une intervention 

permettant d’agir sur le défaut de raccourcissement, dans l’objectif de diminuer l’accrochage 

de la pointe du pied. Il peut s’agir d’interventions à visée thérapeutique (injections de toxine 

botulinique, neurolyses chimiques, chirurgie, rééducation et appareillage par une orthèse) ou à 

visée de test pré-thérapeutique (blocs moteurs anesthésiques d’une branche nerveuse motrice 

ou d’un muscle permettant de mimer l’effet d’un traitement agissant sur l’hypertonie spastique 

du muscle impliqué dans la déformation). 

L’utilisation d’un outil d’évaluation du défaut de raccourcissement est donc un élément 

précieux dans l’évaluation des troubles de la marche du sujet hémiplégique. Cet outil doit être 

global pour améliorer la décision thérapeutique en déterminant la principale composante 

articulaire impliquée dans le défaut de raccourcissement. Il doit également être suffisamment 

précis pour pouvoir évaluer de manière fiable l’efficacité d’une intervention. Cet outil 

correspond à l’analyse quantifiée de la marche, détaillée ci-après. 
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Il n’est pas rare qu’un patient soit satisfait de l’effet d’un bloc moteur anesthésique sur 

l’amélioration du confort à la marche, alors que l’effet sur l’amélioration du défaut de 

raccourcissement n’est pas visible ni à l’œil nu ni sur la vidéo réalisée après le bloc moteur. 

Sachant que seuls les mouvements des articulations de genou et de cheville dans le plan 

sagittal sont quantifiables de manière fiable à partir d’une analyse vidéo de profil avec une 

erreur de mesure de l’ordre de l’ordre de 10° [19–22], et que l’amélioration cinématique du 

raccourcissement lié à une injection de toxine, un bloc moteur ou une neurotomie est de l’ordre 

de 5 à 10 degrés pour la flexion de genou [23–25] et de l’ordre de 2 à 5 degrés pour la 

dorsiflexion de cheville [26,27], il est compréhensible que cette variation ne soit pas visible à 

l’œil nu ou lors de l’analyse d’une vidéo. 

L’amélioration du confort à la marche des patients pourrait s’expliquer par la diminution des 

phénomènes de compensation secondaires à l’amélioration du défaut de raccourcissement. Ces 

modifications des compensations sont difficilement visibles et quantifiables à l’examen 

clinique ou lors de l’analyse d’une vidéo mais sont susceptibles d’induire une diminution de la 

dépense énergétique lors de la marche [14,22]. 
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L’analyse quantifiée de la marche : un outil pour caractériser le défaut de 

raccourcissement et les compensations  

L’analyse quantifiée de la marche 

L’analyse quantifiée de la marche (AQM) correspond au recueil synchronisé de données 

cinématiques (Figure 5), cinétiques et électromyographiques dynamiques dans un 

environnement standardisé [28]. Les laboratoires de marche de référence réalisant 

actuellement des AQM utilisent un système cinématique optoélectronique associé à des 

plateformes de force et à un système EMG dynamique embarqué [29]. L’AQM est devenue 

un outil de mesure permettant d’accompagner le clinicien dans le choix d’une thérapeutique 

et d’en évaluer objectivement son effet, mais reste un examen de dernier recours nécessitant 

du matériel couteux, un ingénieur dédié et une équipe médicale formée à son interprétation. 

L’AQM n’est accessible que dans les centres de référence [30]. 

 

Figure 5. Exemple de courbes cinématiques dans le plan sagittal pour la hanche, le genou 

et la cheville, issues d’une analyse quantifiée de la marche. La courbe continue verte 

représente la valeur cinématique normative du laboratoire, les deux courbes pointillées vertes 

représentent 2 écarts-types à la norme. La courbe rouge représente les valeurs cinématique 

du membre inférieur gauche (+/- 2 écarts-types) et la courbe bleue celles du membre inférieur 

droit (+/- 2 écarts-types). Les données sont exprimées en degrés de 0 à 100% du cycle de 

marche. 
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La marge d’erreur de l’analyse cinématique avec les systèmes optoélectroniques utilisés lors 

de l’AQM est inférieure à 4 degrés dans le plan sagittal, la précision de la mesure étant donc 

bien supérieure à celle de l’analyse visuelle [31].  

Grâce à l’analyse cinématique instrumentale, il est possible de quantifier le défaut de 

raccourcissement au niveau de chaque articulation par la différence à la norme du pic de flexion 

en phase oscillante. Pour que cette évaluation soit fiable, il est indispensable d’utiliser des 

normes adaptées à la vitesse de marche, et non les normes du laboratoire d’AQM, basées le plus 

souvent sur les paramètres cinématiques enregistrés chez des sujets sains ayant une vitesse de 

marche physiologique. Moissenet et al. en 2019 ont proposé des coefficients de régression 

permettant de prédire certaines valeurs cinématiques du membre inférieur dans le plan sagittal 

au cours du cycle de marche chez l’adulte selon la vitesse de marche, l’âge, l’IMC et le genre 

du patient [4]. Grâce à ces coefficients, il est possible de prédire la norme attendue et spécifique 

d’un sujet marchant avec une vitesse diminuée. Le défaut de raccourcissement dans le plan 

sagittal correspond à la différence entre la valeur cinématique attendue (pic de flexion en phase 

oscillante) et la valeur du sujet pour une articulation donnée (Tableau 1, cf pp. 15-17). A notre 

connaissance, l’utilisation d’une norme personnalisée pour chaque sujet selon sa vitesse de 

marche n’a jamais été décrite dans la littérature pour étudier le défaut de raccourcissement de 

sujets hémiparétiques adultes. 

Modalités de caractérisation des anomalies de la marche dans la littérature 

Nous avons réalisé une revue systématique de la littérature en juin 2020 (non publiée, en 

cours de rédaction) au cours de laquelle nous avons interrogé 5 bases de données de la 

littérature. Nous avons recensé les études ayant utilisées des indicateurs de raccourcissement et 

de compensation lors de la phase oscillante de la marche, obtenues à partir d’une analyse 

cinématique tridimensionnelle avec des systèmes optoélectroniques de référence, chez des 

sujets hémiplégiques. L’objectif de cette revue de la littérature est de recenser les indicateurs 
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utilisés et d’en discuter leur pertinence. Nos résultats ont montré que seules 66 études ont 

analysé de manière concomitante des paramètres de mesure du raccourcissement du membre 

inférieur en phase oscillante et des compensations et, à notre connaissance, aucune n’a utilisée 

de quantification globale du raccourcissement et des compensations. Il existe des scores de 

qualité de marche calculés à partir des données d’AQM : le Gait Profile Score [32], du Gait 

Deviation Index [33] et le Gillette Gait Index [34] notamment.  Ces scores de qualité de marche 

ne sont pas spécifiques de la marche hémiplégique ni de la phase oscillante, et ne permettent 

pas d’identifier l’origine du défaut de raccourcissement ni de connaître la stratégie de 

compensation. Parmi les études recueillies dans notre revue systématiques de la littérature, 

seulement 7 ont réalisé une analyse pré et post-intervention de rééducation [35–41] et 8 études 

ont comparé les différences cinématiques entre le port d’une orthèse ou non [27,35,42–47]. 

Parmi ces études, l’impact de l’amélioration du raccourcissement du membre inférieur sur la 

diminution des mouvements de compensation suite à la rééducation ou par le port de l’orthèse 

n’est jamais le critère principal de l’étude. Une seule étude a proposé une analyse combinée de 

l’effet d’une orthèse suro-pédieuse sur l’amélioration des composantes du raccourcissement 

liées au genou et à la cheville d’une part, et sur la diminution des mouvements de compensation 

(obliquité pelvienne et circumduction du coté parétique) d’autre part [42]. Cette étude a montré 

que le port de l’orthèse augmentait significativement la clairance du pas en augmentant le 

raccourcissement du membre inférieur et entrainait une diminution significative de l’obliquité 

pelvienne en phase oscillante, confirmant le lien entre amélioration du raccourcissement et la 

diminution des compensations, mais sans étudier le lien avec l’amélioration du ressenti du 

patient, sa vitesse de marche ou son périmètre de marche.  

Notre travail de revue systématique de la littérature sera associé à une méta-analyse afin 

d’étudier les effets de l’amélioration du raccourcissement sur la diminution des mouvements 

de compensation relevés dans les études. La principale difficulté rencontrée pour la réalisation 
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de cette méta-analyse est l’absence d’uniformisation des indicateurs de mesure cinématique du 

raccourcissement et des mouvements de compensation, un même mouvement pouvant être 

mesuré par plusieurs paramètres cinématiques différents. Par exemple, l’obliquité pelvienne 

était parfois mesurée par son pic angulaire en phase oscillante, ou bien par l’amplitude 

articulaire totale (range of motion) ou encore par l’élévation (en cm) du marqueur de la hanche 

entre la phase d’appui et la phase oscillante. Certaines études utilisaient uniquement les 

amplitudes de mouvement (range of motion) au cours du cycle de marche, ce qui rendait 

difficile l’interprétation des modifications liées à l’amélioration du raccourcissement du 

membre inférieur en phase oscillante uniquement. Malgré des recommandations sur les règles 

de bonnes pratiques pour réaliser et interpréter une AQM [48], il n’existe à ce jour aucun 

consensus dans le choix des paramètres cinématiques les plus pertinents à prendre en compte 

pour caractériser au mieux la gêne ou les améliorations ressenties par le patient.  

 

Synthèse de l’introduction 

Les sujets hémiparétiques présentent souvent un défaut de raccourcissement du membre 

inférieur parétique en phase oscillante en raison de la parésie et des cocontractions spastiques 

séquellaires de la lésion cérébrale. Pour pallier ce défaut de raccourcissement, ils utilisent 

des mouvements de compensation dans les 3 plans de l’espace et à plusieurs niveaux 

articulaires (bassin, hanche, genou, cheville). 

L’analyse simultanée du défaut de raccourcissement et des compensations permettrait une 

meilleure compréhension des patterns de la marche hémiplégique, mais également de mieux 

quantifier l’impact de nos thérapeutiques sur l’amélioration du raccourcissement et la 

diminution des compensations. Elle permettrait également de mieux comprendre quels sont 

les paramètres les plus pertinents pour expliquer le ressenti des patients. 



 13 

Problématique et objectifs du travail 

La prévalence du défaut de raccourcissement chez le sujet hémiplégique vasculaire souligne 

l’importance de l’analyse du raccourcissement du membre inférieur en pratique clinique 

quotidienne, pour guider le clinicien dans ses décisions thérapeutiques et dans l’évaluation de 

l’efficacité des interventions thérapeutiques. Le manque de précision de l’analyse visuelle de 

la marche pour l’évaluation du défaut de raccourcissement, et a fortiori des compensations, 

souligne l’intérêt d’une évaluation instrumentale du raccourcissement et des compensations 

associées. L’AQM permet de répondre à cette nécessité de précision mais elle fournit de très 

nombreux paramètres dont l’analyse synthétique n’est pas standardisée, l’analyse des 

compensations en lien avec le défaut de raccourcissement n’étant quasiment jamais réalisée 

dans la littérature. 

Il nous est donc apparu essentiel d’améliorer la quantification du raccourcissement du 

membre inférieur parétique lors de la phase oscillante ainsi que la quantification des 

compensations. Nous avons proposé une méthode objective et quantifiée d’analyse du défaut 

de raccourcissement et des compensations dans l’objectif d’être utilisée par le clinicien pour 

suivre les patients et avoir une vision globale et compréhensive des anomalies cinématiques. 

Elle a également pour objectif d’être utilisée dans des travaux de recherche pour déterminer 

quels sont les paramètres cinématiques les plus pertinents pour caractériser les effets des 

traitements sur la marche, et mieux comprendre les facteurs liés à l’amélioration ressentie par 

les patients (dont les compensations). 

 

Une étude préliminaire menée par notre équipe en 2017 [49] s’était attachée à quantifier le 

défaut de raccourcissement et les mouvements de compensation par une analyse visuelle et 

quantitative des courbes cinématiques de l’AQM. Ce travail a montré la complémentarité de la 

quantification du défaut de raccourcissement et des mouvements de compensation, ainsi que le 
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lien qui existait entre ces paramètres. Cependant, les mesures avaient été réalisées de manière 

graphique et non systématisée en utilisant les valeurs normatives du laboratoire.  

A la suite de ce travail, nous avons mené une étude de cohorte rétrospective de sujets 

hémiplégiques vasculaires ayant bénéficié d’une analyse quantifiée de la marche dans le cadre 

des soins courants. Ce travail avait pour objectif principal de proposer une description 

synthétique, quantifiée et visuelle du défaut de raccourcissement du membre inférieur parétique 

lié au bassin, à la hanche, au genou et à la cheville, associé aux mouvements de compensation 

associés. Ce premier objectif a été atteint selon deux méthodes de quantification du 

raccourcissement et des compensations. Le deuxième objectif a été d’étudier les liens entre la 

vitesse de marche et les données cinématiques décrivant la clairance du membre inférieur et les 

compensations.  

 

Nous présentons ci-dessous le travail de thèse sous la forme d’un article scientifique selon 

les normes de la revue Annals of Physical and Rehabilitation Medicine.  
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Tableau 1 : Définitions des concepts clés 

Raccourcissement 

(shortening) 

Le raccourcissement correspond à la résultante de l’ensemble des 

mouvements des articulations du membre inférieur permettant au 

membre de se raccourcir. Il peut s’agir d’un raccourcissement 

sagittal par flexion de hanche, de genou ou de cheville et/ou d’un 

raccourcissement fonctionnel dans le plan frontal par abduction du 

membre inférieur. Le raccourcissement sagittal peut être insuffisant 

(dans le cadre d’une diminution de la flexion de genou, par 

exemple) ou majoré dans le cadre d’un mouvement de 

compensation (majoration de la flexion de hanche et de genou).  

Il s’agit des valeurs positives de la clairance. 

Allongement 

(lengthening)  

Il s’agit des mouvements qui sont à l’origine d’un allongement du 

membre inférieur par rapport à une position de référence (bassin, 

hanche, genou et cheville en position neutre de référence). 

Généralement, il s’agit soit d’une flexion plantaire de cheville, soit 

d’une obliquité pelvienne inférieure. 

Il s’agit des valeurs négatives de la clairance. 

Dégagement proximal Le dégagement proximal correspond à la résultante de l’ensemble 

des mouvements entrainant une élévation du centre articulaire de 

hanche (hip hiking). Il s’agit de mouvements non physiologiques 

dans la marche d’un sujet mais nécessaires pour lui permettre de 

progresser vers l’avant (élévation du bassin côté parétique, ou volte 

controlatérale). 
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Différence à la norme 

attendue (difference to 

the norm) 

Il s’agit de la différence exprimée en degrés entre l’angle réellement 

atteint par l’articulation à un instant remarquable du cycle de 

marche et l’angle qui aurait dû être atteint de manière 

physiologique. En phase oscillante, la norme correspond au pic de 

flexion de hanche, genou et cheville. Une différence à la norme 

négative correspond à un manque d’amplitude active (défaut de 

raccourcissement, par exemple défaut de flexion de genou) et une 

valeur positive à un mouvement réalisé au-delà de l’amplitude 

attendue (compensation, par exemple l’augmentation de flexion de 

hanche correspond à un steppage). 

Défaut de 

raccourcissement 

(shortening default) 

On parle de défaut de raccourcissement pour des mouvements 

articulaires à l’origine du raccourcissement physiologique mais qui 

ont une amplitude insuffisante. Il s’agit d’un défaut de dorsiflexion 

de cheville, de flexion de genou et de hanche. Une limitation du 

mouvement de flexion d’une de ces articulations en phase oscillante 

entraine un défaut de raccourcissement qu’il est important 

d’identifier pour proposer un traitement visant à le réduire (par 

exemple, utiliser une orthèse de cheville pour réduire une flexion 

plantaire en phase oscillante secondaire à un déficit des releveurs 

de pied). 

Compensation 

(compensatory 

movement) 

Elle correspond à toute position ou mouvement permettant une 

compensation d’un défaut de raccourcissement. Il peut s’agir d’un 

raccourcissement supra-physiologique dans le plan sagittal (i.e., un 

steppage correspondant à une augmentation de la flexion de hanche 

éventuellement associée à une augmentation de la flexion de genou) 
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ou dans le plan frontal (i.e. fauchage correspondant à une abduction 

du membre inférieur), d’un dégagement proximal, ou d’une 

augmentation de l’angle d’ouverture du pas (par rotation 

postérieure de bassin ou rotation latérale de hanche). 

Clairance du membre 

inférieur parétique 

La clairance du membre inférieur correspond à la hauteur du pied 

au-dessus du sol lors de la phase oscillante. Cette clairance est la 

résultante de tout mouvement ou combinaison de mouvements, 

dans le plan sagittal, frontal et transversal, et correspond à la somme 

du raccourcissement du membre, du dégagement proximal et de 

l’allongement. Elle peut être exprimée en centimètres (centimetric 

global limb clearance) ou en degrés (angular global limb 

clearance). 
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Abstract 

Background: In post-stroke subjects, a systematic description of the shortening default and 

compensatory movements during the swing phase of gait is essential to guide treatments and 

assess the impact of therapeutic interventions, but such a systematic and quantified approach 

does not currently exist in clinical practice.  

 

Objectives: To provide a tool to quantify and visualize the shortening default of paretic limb 

and associated compensatory movements during the swing phase of gait. 

 

Methods: Retrospective cohort of 130 three-dimensional kinematic gait analyses (3DGA) 

performed in post-stroke hemiparetic subjects. We computed the global limb clearance (GLC) 

that was the sum of the shortening related to hip, knee and ankle flexion in the sagittal plane, 

the abduction of the limb and the elevation of the pelvis in the frontal plane at mid-swing. We 

proposed the GLC expressed in centimeters and in angular values and studied its correlations 

with walking speed, GLC or compensations. 

 

Results: The individual visualization plot, named the ToulGait Viz, allows to identify all the 

components of the shortening default and the compensatory movements involved during the 

paretic swing phase. The contribution of the knee in shortening was significantly higher with 

the angular method (39.0% (13.5)) compared to the centimetric method (32.3% (19.7), 

p<0.001). The contribution of hip elevation with the centimetric method was significantly 

greater than that of pelvic obliquity with the angular method (31% (18) vs. 6% (7), p<0.001). 

Walking speed was strongly correlated with the contribution of compensations in shortening in 

both the angular (r = -0.60, p<0.001) and centimetric (r = -0.72, p<0.001) method.  

 

Conclusion: The ToulGait Viz was developed to quantify and provide a global and 

comprehensive description of the shortening default and compensation movements that should 

be used in clinical practice in the field of neuro-orthopedics. 

 

Keywords: Gait Analysis, Hemiplegia, Kinematics, Limb Shortening, Compensatory 

Movements. 
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Introduction 

Following a stroke, two persons out of three experience difficulties to achieve gait [1], first 

represented by the default of paretic lower limb kinematic shortening, which results in 

difficulties to progression and default foot clearance favoring falls [2]. Default of paretic lower 

limb shortening is partly related to muscles paresis and/or overactivity [8,9], and can be the 

target of many treatments used for post-stroke walking disorders, such as orthopedic surgery, 

neurosurgery, botulinum toxin, orthotics and rehabilitation [50]. To compensate for the lack of 

paretic lower limb shortening, post-stroke subjects use compensatory movements at the level 

of pelvis, hip and/or contralateral limb to increase paretic lower limb clearance and facilitate 

progression [10,11]. The presence of compensatory movements results in an increase of the 

displacement of the center of mass in post-stroke subjects [15,16] which increases the gait 

energetic cost [14]. Consequently, decreasing the amount of compensatory movements could 

results in a decrease of energy expenditure and a more comfortable gait.  

In clinical practice, an assessment of both the origin of the shortening default and the strategy 

of compensatory movement is essential to guide and follow neuro-orthopedic treatments. 

Minimal detectable change of videotaped gait analysis is insufficient to precisely describe 

sagittal and frontal kinematics [20–22], whereas the three-dimensional gait analysis performed 

in a gait laboratory with optoelectronic cameras is the gold-standard examination [51]. Despite 

practical recommendations [48,52], there is no consensus on the use of 3DGA parameters to 

describe the limb shortening or the compensatory movements during the swing phase of post-

stroke subjects, and there is a great heterogeneity in the use of kinematic parameters [27,35–

47]. Only one study focused on the impact of an ankle foot orthosis to improve the shortening 

and decrease the compensatory movements of the pelvis and hip abduction [42]: the 

measurement of the compensatory movements is rarely combined to the shortening default 

analysis in a comprehensive way. However, this is a key point of the evaluation because the 
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aim of paretic gait disorder care is often to increase the comfort during gait, that is linked with 

the decrease of the energy expenditure during gait by decreasing the compensatory movements. 

Consequently, to be relevant, the swing phase kinematic gait analysis should focus on the limb 

shortening default and the compensatory movement analysis but actually, no systematic method 

or tool allows this global and comprehensive analysis. 

Objectives 

To improve the systematic description of gait abnormalities in hemiplegic subjects, a 

retrospective cohort analysis of 3DGA data obtained in the course of routine care was 

implemented, focusing on the paretic lower limb default of shortening and associated 

compensations. 

The main objective was to propose a synthetic description and visualization of the lower 

limb clearance related to pelvis, hip, knee and ankle and the associated compensatory 

movements, using centimetric and angular methods. The secondary objective was to assess the 

relationship between walking speed and kinematic outcomes. 
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Methods 

Study design 

A cross-sectional, retrospective and observational monocentric study based on the analysis 

of routine care data was conducted in a French University Hospital. According to French ethics 

and regulatory law (Public Health Code), retrospective studies based on the use of standard care 

data should not be submitted to an Ethics Committee but reported or covered by the reference 

methodology of the French National Data Protection Agency (CNIL). Subjects were informed 

that their anonymized data would be used for the study. Following evaluation and validation by 

the data protection officer and according to the General Data Protection Regulation, this study 

was registered as a retrospective study of Toulouse University Hospital (registry number: 

RnIPH 2020-47) and covered by the MR-004 (CNIL number: 2206723 v 0). 

Setting 

A population of adults with hemiparesis following stroke was evaluated during their routine 

care pathway for neuro-orthopedic management. A gait assessment was done by three-

dimensional gait analysis in the context of routine care. Healthy subject’s data were extracted 

from the normative database of the gait laboratory. The data collection allowed descriptive 

kinematic characteristics and spatiotemporal parameters of gait. 

Participants 

The post-stroke subjects’ inclusion criteria were (1) to have hemiparesis following ischemic 

or hemorrhagic stroke, (2) to have carried out a 3DGA at Toulouse University Hospital between 

November 2011 and November 2020, (3) to be at least 18 years old at the time of the 3DGA, 

(4) and not to be opposed to the data collection. The first 3DGA was kept for subjects who 

performed several 3DGAs during this period except if it was performed after a neuro-orthopedic 
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intervention. In this case, the second 3DGA was only included in the pre-post analysis. 

Exclusion criteria were (a) to have cerebellar or proprioceptive ataxia with a gait impact, (b) to 

have a history of orthopedic surgery of the lower limb with a gait impact, (c) to have performed 

the 3DGA with orthopedic shoes or an apparatus that did not allow ankle or knee movements 

analysis and (d) to have bilateral paresis. Normative data from 5 healthy subjects are presented 

for comparison. 

Data Sources 

3DGAs were performed at the gait analysis laboratory of the Toulouse University Hospital. 

Participants walked at a self-selected speed along a 10 m walkway and completed until 14 

recorded trials with a cane if necessary. The anthropometric data collected was body mass, 

height, width of the knee and ankle, and leg length. The positions of the reflective markers were 

based on the lower limb Vicon Plug-in Gait model (Vicon Oxford Metrics, UK) [53]. Kinematic 

data were collected using eight infrared cameras (Vicon Oxford Metrics, sample rate of 60Hz 

from 2011 until march 2017 and of 100Hz after). The events necessary to define the gait cycle 

were either obtained from kinetic data issued from 2 force plates integrated into the ground 

(AMTI OR6-7, Advanced Mechanical Technology Inc., Watertown, MA), or through video 

and kinematic data analysis. All data was collected by the same operator (MS). Raw data was 

processed with Nexus software (version 2.9.3). Kinematic data gaps were filled by the Woltring 

method and trajectories were filtered by a Vicon Clinical Manager model spline filter (Bezier 

spline interpolation filter [54]). Then, .c3d files were generated containing events, three-

dimensional kinematic data of anatomical and technical markers, and the articular center 

coordinates of hip, knee and ankle (virtual markers). The toe marker was the most distal one, 

positioned at the head of the second metatarsal on the back of the foot. 



 24 

Clinical and spatiotemporal variables 

Clinical variables such as age, gender, stroke etiology, elapsed time from stroke onset, use 

of a cane during 3DGA, modified Functional Ambulation Classification [55] and Edinburgh 

Visual Gait Score [56] were collected to describe the population characteristics. 

The following spatiotemporal parameters were extracted from the 3DGAs: gait speed, step 

length, stride width, cadence and duration of single limb stance. Temporal and spatial 

asymmetry indexes were computed from the following formula: 

!"#$$%&'#	)*+%,	 = 	100	 × 	 (2!"#$%&'	– 	2)*+,!"#$%&')(2!"#$%&'	 + 	2)*+,!"#$%&')
 

where VParetic / VNonParetic were the value of a gait variable recorded for the paretic / non-

paretic limb. Step length and duration of single limb stance were used to compute spatial and 

temporal asymmetry indexes which ranged from -100 to 100, a value of zero indicating a perfect 

symmetry, a positive (negative) index indicating a larger value of the gait variable for the paretic 

(non-paretic) leg [57]. 

Kinematic variables overview 

To describe the paretic limb clearance during swing phase, we used a classical angular 

method based on degrees of shortening at ankle, knee and hip levels, added to hip adduction 

and pelvic obliquity [27,35,36,38,45]. 

This degree-based approach does not enable to represent the actual contribution of each 

segment to the limb clearance. For example, due to the different length of foot and thigh 

segments, there is no proportionality between the degrees of ankle and hip flexion and the actual 

shortening expressed in centimeters (see supplemental method, Table S1). To overcome this 

limitation, we proposed a centimetric description based on the actual shortening of four 

segments in centimeters (see details on Fig. 6). Consequently, the contribution of each segment 
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could be compared to one another, allowing to clearly identify the origin and the amplitude of 

the shortening default. 

 

Figure 6. Biomechanical model defining the thigh, tibia and foot angles in sagittal (on the left part) and 

frontal (on the right part) planes. Thigh was defined from the hip joint center to the knee joint center, 

tibia was defined from the knee joint center to the ankle joint center and foot was defined between the 

heel marker to the toe marker. The thigh and tibia sagittal shortening (centimeters, positive value) were 

defined from the difference between the thigh/tibia projection in sagittal plane (vertical reference) and 

the maximal thigh/tibia length. The foot sagittal shortening/lengthening was defined from the foot 

projection in sagittal plane with respect to the horizontal axis: a null value corresponded to a foot in 

horizontal position, a positive/negative value (shortening/lengthening) to a foot projection above/below 

the horizontal axis. The same procedure was performed in the frontal plane to compute the limb frontal 

shortening (centimeters) which was defined from the difference between the limb length (distance from 

hip joint center to toe marker) projection at mid-swing and the maximal limb length (frontal plane and 

vertical reference), with a positive value for a lateral position (corresponding to hip abduction) and 

negative for a medial position (adduction). Pelvis contribution was assessed by variation of the hip joint 

center from its position at mid-stance. The sum of these segmental contributions defined the centimetric 

global limb clearance expressed in centimeters.  
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The paretic limb clearance was assessed at mid-swing (i.e. when the paretic toe marker is 

under the hip joint center during swing phase) [42], which is the critical moment of toe 

clearance during swing phase [58]. It is known that the time of maximal paretic limb shortening, 

described by the instantaneous hip–toe distance divided by instantaneous vertical hip elevation, 

is also a relevant time of cycle to explore the limb shortening [59]. Maximal limb shortening is 

expected to happen just before mid-swing [59], which was verified for most of our subjects 

except for some of those who showed late times of maximal limb shortening compared to mid-

swing (see Appendix, Fig. S1 in supplemental method and Table S2 in supplemental results), 

explaining why we focused on the shortening at mid-swing. 

Compensations corresponded to the mechanisms that contributed to increase the clearance 

and/or the shortening of the paretic lower limb. Compensations could be an increase of knee or 

hip flexion (corresponding to a steppage) or other mechanisms that increased the paretic limb 

clearance: elevation of the pelvis on the paretic side (corresponding to the hip hiking), overall 

elevation of the pelvis secondary to a contralateral volte, circumduction movement of the lower 

limb allowed by a hip abduction and an increase in the foot angle progression (positive if lateral) 

which is frequently associated with an increase in the posterior rotation of the pelvis 

[38,42,44,60]. 

To describe the paretic limb shortening default at the peak angle of each joint during swing 

phase, the difference to the actual and the normative value was expressed in degrees 

(67&8!9	:!98% − <='$!&):%	:!98%, negative if shortening default, positive if compensation). 

Kinematic data processing 

The .c3d files were processed with a custom-made MATLAB (Mathworks, Natick, MA) 

script to extract gait cycle data for each trial. The kinematic data of each gait cycle were 

interpolated over 1000 points and assigned to the paretic or non-paretic side. Outliers were 

identified by the interquartile range (IQR) method (data outside the first quartile minus 



 27 

1.5×IQR and the third quartile plus 1.5×IQR was excluded) [61] from the following data: 

maximal hip, knee and ankle flexion angles during swing phase and the duration of cycle. All 

the kinematic and spatiotemporal variables in relation with these outlier cycles were removed 

from analysis. The mean (min to max) number of cycles analyzed for each subject was 11.4 (3 

to 19) and a mean (min to max) of 11% (0% to 30%) cycles per subject were excluded. Then, 

variables were computed for each cycle and averaged. All kinematic and spatiotemporal data 

were processed automatically and checked by two independent investigators. 

Ankle, knee, hip and pelvis angles were extracted from Plug-in Gait model data, such as the 

coordinates of the hip, knee and ankle joint centers. 

We defined hip, knee and ankle normative flexion in swing phase using velocity-dependent 

normative angular values obtained from the following predictors: gait speed, body mass index, 

age and gender [4]. Mean and standard deviation (SD) were obtained for hip, knee and ankle 

peak value of flexion from complementary data to those published by Moissenet et al. [4]. 

Consequently, these norms were subject-specific. For other kinematic data (pelvic superior 

obliquity, pelvic posterior tilt, pelvic posterior rotation, hip abduction and foot progression 

angle), the norm (mean and SD) corresponded to those of the gait laboratory (non gait-velocity 

dependent). The non-paretic ankle vaulting was also reported as a default of ankle dorsiflexion 

norm during unipedal stance in reference to the velocity-dependent normative angular values 

[4]. For each segmental set of data, a difference greater than +/- 2 SD compared to the mean 

norm (negative if shortening default and positive if compensation) was considered relevant (see 

individual plots on Fig. 9). 

Kinematic outcomes 

Toe clearance. The raw toe clearance was determined by the vertical position of the toe 

marker at mid-swing. Given that the toe marker indirectly represented the actual toe clearance, 

the toe clearance (expressed in centimeters) was obtained by removing the minimal distance 
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between the toe marker and the floor during the previous stance phase from the raw toe 

clearance. 

Angular global limb clearance. The angular global limb clearance (angGLC) was the sum 

of pelvic obliquity, thigh abduction, hip flexion, knee flexion and ankle 

dorsiflexion/plantarflexion angles at mid-swing. It is graphically illustrated in Fig. 8-B. 

Centimetric global limb clearance. Segments angles were computed from the angle that 

thigh and tibia formed to the vertical axis in sagittal plane (as an alternative to hip and knee 

flexion angles), the angle between thigh and vertical axis in frontal plane (as an alternative to 

hip abduction/adduction), and the angle between foot and horizontal axis in sagittal plane (as 

an alternative to ankle dorsiflexion/plantarflexion) (see details on Fig. 6). The pelvic 

participation was measured by the hip hiking defined by the variation of the hip joint center at 

mid-swing from its position at mid-stance. Hip hiking variation resulted from frontal and 

sagittal compensatory movements of the pelvis and from contralateral ankle vaulting in sagittal 

plane which all resulted in the elevation of  the hip center. The centimetric global limb clearance 

(cmGLC, expressed in centimeters) was computed at mid-swing from the sum of hip hiking, 

thigh sagittal shortening, limb frontal shortening, tibia sagittal shortening, foot sagittal 

shortening or lengthening and. The cmGLC resulted from segmental shortening (positive 

values) and lengthening (negative values). The cmGLC was also normalized by the theoretical 

maximum hip-toe distance, allowing to express a percentage of limb shortening regardless of 

subjects’ height (normalized cmGLC, in percentage). It is graphically illustrated in Fig. 8-A. 

Difference to the norm. The description of the angular shortening default of hip, knee and 

ankle in sagittal plane were subject-specific and expressed in degrees from the negative 

difference to the velocity-dependent normative angular peak values. The contralateral vaulting 

norm was assessed from velocity-dependent value of non-paretic ankle angle in sagittal plane 

at mid-stance. For pelvic obliquity, pelvic tilt, pelvic rotation, hip rotation, thigh abduction and 
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foot progression angle, the same procedure was followed in relation to gait laboratory norms. 

A positive difference over 2 standard deviations of the norm corresponded to a compensation. 

Differences to the norm appear graphically in Fig. 9-C which plots the individual data. 

Compensation indexes. The centimetric compensation index (cmCI, expressed in 

centimeters) was computed from the sum of hip hiking and limb frontal shortening positives 

values (graphically illustrated in Fig. 8-A). The angular compensation index (angCI, expressed 

in degrees) was computed from the sum of pelvic obliquity and thigh abduction (graphically 

illustrated in Fig. 8-B). 

Walking speed. The kinematic outcomes were correlated with the walking speed that is a 

good predictor of functional abilities in post-stroke subjects [17,18] (graphically illustrated in 

Fig. 10).  

Study Size 

We estimated that a minimum of 100 3DGA was necessary to reach a representative 

description of the gait. The number of 3DGA (n = 130, Fig. 7) included in this study depended 

on the number of subjects who met the inclusion criteria and who did not present exclusion 

criteria, and corresponds to the largest cohort in the literature dealing with gait study in adult 

hemiplegics. 

Statistical methods 

Data normality was determined using the Kolmogorov-Smirnov test using the Lilliefors 

correction (p-value > 0.05 if normal distribution), the kurtosis and the skewness tests. 

Quantitative subjects’ characteristics, kinematic and spatiotemporal data were described by 

mean, standard deviation (SD), minimal and maximal values, or by median and interquartile 

range (IQR) if they were non-normally distributed. Qualitative data were described by number 

(n) and percentage (%). 
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The mean, SD, minimal and maximal values of cmGLC, normalized cmGLC and angGLC 

were described and graphically illustrated including segmental and joint contributions, for post-

stroke subjects and healthy controls. cmGLC and angGLC segmental contributions to the 

shortening of the paretic limb were compared using a one-sampled t-test. 

Correlations between segmental limb shortening contributions obtained with centimeter and 

angular methods on the one hand and differences to the norm on the other hand were compared 

(significant difference if their 95% confidence interval was not overlapped) in order to assess 

the relevance of the two methods to characterize anomalies. 

Toe clearance was compared to the cmGLC with a Bland-Altman graph to investigate the 

bias between these two outcomes. A significant bias was retained if the confidence interval of 

the mean difference did not include zero. 

Pearson correlations (r) were made between cmGLC, angGLC, cmCI and angCI on the one 

hand, and walking speed on the other hand. Correlations were considered very strong if r ≥ 0.8, 

strong if 0.6 ≤ r < 0.8, moderate if 0.4 ≤ r < 0.6, and weak if r < 0.4. A graphical visualization 

of cmGLC and angGLC was designed to highlight between-variables links, particularly 

between limb shortening and compensatory movements. 

The significance threshold of one sampled t-tests and Pearson correlation tests was 0.05 

(p<0.05). Statistical analysis and graphical representations were performed with MATLAB 

(Mathworks, Natick, MA). 
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Results 

Participants 

135 3DGAs were included in this study (Fig. 7). The post-stroke population characteristics 

are described in Table 2. Spatiotemporal gait parameters for post-stroke subjects and healthy 

controls are detailed in Table 3 and details of event times during the gait cycle are available in 

supplemental Table S2. 

 

 

Figure 7. Flow diagram of 3D gait analysis (3DGA) and selection of subjects. 
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Table 2. Clinical characteristics of post-stroke subjects (n = 130). 

Characteristics Scores 

Male gender, n (%) 66 (50.8) 

Age (years), mean (SD) 49.07 (14.2) 

Height (cm), mean (SD) 167.62 (9,6) 

Weight (kg), median (min to max) 72.6 (39.4 to 122.4) 

Stroke delay (months), median (min to max) 43.5 (3 to 495) 

Stroke type, n (%) (n=130) 

 Ischemic 

 Hemorrhagic 

 

75 (57.7) 

55 (42.3) 

Left hemiparesis, n (%) 67 (51.5) 

FAC (/8; n=102), median (min to max) 6 (4 to 8) 

Paretic side EVGS (/34; n=127), median (min to max) 9 (0 to 23) 

Non-paretic Side EVGS (/34; n=127), median (min to max) 3 (0 to 15) 

Use of a cane during 3DGA, n (%)  41 (31.5) 

EVGS: Edinburgh visual gait score; 3DGA: 3D kinematic gait analysis. 

 

Table 3. Spatiotemporal gait parameters. 

Gait parameters Post-stroke subjects (n = 130) Healthy subjects (n = 5) 

Walking speed (m/s) 0.55 (0.29), 0.09 to 1.26 1.26 (0.13), 1.06 to 1.37 

Spatial asymmetry 6.7 (22.3), -63.3 to 98.2 0.6 (1.0), -0.4  to 2.3 

Temporal asymmetry -19.1 (9.9), -42.6 to -0.4 0.7 (0.8), -0.6 to 1.6 

Stride length (cm) 79 (27), 27 to 142 132 (8), 122 to 145 

Cadence (steps/min) 78.2 (20.7), 31.8 to 130.3 114.3 (8.4), 103.6 to 124.6 

Stride width (cm) 14.7 (5.4), 2.6 to 30.9 9.4 (1.2), 8.1 to 10.7 

Mean (SD), min to max 
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Global limb clearance 

Figure 8 shows segmental (centimeter method) and joint (angular method) contributions to 

the cmGLC and the angGLC, respectively. Post-stroke subjects mean (SD; min to max) 

angGLC at mid-swing was 7.6 cm (2.3; 2.2 to 13.4) (Fig. 8-A), corresponding to a normalized 

cmGLC of 9.2 % (2.8; 2.8 to 17.0). Healthy subjects cmGLC was 5.7 cm (1.0; 4.3 to 7.0) 

corresponding to a normalized cmGLC of 7.0 % (1.2; 5.6 to 8.8). The corresponding mean (SD; 

min to max) angGLC was 60.2° (21.8; 1.4 to 108.3) in post-stroke subjects and 77.5° (3.1; 75.8 

to 83.1) in healthy controls (Fig. 8-B). Supplemental Figure S2 shows the cmGLC and the 

angGLC sorted by centimetric compensation index (cmCI). Figure 9 (the ToulGait Viz) 

intended for use in clinical practice contains all this information presented in a synthetic manner 

for one subject before and after a therapeutic intervention. 
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Figure 8. A. Centimetric global limb clearance at mid-swing (centimeters) with details of segmental contributions (see color legend): Positive values correspond to segmental shortening, and 
negative values correspond to segmental lengthening (failure to raise the foot or lowering of the hip joint center). Centimetric compensation index is the sum of hip hiking and frontal femur. 
Data are sorted by ascending order of cmGLC. B. Angular global limb clearance at midswing (degrees) including pelvis and joint contributions (see color legend). Positive values correspond to 
shortening of the lower-limb in relation with upward obliquity for pelvis, hip abduction (from frontal thigh angle), hip and knee flexion and ankle dorsiflexion. Negative values correspond to 
lengthening of the lower-limb in relation with pelvis downward obliquity, hip adduction, knee recurvatum and ankle plantarflexion. The angular compensation index is the sum of pelvic obliquity 
and femur abduction/adduction. Data are sorted according to the ascending order of cmGLC. 
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Figure 9. Global limb clearance of P118 in 2 different 3DGAs performed before and after a neurotomy of the soleus nerve, lengthening of the gastrocnemius and toe claw surgery. A. Centimetric 
global limb clearance at mid-swing expressed in centimeters. B. Angular global limb clearance at midswing (degrees). C. The bold lines (gray and black) represent the difference to the norm of 
the corresponding peak joint angle during swing for the first 3DGA (gray) and the second one (black). The green interval corresponds to 2 standard deviations of the expected norm. The peak 
angle during swing (difference to the norm) is added under the joint description. A value in the center of the graph (inside the green color) represents a lack of joint amplitude. A value at the 
edge of the graph (outside the green color) is a movement carried out over its norm (compensatory movement). 
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Segmental limb shortening contributions 

Comparison of segmental contributions to the global shortening of the paretic limb obtained 

with centimeter and angular methods are described in Table 3 and graphically illustrated in 

supplemental Figure S3. In post-stroke subjects, contributions of hip hiking and limb abduction 

computed with the centimeter method were significantly higher than contributions of pelvic 

obliquity and limb abduction obtained with the angular method, whereas in the healthy controls 

no significant difference was demonstrated. Both in healthy controls and post-stroke subjects, 

hip flexion and ankle dorsiflexion contributions (angular method) were significantly higher than 

thigh and foot contributions in sagittal plane computed with the centimeter method. However, 

knee flexion contribution (angular method) was significantly higher in post-stroke subjects and 

lower in healthy controls compared to tibial contribution (centimeter method in sagittal plane). 
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Table 3. Comparison of segmental contributions to the lower-limb shortening during the swing-

phase with centimeter and angular methods (only positive values of global limb clearance index 

and angular global limb clearance were included), expressed in percentage of the global limb 

shortening in post-stroke subjects (n = 130) and in healthy controls (n = 5) 

 

Subjects Centimeter method Angular method P-value 

 Hip hiking Pelvis obliquity  

Post-stroke 

Healthy 

30.5 (18.0), 0 to 80.5 

3.1 (4.3), 0 to 10.4 

6.1 (7.2), 0 to 39.4 

0.2 (0.5), 0 to 1.1 

< 0.001 

0.2 

 Limb in frontal plane Thigh abduction  

Post-stroke 

Healthy 

20.9 (12.2), 0.2 to53.1 

0.3 (0.4) , 0.1 to 1 

19.0 (9.1), 0 to 41 

1.1 (1.4), 0 to 3.4 

< 0.05 

0.16 

 Thigh in sagittal plane Hip flexion  

Post-stroke 

Healthy 

16.3 (6.6), 2.1 to 45 

19.2 (1.1), 17.9 to 20.2 

34.1 (9.5), 0 to 62.2 

34.8 (4), 30.8 to 39.3 

< 0.001 

< 0.001 

 Tibia in sagittal plane Knee flexion  

Post-stroke 

Healthy 

32.3 (19.7), 2 to 80.3 

77.4 (4.2), 70.7 to 80.8 

39.0 (13.5), 0 to 63.7 

61.7 (2.1), 58.9 to 64.2 

< 0.001 

< 0.01 

 Foot in sagittal plane Ankle dorsiflexion  

Post-stroke 

Healthy 

0.0 (0.1), 0 to 1.2 

0.0 (0.0), 0 to 0 

1.7 (4.3), 0 to 27.5 

2.2 (1.6), 0 to 3.9 

< 0.001 

< 0.05 

Data are mean (SD), min to max and are expressed in %. 
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Segmental limb shortening contributions compared to differences to the norm 

Moderate to very strong positive correlations (r [95%CI]) were highlighted at all levels with 

the angular method and only between frontal limb abduction, thigh flexion and tibia flexion and 

their respective difference to the angular norm with the centimetric method. In the frontal plane, 

most post-stroke subjects showed an abduction corresponding to a compensation, with a 

contribution significantly higher with the centimetric (0.90 [0.86 to 0.93]) than with the angular 

method (0.72 [0.62 to 0.79]). In the sagittal plane for thigh/hip flexion, some post-stroke 

subjects showed an increased thigh/hip contribution suggestive of compensation, and 

contributions were not significantly different between the centimetric (0.42 [0.27 to 0.56]) and 

angular method (0.58 [0.46 to 0.69]). A bias of 11.6° was highlighted between the two methods 

corresponding to the value of the pelvis anterior tilt which was removed in the centimeter 

method (i.e., in the centimetric method, the reference was vertical and not the pelvis). In the 

sagittal plane for tibia/knee flexion, all post-stroke subjects showed a decreased tibia/knee 

contribution suggestive of a shortening default, and contributions were not significantly 

different between the centimetric (0.64 [0.52 to 0.73]) and angular methods (0.79 [0.72 to 

0.85]). In the sagittal plane for foot/ankle dorsiflexion, a moderate correlation was found 

between the ankle dorsiflexion contribution (angular method) and the shortening default (0.54 

[0.4 to 0.65]), significantly higher than the absence of correlation between the sagittal foot 

contribution and the shortening default with the centimetric method (0.05 [-0.12 to 0.22]). 

Correlations between segmental shortening contributions at mid-swing and the difference to 

the norm at its peak value are graphically illustrated in supplemental Figure S4.  

Measurement bias between clearance estimators 

A significant bias of 5.48 cm (p-value < 0.001, 95%CI = -5.85 to -5.12) was observed in 

favor of cmGLC compared to toe clearance (see supplemental results, Fig. S5). 
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Correlations between gait speed and kinematic outcomes 

Correlations between walking speed and kinematic outcomes are illustrated in Figure 10. 

Walking speed was not correlated to cmGLC (Fig. 10-A) and moderately correlated with 

angGLC (Fig. 10-B). cmCI and angCI were both moderately and negatively correlated to 

walking speed (Fig. 10-C and 10-D). Contributions of cmCI and angCI to the shortening were 

strongly negatively correlated with walking speed (Fig. 10-E and 10-F). 
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Figure 10. Pearson’s correlations between walking speed and kinematic outcomes. A, C and E 

relate to the centimeter method of limb clearance description. B, D and F relate to the angular 

method of limb clearance description. Walking speed is compared to the centimetric global 

limb clearance in A, to the angular global limb clearance in B, to the centimetric compensation 

index (cmCI) in C, to the angular compensation index (angCI) in D, to the contribution of the 

cmCI to the shortening in E, to the contribution of the angCI to the shortening in F. Pearson’s 

correlation coefficient r appears on each graph with its confidence interval at 95% ant its P-

value.  
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Discussion 

This study established a systematic, quantified and comprehensive description of the paretic 

limb default of shortening and compensations during the swing phase of gait in a large cohort 

of post-stroke subjects. All relevant data were synthesized graphically (the ToulGait Viz) in 

order to design a tool that can be used in clinical practice. The use of a centimetric approach 

compared to an angular method highlighted the importance of the compensations. 

The ToulGait Viz: a synthetic graphical representation of kinematic gait data 

The individual data illustrated in the ToulGait Viz (Figure 9) show not only the limb 

clearance but also the respective contributions of each joint/segment to the shortening and to 

the compensatory movements, such as their difference to the norm at peak value in swing phase. 

Moreover, in a new way, this comprehensive representation was personalized because the 

sagittal angular norms are defined from the patient’s characteristics [4]. The difference to the 

angular norm representation allows to compare two 3DGA with a null reference corresponding 

to the norm which is not a usual practice in clinical research where studies compare the effect 

of an intervention from angular raw data [27,35–47]. The holistic representation of the 

tridimensional movements proposed in this study has the advantage that two 3DGAs data can 

be shown on the same graph for one patient, allowing easy and quantified comparison from a 

pre/post-therapeutic assessment associated with the increase of shortening and the decrease of 

compensatory movements. All compensatory movements are easily quantifiable in the 

ToulGait Viz, which corresponds to a major contribution given that in the literature only a few 

studies had focused on all compensatory movements especially the transversal plane 

compensatory movements [38,62–64]. None of these studies proposed a synthetized 

visualization of the limb shortening and the compensatory movement.  
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Relevance of the centimetric global limb clearance measurement 

The measurement of global limb clearance at mid-swing provides a synthetic information of 

all components of limb shortening and lengthening. The contributions of compensations to the 

shortening are important in hemiparetic subjects, while they are almost non-existent in healthy 

subjects. 

We proposed two methods to compute the global limb clearance and we highlighted that the 

angular approach (angGLC) overestimated the sagittal contribution of hip, knee and ankle 

flexion relative to pelvic compensations and lower limb abduction. Consequently, although 

commonly used in clinical practice [65], this angular approach is likely to mask the importance 

of considering the compensations and their implication in the energy cost of walking[14]. The 

centimetric method (cmGLC) better highlighted the weight of the compensations in clearance 

of the paretic limb because it takes into account the real contribution of each segment to the 

shortening.  

In the ToulGait Viz, the pre/post individual data of limb clearance (i.e., cmGLC and 

angGLC, Fig. 9 A-B) are modified by the therapeutic intervention. Modifications of the 

compensations were more obvious with the centimetric method, and conversely the sagittal 

change of the ankle dorsiflexion after surgery was more obvious with the angular method. The 

foot shortening change was discrete in the centimetric method because the foot stays close to 

the horizontal axis despite the ankle dorsiflexion increase after the surgery. So, both methods 

are relevant in clinical practice but the centimetric approach is likely to better characterize the 

segmental contributions to the shortening defect and to the compensations. 

Link between limb clearance and walking speed 

The walking speed is a key factor to correlate to our kinematic outcomes because the 

comfortable walking speed is a good reflection of the functional abilities of post-stroke subjects 
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[17] and is a determinant of gait kinematics [3,4]. The absence of correlation between 

centimetric global limb clearance and walking speed relates to the variability of clearance 

strategies from one patient to one another: this means that whatever the walking speed, it is 

necessary to investigate the origins of the clearance through a segmental analysis. Conversely, 

the angular limb shortening was moderately positively correlated to walking speed: this 

underlines that both methods are not sensitive to the same parameters.  

The presence of compensatory movements was negatively correlated to walking speed, 

which is in line with the hypothesis that compensatory movements require greater effort and 

therefore greater energy expenditure to achieve gait [13]. 

Limits of the study 

The biomechanical model used in our study is the Plug-in Gait model. The 3 markers used 

for the foot are not consistent with foot modelisation [66]. The toe marker is placed on the back 

of the foot, so it does not allow a precise analysis of the toe clearance. Moreover, our foot model 

does not take into account the frontal movements of the foot while post-stroke subjects are 

known to often have a hind-foot varus. This varus could have an impact on the decrease of the 

estimated toe clearance because it brings the toe marker away from the ground. We found a 

systematic measurement bias of 5.48 cm between the centimetric global limb clearance and the 

toe clearance at mid-swing. Even though the foot model of our Plug-in Gait model is poor to 

precise the toe clearance, its value is in accordance with the values described in the literature 

[67]. The bias between the centimetric global limb clearance and the toe clearance may be 

brought by overestimation of the hip hiking. The hip hiking is determined by the variation of 

the height of the virtual hip marker from its position in mid-stance. If the position of the hip in 

midstance is lower than its static position, then the cmGLC is overstated.  

A novelty of the shortening default description used in this study is that the norms of 

kinematic angles are individualized with regression coefficients for each subject [4]. But this 
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norm-adaptation to the walking speed was only possible for sagittal angles (flexion) at specific 

times of the gait cycle not including the mid-swing. The definition of velocity-dependent 

kinematic norms at mid-swing would be a major progress in the analysis of that critical time 

during swing phase.  

Conclusion 

This study allows to quantify in a systematic and comprehensive way the paretic limb default 

of shortening and compensations during the swing phase of gait in a large cohort of post-stroke 

subjects using two methods. The individual representation of this quantification (the ToulGait 

Viz) is a novel and very relevant visualization of the swing phase abnormalities in a post-stroke 

subject. It should be use in clinical practice to improve understanding of the components of the 

gait shortening default and the compensatory movement, and finally to guide the neuro-

orthopedic treatments. This study provides a tool that will allow further studies to focus on the 

understanding of gait modification after a treatment and to clarify the link between gait energy 

cost and compensatory movements during gait.  

  



 45 

Appendix 

Supplemental Methods 

Table S1. Ratio between joint clearance in centimeters and the corresponding segment 

clearance in degrees. Data are mean (SD) in cm/deg. The Friedman’s test shows a significative 

difference between the joint ratios (p < 0.001). The value obtained per joint represents the 

amount of shortening in centimeters corresponding to a degree of shortening. These results 

show the non-proportionality of the angular limb clearance between joints/segments and planes 

of analysis. For example, a gain of 10 degrees of pelvic obliquity provides 5.4 cm of shortening 

whereas 10 degrees of knee flexion provides 1.1 cm of shortening.  

Hip hiking (cm) / 

Pelvis obliquity 

(deg) 

Limb (cm) / Thigh 

(deg) in frontal 

plane 

Thigh (cm) / Hip 

(deg) in sagittal 

plane  

Tibia (cm) / 

Knee (deg) in 

sagittal plane  

Foot (cm) / 

Ankle (deg) in 

sagittal plane 

0.54 (2.68) 0.13 (0.07) 0.08 (0.08) 0.11 (0.07) -0.17 (3.64) 
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Figure S1. Comparison of time of mid-swing and time of maximal limb shortening (maxLS) 

expressed in percentage of gait cycle. The dotted line is the reference line for which mid-swing 

is equal to maxLS. Every point in the left and upper part of this reference line represents data 

for which maxLS appears after mid-swing. The red point represents means of mid-swing time 

and maxLS time.  
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Supplemental Results 

 

Table S2. Details of event times expressed in mean (SD), min to max percentage of the gait 

cycle for post-stroke subjects and healthy controls. 

Time of gait cycle (%) Post-stroke subjects Healthy controls 

Peak flexion angle during swing   

Hip flexion 88.85 (5.76), 68.96 to 99.74 94.48 (3.54), 89.53 to 98.86 

Knee flexion 72.55 (6.95), 59.46 to 96.84 70.57 (1.52), 68.96 to 72.98 

Ankle dorsiflexion 77.41 (8.83), 57.81 to 100 84.99 (3.96), 80.68 to 91.3 

Stance (contralateral foot-off) 18.8 (8.54), 8.7 to 63.5 11.02 (1.66), 9.2 to 13.7 

Pre-swing (contralateral foot 

strike) 
43.49 (6.15), 26.7 to 73.5 51.00 (0.46), 50.3 to 51.5 

Swing (ipsilateral foot-off) 64.55 (7), 54.5 to 88.1 61.32 (1.58), 59.9 to 63.9 

Maximal limb shortening 74.06 (5.4), 60.14 to 88.16 74.31 (1.25), 73.33 to 76.4 

Mid-swing 74.24 (5.39), 56.3 to 89.23 77.09 (1.48), 75.62 to 79.3 
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Figure S3. A. Centimetric global limb clearance at mid-swing (centimeters) with details of segmental contributions (see color legend): Positive values correspond to segmental shortening, and 
negative values correspond to segmental lengthening (failure to raise the foot or lowering of the hip joint center). Centimetric compensation index is the sum of hip hiking and frontal femur. 
Data are sorted by ascending order of cmCI. B. Angular global limb clearance at midswing (degrees) including pelvis and joint contributions (see color legend). Positive values correspond to 
shortening of the lower-limb in relation with upward obliquity for pelvis, hip abduction (from frontal thigh angle), hip and knee flexion and ankle dorsiflexion. Negative values correspond to 
lengthening of the lower-limb in relation with pelvis downward obliquity, hip adduction, knee recurvatum and ankle plantarflexion. The angular compensation index is the sum of pelvic obliquity 
and femur abduction/adduction. Data are sorted according to the ascending order of cmCI.  
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Figure S4. Contributions (in %) of each segment/joint to the segmental shortening with the centimeter (blue) and angular (red) methods for (A) pelvis, (B) hip in 

frontal plane, (C) hip in sagittal plane, (D) knee and (E) ankle. Data are sorted by centimetric global limb clearance. 
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Figure S5. Correlations between difference to the angular norm of maximal angle value during swing phase and its segmental shortening contribution (%) obtained with angular (in red) and 
centimeter (in blue) methods. Large dots represent the mean data of healthy controls. Vertical bars represent an absence of difference to the angular norm, corresponding to an absence of 
shortening default during swing phase in the angular repository. Pelvic obliquity and hip hiking contributions are not illustrated and compared because it was not relevant to compare them: hip 
hiking included pelvic obliquity but also sagittal and horizontal pelvic movements and contralateral vaulting. Pearson correlation coefficients r (95% confidence interval) are presented for both 
methods in graphs. 
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Synthèse du travail et perspectives 

Lorsqu’il existe une plainte d’accrochage du pas chez un sujet hémiplégique, la 

caractérisation du défaut de raccourcissement du membre inférieur est un élément essentiel pour 

guider la prise en charge neuro-orthopédique. Le premier enjeu est de caractériser le niveau 

anatomique (segmentaire ou articulaire) du défaut de raccourcissement le plus impliqué dans la 

gêne fonctionnelle, qui sera la cible thérapeutique préférentielle d’un traitement focal (par 

injection de toxine botulinique ou chirurgie neuro-orthopédique par exemple). Le second enjeu 

est de suivre l’efficacité du traitement, en quantifiant les compensations associées au défaut de 

raccourcissement. Celles-ci sont souvent négligées mais pourtant à l’origine de gênes 

fonctionnelles au cours de la marche. 

Développement d’une approche standardisée de quantification du 

raccourcissement du membre inférieur et des compensations associées 

L’approche présentée dans cette étude permet de caractériser l’origine du raccourcissement 

du membre inférieur parétique, et intègre à la fois le défaut de raccourcissement et les 

mouvements de compensation. La prise en compte des modifications cinématiques 

tridimensionnelles permet de quantifier les mouvements permettant d’une part le 

raccourcissement du membre ou le dégagement proximal, et d’autre part les mouvements de 

compensation permettant au sujet de faire avancer son membre inférieur parétique malgré le 

défaut de raccourcissement.  

L’approche centimétrique que nous avons développée a l’avantage de quantifier la 

contribution des altérations cinématiques de manière proportionnelle grâce à une quantification 

segmentaire du raccourcissement du membre inférieur. La proportionnalité de la mesure est un 

élément important pour comparer le raccourcissement lié à deux niveaux anatomiques 

différents. Grâce à sa proportionnalité, la méthode centimétrique a l’avantage de permettre une 
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meilleure visualisation des mouvements de compensation et de permettre une comparaison 

quantitative des mouvements de compensation avec les mouvements de raccourcissement dans 

le plan sagittal. Nos résultats montrent qu’avec la méthode de mesure angulaire la participation 

du genou et de la hanche au raccourcissement sont surestimées, et effacent la part de 

raccourcissement liée à la compensation du bassin. Alors que la contribution des compensations 

doit être prise en compte dans nos choix thérapeutiques et dans le suivi de nos patients, la 

méthode centimétrique semble être un moyen fiable d’y parvenir.  

La mesure de l’effet de l’amélioration du raccourcissement sur la diminution des 

compensations n’a presque jamais été réalisée dans la littérature [42]. Les études se concentrent 

sur l’amélioration dans le plan sagittal du raccourcissement grâce à leur intervention 

[27,35,36,38,45]. Cependant il est possible que l’amélioration du confort à la marche ne soit 

pas liée à l’importance de l’amélioration du raccourcissement dans le plan sagittal car celle-ci 

reste faible et souvent invisible à l’œil nu [68]. L’hypothèse émise à partir de notre expérience 

clinique, est que cette amélioration ressentie par les patients pourrait être liée à la diminution 

des mouvements de compensation coûteux sur le plan énergétique. Notre approche ouvre de 

nombreuses perspectives pour de futurs travaux qui pourraient quantifier les modes de 

compensation observés dans différentes pathologies neurologiques, comparer l’efficacité de 

différents types d’interventions sur la diminution des mouvements de compensation, et dans un 

second temps mesurer le lien entre la diminution des mouvements de compensation après une 

intervention et la diminution de la dépense énergétique associée. L’utilisation de la méthode 

présentée assurera une mesure systématique de l’amélioration du raccourcissement et de la 

diminution des mouvements de compensation. Afin que la méthode développée soit utilisable 

par le plus grand nombre, nous proposons la mise à disposition des algorithmes de calcul pour 

le clinicien sous la forme d’une toolbox Matlab. 
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Perspective d’application en recherche 

Une étude de la sensibilité au changement de notre mesure par une intervention sur 

l’amélioration du raccourcissement et la diminution des mouvements de compensation semble 

nécessaire à la validation de l’intérêt clinique et de recherche de cet outil.  

La quantification de la différence à la norme attendue d’un angle au cours du cycle de marche 

reste très pertinente pour définir les anomalies de la marche et ses compensations : une valeur 

inférieure à la norme est un défaut de raccourcissement, une valeur supérieure à la norme est 

une compensation. La définition d’une norme s’accompagne d’un écart type et donc la 

qualification d’une anomalie ou d’une compensation est définie dans notre étude par l’écart à 

la norme de 2 écarts-types. La nouveauté de ce travail est que pour chaque sujet, les normes 

dans le plan sagittal ont été définies de manière personnalisée selon la vitesse de marche et des 

facteurs anthropométriques [4]. Cependant, ces normes concernent uniquement des moments 

spécifiques du cycle de marche qui sont des moment remarquables associés à chaque courbe 

cinématique. Dans notre travail nous avons utilisé 4 moments remarquables du cycle de 

marche : le pic de flexion de hanche, de genou et de dorsiflexion de cheville en phase oscillante 

ainsi que l’angle de flexion dorsale/plantaire de cheville au milieu de phase d’appui du côté non 

parétique qui définit le moment de la volte. Nous n’avons pas pu quantifier les normes attendues 

au milieu de la phase oscillante (mid-swing) car ces points remarquables n’ont pas été étudiés. 

Le moment où le pied passe sous la hanche est un moment critique de la phase oscillante car il 

s’agit du moment où le pied est à risque d’accrocher le sol et où le patient doit le plus raccourcir 

son membre inférieur [59]. Il serait pertinent de définir des normes dépendantes de la vitesse, 

de l’IMC, de l’âge et du genre à cet instant précis de la phase oscillante.  

Notre étude s’est attachée à ne quantifier que les liens entre les paramètres cinématiques et 

la vitesse de marche. Il serait intéressant d’étudier d’autres corrélations qui pourraient nous 

aider dans notre compréhension des mécanismes de compensation de la marche hémiplégique. 
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Par exemple, il serait pertinent de chercher à définir quel(s) mouvement(s) de compensation est 

privilégié lorsque l’origine du défaut de raccourcissement vient de la hanche, du genou ou de 

la cheville. Il serait possible de définir des patterns de compensation et des profils de marche 

de patient. Il existe déjà dans la littérature des classifications de la marche hémiplégique [69–

72] mais ces classifications sont uniquement basées sur le défaut de raccourcissement du 

membre inférieur dans le plan sagittal et n’incluent pas les mouvements de compensation. La 

recherche de patterns de marche associant l’origine du défaut de raccourcissement et les 

mouvements de compensation qui peuvent y être associés apporterait une plus grande précision 

aux classifications déjà existantes. Il serait également pertinent de s’intéresser aux déterminants 

cliniques de la clairance du membre inférieur. Le port de la canne est-il corrélé à la présence de 

certains mouvements de compensation ou a-t-il un effet de diminution de ceux-ci ? La 

recherche du lien entre les indices de fonction habituellement utilisés dans la description de la 

marche (FAC, EVGS) sont-ils en lien avec la stratégie de clairance du membre inférieur ? Au 

cours d’un travail ultérieur, ces questions pourront être testées par des analyses de type fouille 

de données par exemple.  

La généralisation de cette méthode de mesure du raccourcissement du membre inférieur au 

cours de la phase oscillante n’est aujourd’hui possible que grâce à l’utilisation de l’analyse 

quantifiée de la marche (AQM). Il s’agit d’un examen qui n’est pas disponible dans tous les 

centres, qui sollicite une demie journée d’examen pour le patient ainsi que du matériel coûteux 

dont l’utilisation est gérée par un ingénieur dédié. L’utilisation de stations inertielles dans 

l’analyse cinématique du mouvement est de plus en plus réalisée [73]. Elles permettent à 

moindre coût de quantifier les variations de mouvement de leur position d’enregistrement. Leur 

utilisation pour détecter les évènements du cycle de marche est possible et fiable [74] et elles 

peuvent être couplées à des goniomètres électroniques ou bien le calcul des angles peut 

directement être dérivés de leur mesure [75]. Des systèmes embarqués d’analyse de marche se 
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développent grâce à l’utilisation de ces stations inertielles [76]. La méthode de mesure du 

raccourcissement que nous proposons dans notre étude pourrait tout à fait être utilisée dans ces 

nouvelles méthodes de quantification du mouvement moins coûteuses et en pleine expansion.  

Applications cliniques 

La représentation holistique du défaut de raccourcissement et des mouvements de 

compensation avant et après une intervention sur une même figure (ToulGait Viz, Figure 9) 

permet de mesurer les effets de cette intervention sur la modification du raccourcissement et 

des compensations.  

 

Nous proposons ci-dessous une analyse détaillée des modifications du raccourcissement et 

des compensations que la patiente P118 a présentées après sa chirurgie neuro-orthopédique et 

qui sont détaillées sur la Figure 9 (ToulGait Viz).  

Pour information, la séquence de prise en charge clinique de la patiente est décrite dans 

l’encadré ci-dessous.  

 

Pour en savoir plus … Séquence de la prise en charge clinique de la patiente P118 :  

La patiente P118 présente une hémiplégie droite et des troubles phasiques secondaires à 

un AVC ischémique sylvien gauche survenu en juin 2012. Devant une hypertonie importante 

et gênante, elle a bénéficié d’injections de toxine botulinique au membre supérieur et 

inférieur à un rythme régulier entre 2013 et 2018.  

En 2018, elle a été adressée dans le Service des Explorations Fonctionnelles 

Physiologiques pour une évaluation de la marche, en raison d’une diminution progressive de 

l’efficacité des injections de toxine du triceps sural et du tibial postérieur sur la diminution 

de l’accrochage de la pointe du pied. La marche était alors réalisée grâce à un releveur 



 61 

dynamique et une canne simple pour les longues distances. Les principales anomalies 

retrouvées à l’examen clinique étaient une limitation modérée de la flexion dorsale de 

cheville (0 à 5° de flexion plantaire), une spasticité du triceps sural et du quadriceps, et une 

diminution de la force des éverseurs de la cheville et des fléchisseurs de la hanche.  

En mars 2018, elle a bénéficié d’une première analyse quantifiée de la marche (Figure 

11) qui retrouvait une marche à vitesse lente (0.6 m/s), caractérisée par un défaut de 

raccourcissement sagittal du membre inférieur droit en lien avec une absence de flexion de 

genou favorisée notamment par une hyperactivité du droit fémoral, et un défaut de flexion 

dorsale de cheville favorisé par une rétraction et une hyperactivité du triceps sural. Ce défaut 

de raccourcissement était compensé par une rotation postérieure de l'hémibassin droit, une 

élévation permanente droite de l'hémibassin droit, un fauchage et un mouvement de 

rétroversion du bassin. 

Quelques mois plus tard, elle a bénéficié d’un bloc moteur anesthésique tronculaire du 

nerf tibial au creux poplité et d’un bloc intramusculaire du droit fémoral. Ces blocs ont permis 

une nette amélioration de la flexion de genou et dans une moindre mesure une amélioration 

de la flexion dorsale de cheville à la marche.  

Le dossier de cette patiente a été discuté en RCP de neuro-orthopédie, il lui a été proposé 

de réaliser dans une neurotomie des branches sélectives du tibial postérieur et du soléaire 

associée à un geste d’allongement des gastrocnémiens et à une prise en charge de la 

griffe des orteils. La patiente a bénéficié de cette chirurgie en janvier 2019, qui lui a donné 

entière satisfaction. Elle a pu se sevrer de son releveur dynamique et n’a plus été gênée par 

l’accrochage du pas.  

Après cette intervention, les injections de toxine botulinique ont été poursuivies au membre 

inférieur en ciblant le muscle droit fémoral, dans l’objectif d’améliorer le confort et la fluidité 

à la marche, mais sans nette efficacité malgré la majoration des doses.  
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Une nouvelle AQM a été réalisé en 2020 (Figure 12). Celle-ci retrouvait une vitesse de 

marche de 0.8 m/s (soit +0.2m/s par rapport à la première AQM) et un schéma de marche 

caractérisé par un défaut de raccourcissement sagittal du membre inférieur droit en lien avec 

un défaut de flexion de genou multifactoriel (défaut de propulsion, défaut de flexion de 

hanche, hyperactivité du droit fémoral probable mais non enregistrée pour des raisons 

techniques) et un défaut de flexion de hanche d'origine déficitaire. L’AQM a également 

permis de visualiser les mêmes mouvements de compensation du défaut de raccourcissement, 

que lors de la première AQM. 

Un bloc moteur du droit fémoral a été réalisé. L’évaluation vidéo n’a pas mis en évidence de 

nette amélioration de sa flexion de genou à la marche après le bloc moteur, pourtant la 

patiente s’est sentie améliorée sur son confort de marche : elle a ressenti une amélioration de 

la fluidité et une diminution de la fatigabilité à la marche. Elle n’a pas ressenti d’effets 

indésirables en lien avec l’affaiblissement du droit fémoral. 

Le dossier de la patiente a de nouveau été discuté en RCP de neuro-orthopédie en 

novembre 2020 et il lui a été proposé de réaliser une neurotomie du droit fémoral. 
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Figure 11. Courbes cinématiques du sujet P118 au cours de la première analyse quantifiée de 

la marche en mars 2018.  
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Figure 12. Courbes cinématiques du sujet P118 au cours de la deuxième analyse quantifiée de 

la marche en novembre 2020.  

  



 65 

Analyse de la première AQM (2018) grâce au ToulGait Viz 

La description de la clairance du membre inférieur au cours de la phase oscillante par la 

méthode de notre étude est présentée en Figure 9. La clairance globale du membre inférieur 

était de 8.42 cm soit 9.7% de la longueur de son membre au mid-swing.  

Le ToulGait Viz permet d’évaluer la contribution de chaque segment à la clairance globale 

du membre inférieur en milieu d’oscillation exprimée en centimètres (Figure 9-A), ou de 

chaque articulation à la clairance globale angulaire (Figure 9-B). Dans le plan sagittal, la 

contribution de la cuisse/hanche au raccourcissement était de 1,5 cm (18 %) en méthode 

centimétrique soit 12° (31%) en méthode angulaire, la contribution du tibia/genou était de 0,9 

cm (11 %) soit 6° (17 %), et la contribution du pied/de la cheville était de -0,2 (0 %), soit 4° de 

flexion plantaire (0 %). Dans le plan frontal, la contribution au raccourcissement du dégagement 

proximal (élévation de la hanche) était de 3,2 cm (soit 37 % vs 5° (12.7 %) pour l’obliquité 

pelvienne) et celle de l’abduction du membre de 3 cm (soit 35 %, vs 12° (40 %) pour l’abduction 

de la cuisse). Cet exemple illustre que la contribution des mouvements de compensation dans 

le raccourcissement est plus importante lorsqu’on utilise la méthode centimétrique.  

La partie C de la Figure 9 (ligne grise) permet de synthétiser quels sont les anomalies 

significatives lors de la phase oscillante, grâce à la visualisation de la différence entre le pic 

angulaire et la norme attendue. Elle permet de déterminer si les articulations de la hanche et de 

genou participent au défaut de raccourcissement : ici le défaut de raccourcissement était bien 

multi-étagé, favorisé par le défaut de flexion dorsale de cheville (-10.3°), le défaut de flexion 

de genou (-48.3°) et dans une moindre mesure le défaut de flexion de hanche (-7.3°). Elle 

permet de visualiser les mouvements de compensation participant à la clairance globale du 

membre inférieur : l’obliquité pelvienne de (+5.3 degrés par rapport à la norme attendue), 

l’abduction fémorale (+10.8°), et la volte du côté non parétique (dans les limites de la normale 

chez cette patiente). Enfin, elle permet également de prendre en compte les autres modalités de 
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compensation, qui facilitent l’avancée du membre inférieur en phase oscillante : la rotation 

postérieure du bassin (+19.4°), la rotation latérale de hanche (dans les limites de la normale), 

l’angle de progression du pas en rotation externe qui est la résultante des deux éléments 

précédents (+29.1°), ainsi que la rétroversion du bassin (dans les limites de la normale chez 

cette patiente).  

 
Analyse de la deuxième AQM (2020) réalisée après chirurgie de pied équin varus grâce 

au ToulGait Viz 

La description de la clairance globale du membre inférieur au cours de la phase oscillante 

par la méthode de notre étude est présentée en Figure 9. La clairance globale du membre 

inférieur parétique était de 7.07 cm soit 8.1% de la longueur de son membre.  

Le ToulGait Viz illustre la modification de contribution des différentes articulations du 

membre inférieur au raccourcissement après la chirurgie. Avec la méthode angulaire (Figure 

9-B), on observe une amélioration de la flexion dorsale de cheville au mid-swing qui devient 

positive alors qu’elle était en flexion plantaire lors de la première AQM (+12°). Cette 

amélioration est peu visible sur la méthode centimétrique (Figure 9-A), puisque la position du 

pied est quasiment à l’horizontale au cours du passage du pas, ne provoquant quasiment pas 

d’allongement du membre inférieur (+0,1 cm). La contribution de la cuisse a diminué de 0,6 

cm (soit -1° pour la flexion de hanche) et celle du tibia a augmenté de 0,7 cm (soit +11° pour 

la flexion de genou).  

Graphiquement on observe une diminution de la valeur de l’index de compensation avec les 

deux méthodes, principalement liée à une diminution de l’abduction de cuisse (-1,2 cm) ou de 

hanche (-3°), alors que l’élévation de hanche et l’obliquité pelvienne se sont peu modifiées 

(respectivement -0,4 cm et +0°).  
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Sur la Figure 9-C, on constate que la patiente n’a plus de défaut de flexion dorsale de 

cheville en phase oscillante. La flexion de genou s’est améliorée de 10°1 mais reste déficitaire 

de 42.8°. La flexion de hanche a diminué de 4° et est désormais considérée comme déficitaire, 

en prenant en compte la modification de la norme liée à l’augmentation de la vitesse de marche. 

On observe une diminution des mouvements de compensation, à l’exception de l’obliquité 

pelvienne qui n’est pas modifiée : la patiente présente moins d’abduction de hanche, moins de 

rotation postérieure, l’angle de progression du pas est moins en rotation externe.  

 

La neurotomie du soléaire associée à l’allongement des gastrocnémiens et la chirurgie de 

griffe des orteils réalisée en janvier 2020 a amélioré la vitesse de marche et le ressenti de la 

patiente qui en est satisfaite. Notre méthode de mesure de la clairance du membre inférieur 

combinée à la quantification des différences à la norme illustre de manière synthétique et 

compréhensible l’amélioration du raccourcissement dans le plan sagittal par la chirurgie et la 

diminution des mouvements de compensations.  

Cette situation clinique issue de la cohorte de sujets hémiplégiques renforce l’hypothèse que 

l’amélioration du défaut de raccourcissement dans le plan sagittal (ici la cheville et le genou) 

diminue la quantité de mouvements de compensation, et que cette diminution est associée à une 

augmentation de la vitesse de marche. De futures études pourraient s’attacher à définir le lien 

entre la vitesse de marche, la quantité de compensation et la dépense énergétique grâce à 

l’utilisation de notre outil.  

  

 
1 Les valeurs de la flexion de genou, de hanche et de cheville utilisées pour la Figure 9C sont enregistrées au 

pic angulaire et non au mid-swing, ce qui explique que la différence pré-post neurotomie varie de quelques degrés 
par rapport à la Figure 9B. 
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Conclusion 

Ce travail a permis de développer le ToulGait Viz, un outil permettant de caractériser de 

manière synthétique et systématique le raccourcissement du membre inférieur parétique en 

phase oscillante au sein d’une population de sujets hémiplégiques.  

L’utilisation dans notre pratique clinique quotidienne du ToulGait Viz permettra d’optimiser 

l’évaluation des interventions dans le cadre de la filière neuro-orthopédique toulousaine, d’en 

suivre les effets et d’améliorer la prise en charge de nos patients. En effet, le laboratoire 

d’analyse de la marche du CHU de Toulouse pourra certes être le siège de futures études de 

recherche clinique sur la compréhension des mécanismes adaptatifs de la marche hémiplégique 

que ce travail appelle mais il est avant tout un outil clinique au service de nos patients ; ainsi 

leur prise en charge en sera améliorée.  

Nous espérons également que le ToulGait Viz sera utilisé, voire développé, par d’autres 

équipes de recherche afin de faciliter l’étude de l’impact de la diminution de la quantité de 

compensation après un traitement et l’évolution du coût énergétique de la marche. 
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