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NOTATIONS

NOTATIONS

Muscles

¥y €

VHY THY ¢

llioLomb : illio lumborum
QuadLomb : quadratus lomborum

LongTh : longissimus thoracis \
GlutMax : gluteus maximus
GlutMed : gluteus medialis GlutMed
Glut M SemiMem

GlutMin : gluteus minimus

SemiMem : semimembranosus
SemiTen : semitendinosus
BicepsFemlL : biceps femoris long chef

BicepsFemC : biceps femoris court chef
RecFem : rectus femoris

Vaslint : vastus intermedius RecFem
VasMed : vastus medialis
VasLat : vastus lateralis VasMed \ I I}
GasMed : gastrocnemius medialis
GasLat : gastrocnemius lateralis

Tests d’étirements
DF;epmay : test de DorsiFlexion de cheville avec Genou en Extension maximale

DF;Eqy : test de DorsiFlexion cheville avec Genou en Flexion a 10°

DF;pq5 : test de DorsiFlexion cheville avec Genou en Flexion a 15°

DF;pyo : test de DorsiFlexion cheville avec Genou en Flexion a 20°

DF;p30 : test de DorsiFlexion cheville avec Genou en Flexion a 30°

DE,, .y : test de DorsiFlexion de cheville maximale (Figure 1)

EGypmax : test d’Extension de Genou avec Hanche en Flexion maximale

EGyrqg : test d’Extension de Genou avec Hanche en Flexion a 90°

EGp,qy : test d’Extension de Genou maximal

FGpuqy : test de Flexion de Genou maximale

FH,, . : test de Flexion de Hanche maximale

FLypp : test de Flexion des Lombaires maximale, Assis dans la Position du Rameur
FLycE : test de Flexion des Lombaires maximale, Assis avec Genoux en Extension
FLyqr : test de Flexion des Lombaires maximale, Assis avec Genoux en Flexion

1
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NOTATIONS

FLprr : test de Flexion des Lombaires maximale, Debout avec Thorax en Flexion
FLprE : test de Flexion des Lombaires maximale, Debout avec Thorax en Extension
FH:gmax - test de Flexion de Hanche avec Genou en Extension maximal

FGyemax - test de Flexion de Genou avec Hanche en Extension maximale

FGygo : test de Flexion de Genou avec Hanche en Extension a 0°

Autres
anglepieq/cp - angle entre le pied et le cale-pied

ASymgngie : asymétrie entre le coté droit et gauche pour I’angle

Asymy : asymétrie entre le coté droit et gauche pour la force

Asym,, : asymétrie entre le c6té droit et gauche pour la variation de longueur
DDL : degré(s) de liberté

EMG : électromyographie

cpm : cycle(s) par minute

m : metre(s)

mm : millimetre(s)

Mocap : systeme de capture tridimensionnel du mouvement (motion capture)
Picgngie : valeur pic de I’angle

Picgye : valeur pic des signaux électromyographiques

Picg : valeur pic de la force

Picy; : valeur pic de la variation de longueur

RMS : écart aux moindres carrés (root mean square)

SMT : systeme muscle-tendon

TMS : troubles musculo-squelettiques

2D : deux dimensions

3D : trois dimensions
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INTRODUCTION GENERALE

INTRODUCTION GENERALE

Les mouvements cycliques sont caractérisés par la répétition d’un méme geste un grand
nombre de fois. Une modification méme minime de la gestuelle mise en place par le sportif ou
une modification infime de ses capacités physiques aura donc un impact amplifié sur sa
performance par rapport a des activités non cycliques. D’autre part, une gestuelle qui ne
provoque que peu de risque de lésions pour le systtme musculo-squelettique mais répétée un
grand nombre de fois peut provoquer des blessures a terme dues a une pratique réguliere. Dans ce
contexte, I’analyse fine de la gestuelle au cours de mouvements cycliques est primordiale pour
identifier les facteurs de performance et les facteurs de risque d’apparition des blessures.
L’analyse biomécanique permet d’identifier ces facteurs afin de proposer des améliorations pour
les sportifs.

Traditionnellement, 1’analyse biomécanique est portée sur la dynamique, la cinématique
articulaire et 1’activité électromyographique (EMG) des muscles (Miarka et al. 2018). Cette
analyse traditionnelle ne rend pas compte de l’utilit¢ des actionneurs du mouvement : les
muscles. Hors, 1I’émergence actuelle des modeles musculo-squelettiques permet d’accéder a une
analyse a 1’échelle musculaire (Delp et al. 2007). Cependant, ces modeles restent génériques et la
complexité des propriétés des muscles actionneurs du mouvement rendent I’interprétation des
résultats délicate a cause du nombre important d’hypothéses considérées.

Un autre enjeu de 1’analyse des mouvements sportif est de pouvoir effectuer une analyse
in situ de Dactivité. Les analyses dynamiques et EMG sont de plus en plus fréquentes griace a
’utilisation de matériel instrumenté et des outils de mesure sans fil. La cinématique est
fréquemment investiguée en laboratoire avec un systeme de capture du mouvement (Mocap) qui
restreint cependant I’analyse dans le champ des caméras et ne permet donc pas d’étudier le
mouvement in situ. Dans ce contexte, les centrales inertielles sont de plus en plus utilisées pour
estimer la cinématique in situ, bien que ces outils présentent un certain nombre de biais qu’il faut
encore corriger (Nez 2017). Pour certaines activités, d’autres méthodes pourraient étre envisagées
pour minimiser le nombre de données d’entrée et ainsi limiter les erreurs de mesure (Fohanno et
al. 2014).
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Plan de la these

Tout d’abord, la revue de littérature propose un état de D’art sur plusieurs points cités
précédemment. L’analyse biomécanique spécifique des mouvements cycliques sera abordée et en
particulier 1’analyse d’une activité a grande amplitude de mouvement pour le membre inférieur
dans le plan sagittal : I’aviron. Une seconde partie de la revue de littérature est axée sur la

personnalisation du protocole de mesure afin d’analyser la cinématique musculaire pour ce type
de mouvement. Une troisiéme partie présentera ensuite les techniques d’analyse des propriétés
musculaires lors de mouvements dynamiques et les différentes hypotheses sur lesquelles reposent
les modeles musculo-squelettiques. Une 4° partie présente un des outils qui se démocratise afin
d’estimer la cinématique articulaire en dehors des systémes de Mocap : les centrales inertielles.
Enfin, une derni¢re partie sera axée sur l’enjeu du développement de modele de chaine
cinématique et les formalismes d’écriture qui peuvent étre envisagés.

Ce manuscrit détaille ensuite 5 études distinctes.

L’ETUDE 1 porte sur la modification d’un modéle musculo-squelettique afin d’analyser des
activités a grandes amplitudes de mouvement dans le plan sagittal.

Dans I’ETUDE 2, un protocole expérimental est développé afin de proposer des tests pour
personnaliser I’estimation de la cinématique musculaire en fonction de 1’extensibilité des sportifs.
Une expérimentation avec différents tests d’étirements statiques est mise en place.

Au cours de ’ETUDE 3, I’estimation des longueurs musculaires par les équations de régression
lors de mouvements dynamiques est confrontée aux résultats obtenus avec un modele musculo-
squelettique. Pour cela, une expérimentation avec des mouvements de squats est réalisée afin
d’analyser I’'impact des degrés de liberté (DDL) d’abduction et de rotation sur les longueurs
musculaires du membre inférieur.

Le protocole développé dans les précédentes études est mis en application au cours de ’"ETUDE
4 pour des rameurs sur ergometre d’aviron. L’apport de ’analyse de la cinématique musculaire
couplée aux analyses biomécaniques traditionnelles est alors étudié pour cette activité.

Au cours de ’ETUDE 5, un modele de chaine cinématique en boucle fermée est développé pour
proposer une procédure vers I’analyse de la cinématique articulaire in sifu. L’expérimentation de
I’étude précédente est alors réutilisée. Le modele est développé sur le logiciel ROBOTRAN en
collaboration avec I'iMMC de 'université catholique de Louvain (Belgique).

Enfin, une conclusion générale reprend les résultats principaux de ces travaux et présente les
perspectives concernant nos résultats.
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PARTIE 1. Analyse biomécanique des mouvements sportifs cycliques

A. Mouvements sportifs cycliques

Les activités sportives dites « cycliques » sont caractérisées par la répétition successive
d’un geste pour réaliser une tache motrice. Certaines activités cycliques de longue durée telles
que la course a pied, la natation, le cyclisme, I’aviron, ou le kayak, nécessitent la répétition du
geste un nombre de fois important. A titre indicatif, un 1500 metres nagé en 17 minutes a 42
cycles par minute nécessite la répétition d’environ 700 cycles de nage (Pelayo et al. 1996) ; un
entrainement de 1h30 en aviron, pour une distance parcourue de 20 km nécessite 1800 cycles
d’avirons (Reid & Mcnair 2000); et pour une course de 10 km, un athlete avec une foulée
moyenne de 1,75 metres réalisera 5700 foulées environs (Leboeuf et al. 2006). Dans ce contexte,
’analyse biomécanique du mouvement tend a optimiser un geste répété un grand nombre de fois
en agissant sur deux niveaux : I’amélioration de la performance et la limitation du risque de
blessure.

L’amélioration de la performance est au service des sportifs souhaitant mesurer leurs
capacités au cours d’une épreuve standardisée. La performance, peut étre définie « quel que soit
le niveau de réalisation, des I’instant ou 1’action optimise le rapport entre les capacités physiques
d’une personne et une tache sportive a accomplir » (Billat 2012). Par exemple, un athlete qui
court le 10 km avec une fréquence d’appui de 3,46 Hertz pour une amplitude de 1,75 metres fera
une performance de 27 minutes et 30 secondes (Leboeuf et al. 2006). Si cet athlete parvient a
augmenter sa foulée de 1,75 metres a 1,85 metres (+10 cm) en conservant la méme fréquence
d’appui, il réalisera 26 minutes (soit un gain de 1,5 minutes). L.’amélioration de la performance
doit donc passer par une compréhension de ’activité afin d’identifier les parameétres clés de la
performance, d’en comprendre les mécanismes sous-jacents et in fine d’adapter au mieux les
programmes d’entrainement liés a I’activité. Un exemple en cyclisme, une analyse de 1’intensité
de la force appliquée au pédalier n’est pas suffisante pour analyser la performance. En effet, une
portion de la force appliquée n’est pas « utile » a la mise en rotation de la manivelle (Figure 1) :
’orientation de la force appliquée au pédalier est un facteur a prendre en compte (Ménard 2016).
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PARTIE 1. Analyse biomécanique des mouvements sportifs cycliques

Par ailleurs, I’intensité¢ de la force dépend des capacités neuro-musculaires propres au cycliste.
L’orientation de la force dépend, quant a elle, des positions des segments osseux (cinématique
articulaire) au cours du cycle pédalage, elles-mémes commandées par les contractions
musculaires. Par conséquent, le fait de mieux comprendre les implications du systeme musculo-
tendineux dans la production du mouvement est un enjeu essentiel.

Oo

270°
» F non propulsive

thotaIe

Figure 1 : Représentation schématique de la notion de ‘force utile’ 4 la manivelle. La force totale (en rouge)
produite par le cycliste et appliquée a la manivelle peut étre décomposée en une force utile perpendiculaire a
la manivelle (en bleu) et une force non-propulsive paralléle a la manivelle (en vert) (Ménard 2016).

La limitation des risques de blessure s’adresse a la fois aux sportifs en recherche de
performance mais aussi aux sportifs occasionnels « sport-loisir » et aux personnes en rééducation
« sport-santé ». En effet, le mouvement effectué doit €tre le moins traumatisant pour limiter
I’apparition de troubles musculo-squelettiques (TMS). Les TMS sont définis selon 1’Institut
National de Recherche Scientifique (INRS) comme « des atteintes de ’appareil locomoteur,
c’est-a-dire des muscles, des tendons, du squelette, des cartilages, des ligaments et des nerfs ».
Ces TMS « surviennent notamment lorsque la charge de travail mécanique est supérieure a la
capacité fonctionnelle des différents constituants de 1’appareil musculo-squelettique
(www.INRS.fr), c’est-a-dire qu’ils sont liés a la répétition importante d’un méme geste et non pas
a un traumatisme direct comme le pourrait étre une fracture a la suite d’un choc. Par conséquent,
une augmentation des risques de TMS est mise en lien avec la pratique de la natation (Richardson
1999), du cyclisme (Clarsen et al. 2010), du kayak (Fiore 2003), de la course a pied et de ’aviron
(Thornton et al. 2017 ; Johnston et al. 2018). En plus de la pratique de I’activité en elle-méme, les
sportifs en recherche de performance complétent couramment leur préparation par des exercices
de musculation. Ces exercices avec des charges ajoutées a la masse corporelle sont également
répétés un grand nombre de fois en aviron par exemple lors de circuit training et peuvent
provoquer des risques de blessures (Baker et al. 2002).

Améliorer la performance et limiter le risque de blessures peut aussi passer par une
amélioration du matériel utilisé. Pour certaines activités cycliques, nous pouvons différencier le
matériel utilisé en extérieur (vélo, aviron, kayak) du matériel utilis€ en intérieur tel que les
ergometres. Les ergometres sont développés pour permettre de reproduire le plus fidelement
possible I’activité pratiquée en extérieur. Cependant, la pratique importante sur ergometre comme
par exemple I’ergométre d’aviron peut augmenter le risque de blessure (Colloud et al. 2006).
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Pour cette activité en particulier, comprendre finement la biomécanique des rameurs permettra
d’avoir un regard critique sur le matériel utilisé et ses conséquences.

B. Particularité de I'aviron

L’aviron est une activité cyclique dont la distance olympique est le 2000 metres. La
course peut étre découpée en 3 phases : le départ (100 premiers metres) pour lequel la cadence du
rameur est maximale, la course de « train » qui correspond au milieu de course ; au cours de cette
phase, la cadence a haut niveau est de 36 cycles par minutes (cpm) et le sprint final (250 derniers
metres) au cours duquel la cadence est de 42 cpm (Steinacker 1993). Le cycle d’aviron peut étre
également découpé en 2 phases : la phase de propulsion et la phase de retour. Ces 2 phases sont
encadrées par 2 postures caractéristiques : I’attaque et le dégagé (Figure 2).
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Figure 2 : Illustration des phases de propulsion et de retour qui composent un cycle d’aviron et des 2 postures
caractéristiques en début de phase de propulsion (attaque) et fin de phase de propulsion (dégagé).

D’un point de vue de la performance, au niveau dynamique, 1’intensité et 1’orientation de
la force exercée aux cale-pieds ont été identifiées comme des déterminants biomécaniques de
performance (An et al. 2015). Au niveau cinématique, la répétabilité des cycles notamment en
début et en fin de course sont déterminants (Smith & Spinks 1995). Enfin, au niveau des signaux
électromyographique (EMG), I’intensité du recrutement des fibres musculaires (Miestu et al.
2006) et la surface de recrutement (Green & Wilson 2000) sont des facteurs déterminants pour
favoriser une bonne performance.

D’un point de vue du risque de blessures, les TMS du membre inférieur en aviron peuvent
étre une conséquence de la cinématique avec notamment des amplitudes articulaires importantes
dans le plan sagittal générées par le rameur (Thornton et al. 2017). A titre de comparaison, les
flexions maximales atteintes par les articulations de la hanche, du genou et de la cheville sont
plus grandes en aviron qu’en cyclisme (respectivement +45°, +30° et +30°) et sont assez proches
des amplitudes maximales observées au cours de tests d’étirements statiques discutés au prochain
paragraphe (Tableau 1). Les amplitudes présentées sont obtenus avec différentes méthodes de
mesures en fonction des auteurs. De méme, les amplitudes d’extension de genou sont également
proches des amplitudes maximales observées au cours d’étirements statiques.
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Tableau 1 : Amplitude maximale atteinte pour 4 DDL du membre inférieur et des articulations lombaires en
cyclisme (Umberger and Martin 2001), au cours de mouvements de squats (Catelli et al. 2017), en aviron
(Colloud 2003; Buckeridge et al. 2012) et au cours de tests d’étirements statiques (Reese & Bandy 2016).

Articulation | Degré de liberté | Cyclisme | Squat | Aviron (posture associée) | Test d’étirement maximal
Hanche Flexion 85° 115° 130° (attaque) 120 °
Genou Flexion 115° 125° 135° (attaque) 145 °
Extension 40° 0° 0° (dégagé) 0°
Cheville Dorsiflexion 0° - 30° (attaque) 20°

C. Enjeux de l'analyse cinématique du systeme muscle-tendon

L’analyse axée uniquement sur la cinématique articulaire permettrait de comprendre les
mises en jeu du systeme squelettique au cours de I’activité. Cependant, la mise en action du
systeme squelettique est provoquée par la contraction des muscles locomoteurs. Ces muscles sont
insérés au systeéme osseux grace a des structures tendineuses (tendons et aponévroses). Le
systeme muscle-tendon (SMT) est le nom donné a I’ensemble qui compose le muscle et les
structures tendineuses qui lui sont liées.

La contraction d’un muscle résulte d’une activation neuro-électrique. Le mode de
contraction peut €tre concentrique, excentrique ou isométrique. Une contraction concentrique
s’accompagne d’un raccourcissement du SMT : les 2 extrémités se rapprochent. Une contraction
excentrique se produit lorsque le SMT s’allonge : les extrémités s’¢loignent. Un muscle peut
¢galement se contracter de maniere excentrique dans le but de freiner le gain d’amplitude d’un ou
plusieurs degrés de liberté. Dans ce cas, les angles articulaires ne varient pas au cours du temps
malgré la contraction des fibres (Huxley 1974). Ces 3 types de contraction musculaire sont donc
liés aux modifications des angles articulaires sous-jacents. Dans le cadre de la pratique des
activités physiques, il est important de bien identifier ces modes de contraction au cours du geste
puisqu’un entrainement axé sur un mode de contraction choisi a des effets spécifiques sur le
SMT. Par exemple, les effets d’un entrainement excentrique a haut intensité comparé a un
entrainement concentrique améliore le gain de force musculaire de maniere significative (Roig et
al. 2009).

Les forces développées par le systtme musculaire dépendent a la fois de la qualité de
I’impulsion nerveuse du cortex cérébral, et des propriétés des structures qui composent le SMT.
Parmi ces propriétés, la longueur du SMT a un impact sur la génération de force (Hill 1950). En
effet, ’analyse de la relation force-longueur permet d’estimer la longueur a laquelle la force
développée est la plus importante pour 2 conditions : lorsque la fibre musculaire est activée ou
non activée (Zajac 1989). De plus, au cours du mouvement, une modification de la cinématique
articulaire fait évoluer la configuration spatiale des muscles provoquant alors des modifications
de certains parametres tels que 1’angle de pennation (Figure 3). Or I’angle de pennation est un
parametre a prendre en compte pour comprendre la génération de force et il varie en fonction de
la longueur du SMT (Zajac 1989).
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Figure 3: Représentations schématiques du systeme musculo-tendineux selon Hill (Hill 1950). a : angle de
pennation. F; : force exercée sur le tendon. Fy; : force exercée sur la fibre musculaire. Ly : longueur du
systeme musculo-tendineux. Ly : longueur du tendon. Ly, : longueur de la fibre musculaire.

L’analyse des longueurs musculaires au cours du geste sportif est un moyen de mieux
comprendre les modes de contraction musculaires et les forces générées par le systeme musculo-
squelettique. Dans la mesure ou les longueurs musculaires dépendent de la cinématique
articulaire sous-jacente, 1’analyse des longueurs pour les muscles pluri-articulaires (qui traversent
plusieurs articulations) est plus complexe que 1’analyse des muscles mono-articulaires (qui ne
traversent qu’une seule articulation). Cependant, I’é¢tude de la cinématique musculaire pour les
muscles pluri-articulaires est particulierement importante pour comprendre un mouvement dans
sa globalité et ne pas se focaliser uniquement sur les comportements des articulations en les
isolants les unes des autres (Van Ingen Schenau 1989; Doorenbosch & van Ingen Schenau 1995).
Ainsi, une analyse précise et adaptée selon le muscle étudié constitue un axe important dans la
compréhension du geste sportif.

Problématiques soulevées sur I’analyse des mouvements sportifs :

- mesurer la cinématique musculaire au cours du geste sportif permettrait de compléter les
analyses biomécaniques tradiationnelles
- ’analyse des longueurs musculaires au cours du geste sportif est complexe et nécessite le
développement d’un protocle spécifique




PARTIE 2. Cinématique musculaire dans le plan sagittal

PARTIE 2. Cinématique musculaire dans le plan sagittal

A. Spécificités pour I'analyse des longueurs musculaires

Dans le cadre de I’analyse des mouvements cycliques, nous centrerons notre attention sur
6 groupes musculaires de la région lombaire et du membre inférieur : les muscles des lombaires
(multifidus, quadratus lomborum (QuadLomb), longissimus thoracis (LongTh) et ilio-lomborum
(IlioLomb)), les gluteus (gluteus maximus (GlutMax), medialis (GlutMed) et minimus (GlutMin)),
les ischio-jambiers (semimembranosus (SemiMem), semitendinosus (SemiTen), biceps femoris
long chef (BicepsFemL) et court chef (BicepsFem()), les quadriceps fémoraux (rectus femoris
(RecFem), vastus latéralis (VasLat), vastus medialis (VasMed) et vastus intermedius (VasInt)) et
les triceps suraux (gastrocnemius medialis (GasMed), gastrocnemius lateralis (GasLat) et le
soleus). Le Tableau 1 présente les fonctions de ces groupes musculaires dans le plan sagittal
(Palastanga & Soames 2012).

Tableau 1 : Muscles composants les principaux groupes musculaires de la zone lombaire et du membre
inférieur impliqués dans les mouvements du plan sagittal et leur(s) fonction(s) associée(s).

Groupe musculaire Fonction associée Muscle Autre fonction associée

Multifidus
Quadratus lomborum (QuadLomb)
Longissimus thoracis (LongTh)

Lombaires Extenseur des lombaires

Hliocostalis lomborum (IlioLomb)

Gluteus maximus (GlutMax)
Glutéaux Extenseur de hanche Gluteus medius (GlutMed) /
Gluteus minimus (GlutMin)

Vastus lateralis (VasLat)

. 3 Vastus intermedius (Vasint) /
Quadriceps fémoraux | Extenseur de genou —
Vastus medialis (VasMed)
Rectus femoris (RecFem) Fléchisseur de hanche
Biceps femoris court chef (BicepsFemC) /
. . o Semitendinosus (SemiTen
Ischio-jambiers Fléchisseur de genou eml, inosus (Sem - )
Semimembranosus (SemiMem) Extenseur de hanche
Biceps femoris long chef (BicepsFemlL)
Soleus /
Triceps suraux Fléchisseur plantaire Gastrocnemius medialis (GasMed)

Fléchisseur de genou
Gastrocnemius lateralis (GasLat) &

Dans le but d’analyser les longueurs musculaires au cours de mouvements dynamiques,
I’anthropométrie de chacun des participants doit étre prise en compte afin de les comparer les uns
aux autres. Aussi, pour certaines activités avec de grandes amplitudes de mouvement telles que
I’aviron, la capacité du muscle a s’allonger au maximum est un parametre intéressant a connaitre
(PARTIE 1.C). Cette spécificité propre a chacun des participants permettra de savoir si le muscle
est proche ou non de son allongement maximal au cours du mouvement d’aviron, ce qui pourrait
étre un indicateur de risque de blessure. Pour cela, les longueurs musculaires obtenues au cours
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de tests d’étirements statiques peuvent servir de référence afin d’exprimer les longueurs lors du
mouvement en fonction de leur capacité d’allongement maximal dans le plan sagittal.

B. Tests d’étirements statiques pour mesurer la longueur maximale statique

L’exténsibilité passive est définie comme la « capacit¢ du muscle a s’allonger sans
activit¢. muculaire » (Gajdosik 2001). La mesure de [D’extensibilité musculaire est
traditionnellement réalisée de manicre indirecte par la mobilisation d’'un DDL pour une ou
plusieurs articulation(s) ciblée(s) de maniere maximale (Clarkson 2013). De nombreux tests
d’étirements statiques ont été développés dans la littérature (Blair et al. 1983; Kisner & Colby
2002; Clarkson 2013; Reese & Bandy 2016). Ces tests d’étirements statiques peuvent étre actifs
ou passifs (Clarkson 2013). Dans le cas d’un test d’étirement actif, le participant contracte
volontairement ses muscles en vue de mobiliser I’articulation ciblée. Au contraire, au cours d’un
test d’étirement passif, une personne extérieure ou une machine met en tension 1’articulation ou
les articulations ciblée(s).

Les amplitudes de mouvement en statique peuvent €tre limitées par différentes structures
du systeme musculo-squelettique : des limitations passives ou actives (Nicholls 2011). Les
limitations passives sont constituées par les éléments osseux, la raideur des ligaments autour de
I’articulation (Chevallier 1998), la mise en tension de la capsule ou enfin les composantes séries
et paralleles des myofibrilles (Kamina & Gouazé 2009). Certaines limitations passives liées a la
morphologie osseuse et capsulaire sont modelables dans une moindre mesure par rapport a la
raideur des ligaments et des myofibrilles. Un étirement des facsia et/ou nerfs peut également
modifier les amplitudes maximales obtenues au niveau du membre inférieur : par exemple, la
position du cou (placé en flexion ou en extension) peut avoir un impact sur la flexion maximale
de genou_(Nordez et al. 2017). Les limitations actives peuvent étre provoquées par deux
phénomenes de contraction musculaire. D’une part, une activation excentrique peut freiner le
gain d’amplitude d’une articulation et d’autre part, une contraction du muscle par réflexe
myotatique peut survenir d’autant plus si les fibres sont étirées a des vitesses élevées (Kamina &
Gouazé 2009). Les limitations actives peuvent étre diminuées lorsque le participant ne réalise pas
de contraction musculaire volontaire et que le test est réalisé€ a des vitesses lentes.

Un ou plusieurs groupe(s) musculaire(s) sont mis en tension au cours des tests

d’étirements statiques couramment utilisés dans la littérature. Les tests présentés par la suite ne
concernent que les tests dans le plan sagittal. Deux tests permettent un allongement important des
groupes musculaires du dos et de la chaine postérieure du membre inférieur. Ces tests permettent
d’obtenir un score global d’extensibilité de la chaine postérieure (triceps suraux, ischio-jambiers
et muscles lombaires) mais ne permettent pas de cibler spécifiquement un groupe musculaire
(Gajdosik et al. 1992; Cornbleet & Woolsey 1996; Castro-Piifiero et al. 2009; Bakirtzoglou et al.
2010; Ayala et al. 2011).

D’autres postures sont développées pour mobiliser I’amplitude maximale d’une seule
articulation (Reese & Bandy 2016). Ces postures permettent une mise en tension des muscles
mono-articulaires d’un groupe musculaire ciblé (Tableau 1). Les articulations proximales et
distales a I’articulation testée doivent étre controlées afin de ne pas solliciter maximalement les
muscles bi-articulaires du groupe musculaire sous tension (Tableau 2). Prenons 1’exemple du
groupe musculaire des quadriceps (extenseur de genou) : I’amplitude maximale de flexion du
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genou est en moyenne de 140° lorsque la hanche est en flexion (Soucie et al. 2011) alors qu’il est
de 125° lorsque la hanche est en position anatomique de base (Peeler & Anderson 2008). Dans ce
contexte, la flexion maximale de genou doit étre testée lorsque la hanche est en flexion pour
relacher les muscles bi-articulaires qui sont a la fois fléchisseurs du genou et extenseurs de
hanche (Reese & Bandy 2016). Les tests permettant d’obtenir les amplitudes maximales des
muscles mono-articulaires sont présentés dans le Tableau 2.

Tableau 2 : Tests d’étirements statiques pour les muscles mono-articulaires du membre inférieur.

Illustration Test Description Déroulement

Le participant est allongé sur le dos avec le genou en flexion afin
Flexion de hanche | de ne pas mobiliser d’étirement au niveau des ischio-jambiers. Un
maximale opérateur induit une flexion de hanche en appliquant une force sur
la cuisse.

FHmax

Flexion de genou Le participant est allongé sur le dos et un opérateur induit une

FG . . . _
max | maximale flexion de genou en appliquant une force sur le tibia.

Flexion dorsale
DE, ., | maximale de
cheville

Le participant est allongé sur le dos et un opérateur induit une
flexion de cheville en appliquant une force sous le pied.

Pour tester 1’extensibilité des muscles bi-articulaires du membre inférieur, les deux
articulations traversées par le muscle ciblé peuvent €tre sollicitées de maniere différente. Ainsi,
plusieurs tests sont développés dans la littérature pour tester 1’extensibilit¢é d’'un méme muscle.
Deux tests sont utilisés pour les muscles bi-articulaires des ischio-jambiers (SemiTen, SemiMem
et BicepsFemL) dont 1’un est largement documenté et utilisé dans la littérature (Tafazzoli &
Lamontagne 1996; Halbertsma et al. 2001; Witvrouw et al. 2003; Youdas et al. 2008;
Bakirtzoglou et al. 2010; Ayala et al. 2011; Lopez-Minarro et al. 2013; Laudner et al. 2016) par
rapport a I’autre (Gajdosik et al. 1993; Williams & Welch 2015; Cini et al. 2016; Sorani &
Rathod 2016) bien que leur impact sur la longueur des muscles bi-articulaires des ischio-jambiers
n’ait pas directement été comparée entre les 2 tests.

Pour estimer I’extensibilit¢é du RecFem, deux tests sont également utilisés dans la
littérature impliquant un angle d’extension de hanche (Harvey 1998; Czaprowski et al. 2013;
Cejudo et al. 2015; Vigotsky et al. 2016) ou placant la hanche a 0° d’extension (Witvrouw et al.
2003; Peeler & Anderson 2008). Plusieurs auteurs s’accordent a dire que le premier test n’est pas
spécifique pour estimer la longueur musculaire du RecFem mais qu’il permettrait, pour certains
auteurs, d’estimer 1’extensibilité de I’ensemble des muscles fléchisseurs de hanche (Schache et al.
2002; Winters et al. 2004; Clapis et al. 2008; Wakefield et al. 2015) ou uniquement des muscles
mono-articulaires fléchisseurs de hanche (Ferber et al. 2010). Selon d’autres auteurs, au cours de
ce test, une incapacité a étendre la hanche rend le test spécifique aux muscles mono-articulaires
alors qu’une incapacité du sujet a fléchir le genou a plus 80° rend le test spécifique aux muscles

12



REVUE DE LITTERATURE

bi-articulaires du groupe fléchisseur de hanche (Kendall et al. 2005). Cependant, ces tests n’ont a
ce jour pas été comparés quant a I’estimation de la longueur musculaire du RecFem.

Concernant le groupe musculaire du triceps sural, la mesure de [’extensibilité¢ des
gastrocnemii s’effectue avec le genou placé en extension maximale par une mesure de I’angle
maximal de flexion de cheville (Grieve et al. 1978; Riener & Edrich 1999; Singer et al. 2003;
Reese & Bandy 2016). Il est préconisé que le sujet soit en position allongée afin de limiter les
biais qui seraient diis a la gestion de I’équilibre au cours du test.

Enfin, la méthode de mesure de la flexion lombaire maximale n’est pas, a ce jour
formellement établie. En effet, plusieurs tests différents sont utilisés dans la littérature ou le sujet
est parfois debout (Esola et al. 1996), parfois assis avec les genoux en extension (Youdas et al.
2008), ou en flexion (Youdas et al. 1996) avec un méme test qui peut avoir plusieurs variantes
(Lopez-Mifiarro et al. 2007). L’augmentation de la flexion lombaire (lordose) peut étre
provoquée par la rétroversion du bassin (Keegan 1953) rendant le choix du test dans I’évaluation
de la flexion lombaire difficile. En effet, cette rétroversion du bassin est dépendante aussi bien de
la mise en tension des muscles abdominaux que de la mise en tension des muscles extenseurs de
hanches. Actuellement, il ne semble pas y avoir de consensus concernant le choix du test
d’étirement qui permettrait d’extraire la longueur maximale en statique des muscles lombaires.

Ces estimations d’extensibilité musculaire sont indirectes puisqu’elles sont calculés a
partir de mesures d’angles articulaires et comportent certaines limites. En effet, la répétabilité est
variable selon les tests (Baltaci et al. 2003; Aalto et al. 2005) et la fiabilité dépend du matériel de
mesure utilisé, de ’expérimentateur, du sexe des participants et de leur age (Ng et al. 2001;
Baltaci et al. 2003; Lopez-Mifiarro et al. 2007; Youdas et al. 2008; Nussbaumer et al. 2010;
Ayala et al. 2011; Peters et al. 2011; Kim & Ha 2015; Wakefield et al. 2015). Une autre limite de
ces tests est spécifique aux muscles bi-articulaires. En effet, pour une méme longueur du SMT,
des comportements régionaux peuvent €tre observés pour les faisceaux musculaires (Pappas et al.
2002), I’aponévrose (Zuurbier et al. 1994) et les tendons (Pearson et al. 2014). Ainsi, pour un
muscle bi-articulaire, 1’étirement des tendons distaux n’est pas homogene a celui des tendons
proximaux si une mobilisation est faite a 1’articulation proximale ou distale (Hodson-Tole et al.
2016). Les tests d’étirements statiques développés dans la littérature pour I’analyse d’extensibilité
des muscles bi-articulaires permettent d’estimer 1’extensibilité globale d’un ou plusieurs muscles
mais ne permettent pas d’accéder aux comportements régionaux du systéme musculo-tendineux.

C. Mesure des longueurs musculaires a partir d’équations de régression

A partir de la cinématique articulaire, les longueurs musculaires de certains de ces
muscles peuvent étre calculées en s’appuyant sur des équations de régression (Grieve et al. 1978;
Hawkins & Hull 1990; Visser et al. 1990). Pour cela, grace a des données issues de dissections de
cadavres, les auteurs mesurent la longueur des muscles en fonction d’une amplitude articulaire
imposée et contrOlée. Ces équations de régression ainsi calculées permettent de déterminer une
longueur musculaire de maniére non invasive. Cependant, I’enjeu est de déterminer de fagon
précise les longueurs musculaires au cours d’un geste (in situ). Pour ce faire, bien que les muscles
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soient volumiques, ils sont réduits a des lignes d’actions pour étre analysés. Certains muscles sont
séparés en plusieurs chefs en tenant compte des points d’insertion qui peuvent étre différents.

Dans le cas des membres inférieurs, 3 groupes musculaires ont été étudiés. Les muscles
ischios-jambiers, les quadriceps fémoraux et les triceps suraux. Trois groupes d’auteurs ont
développé des équations de régression spécifiques au membre inférieur (Grieve et al. 1978;
Hawkins & Hull 1990; Visser et al. 1990). Ces équations de régression permettent d’obtenir les
longueurs du SMT exprimées en millimetres (mm) ou en variation de longueur (en fonction de la
longueur obtenue en statique). Les muscles étudiés sont différents selon les auteurs et les
longueurs sont personnalisées par rapport a 1’anthropométrie du sujet grace a une mesure du/des
segments a partir de reperes anatomiques connus (Tableau 3).

Tableau 3 : Muscles étudiés et reperes anatomiques utilisés pour les méthodes d’équations de régression de
Grieve (Grieve et al. 1978), de Visser (Visser et al. 1990) et de Hawkins (Hawkins & Hull 1990).

Méthode Muscles Définition des longueurs segmentaires
Ischio-jambiers Quadriceps | Triceps suraux Cuisse Jambe
Du centre articulaire du
GRIEVE / / -gastrocnemiens / genou au centre
articulaire de la cheville
-RecFem Du grand
VISSER -BicepsFemC ~Vasint -gastrocnemiens | trochanter au bu conc/lyle late/ral ala
-VasLat condvle latéral malléole latérale
-VasMed y
—BlcepsF emL -RecFem -GasMed Du grand o
-SemiTen -Vasint Du condyle latéral a la
HAWKINS . -GasLat trochanter au ] <
-SemiMem -VasLat Soleus condvle latéral malléole latérale
-BicepsFemC -VasMed Y

Pour la méthode de GRIEVE (Grieve et al. 1978), la variation de longueur par rapport a
la longueur de référence L. (lorsque la cheville et le genou sont fléchis a 90°) est calculée avec
un incrément de 10° pour les angles de flexion/extension de genou g et de cheville Oc. Cette
longueur est ensuite normalisée en fonction de la longueur du segment jambe L. La longueur du
muscle est calculée grace a 6 coefficients (A0, Al, A2, BO, Bl, B2) présentés dans le Tableau 4 tel
que :

L=Lref + (A0 + A1 X 0c + A2 X 6c?+ B0+ B1 x 0g+ B2 x 8g?) X Ls/100 (1)

Tableau 4 : coefficients pour I’équation de régression d’aprés la méthode de GRIEVE.
Articulation (0i) 0 1 2
Cheville (coef. A) | -22,18468 | 0,30141 -0,00061
Genou (coef. B) 6,46251 - 0,07987 | 0,00011

Pour la méthode de VISSER (Visser et al. 1990), les gastrocnémiens ne sont pas
considérés comme des muscles bi-articulaires mais comme des muscles mono-articulaires
(Tableau 2). De ce fait, 1I’équation de VISSER n’est pas réutilisée dans la littérature, les
scientifiques préférant se référer aux équations de GRIEVE pour ’analyse des gastrocnémiens.
L’équation utilisée pour la méthode de VISSER est identique a 1’équation développée pour la
méthode de GRIEVE. Cependant, les coefficients sont différents (Tableau 5).
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Tableau 5 : coefficients pour I’équation de régression d’aprés la méthode de VISSER.
Muscle Articulation (0i) 0 1 2
Genou (coef. A) 0,19826 | -0,04600 0,45841
Hanche (coef. B) 0,16644 | 0,31078 0,14640
Genou (coef. A) -0,02345 | 0,24222 0,17173
Hanche (coef. B) -0,01966 | -0,15041 0,25853
VasMed (partie latérale) | Genou (coef. A) -0,29879 | 0,23517 0,35819
VasMed (partie médiale) | Genou (coef. A) -0,20848 | 0,09449 0,44745
VasLat (partie latérale) Genou (coef. A) -0,43341 | 0,15349 0,39248

BicepsFem

RecFem

VasLat (partie médiale) | Genou (coef. A) -0,50954 | 0,24677 0,22301
Vasint Genou (coef. A) -0,51106 | 0,23557 0,25196
Gastrocnémii Genou (coef. A) -0,08268 | -0,00013 | 0,29348

Pour la méthode de HAWKINS (Hawkins & Hull 1990), les équations sont déterminées
a partir de simulations sur ordinateur. La longueur du muscle L est calculée a partir des angles de
hanche 6h, de genou 8g et de cheville fc en prenant en compte 5 coefficients (€O, C1, C3 et C4)
présentés dans le Tableau 6 et la longueur du segment associé Ls tel que :
L=(CO+C1lX0h+C2x0g+C3x0g2+C4x0c) X Ls 2)

Tableau 6 : coefficients pour I’équation de régression d’aprés la méthode de HAWKINS.

Muscle C0 C1 C2 C3 C4 r
BicepsFemL | 1,048 | 2,09E-3 | -1,6E-3 0 0 0,97
SemiMem 1,027 | 1,99E-3 | -2,22E-3 0 0 0,98
SemiTen 0,987 | 2,07E-3 | -1,78E-3 0 0 0,97
RecFem 1,107 | -1,5E-3 | 1,99E-3 0,92
BicepsFemC | 0,6 0 1,03E-4 | -1,21E-5 0 0,94
VasInt 0,496 0 3,88E-3 | -1,63E-5 0 0,95
VasLat 0,569 4,06E-3 | -2,07E-5 0,93
VasMed 0,489 3,07E-3 | -1,53E-5 0,91
GasMed 0,9 -6.2E-4 2,14E-3 | 0,97
GasLat 0,894 0 -5E-4 0 2,14E-3 | 0,97
Soleus 0,563 1,93E-3 | 0,82

Chaque auteur a défini le domaine d’amplitude de mouvement d’utilisation de ces
équations de régression. Ces amplitudes sont présentées dans le Tableau 7. Actuellement,
’utilisation des €quations de régression est couplée a de nouveaux outils tels que I’élastographie
qui est une technique d’imagerie médicale par ultrasons permettant de caractériser les propriétés
des tissus. Les propriétés musculaires sont, par exemple, étudiées lors de mouvements de flexion
de chevilles sur quelques degrés (Fouré et al. 2010) ou lors de mouvements explosifs (Hauraix et
al. 2017). Les équations de régression permettent dans ce cas-ci de généraliser au muscle entier
les observations locales observées par imagerie. Pour cela, le bras de levier du tendon d’Achille
est estimé comme la dérivée de la longueur par rapport a I’angle ou avec I’équation de Bobbert
(Bobbert et al. 1986). Ensuite, les données d’imagerie sont combinées aux longueurs du SMT
estimées a partir des équations de GRIEVE et de VISSER.
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PARTIE 2. Cinématique musculaire dans le plan sagittal

Tableau 7 : Amplitudes de mouvements définies pour les équations de régression.

Méthode H.anche ) G.enou . Cl.leville .
[Extension Flexion] | [Extension Flexion] | [Extension Flexion]
GRIEVE / [0° 150°] [-40° 20°]
VISSER [-15° 60°] [0° 90°] /
HAWKINS [0° 120°] [0° 120°] [-30° 30°]

L’utilisation des équations de régression comporte des limites. La principale est que le
régime de contraction n’est pas pris en compte lors de mesures sur des cadavres alors que le
régime de contraction influence les variations de longueur du SMT pour un méme angle de
flexion de cheville ou de genou (Komi 2000). De plus, aucune charge externe (contact au sol) ne
s’applique sur le systéme musculo-squelettique bien que pour un méme angle de cheville, le bras
de levier est plus grand de 25% lorsque le pied est au sol comparativement a un pied libre
(Krause et al. 2011). En conséquence, les bras de levier calculés avec les équations de régression
seraient erronés lorsque le pied est en contact avec le sol pour les gastrocnémiens. De plus, les
équations de régression ne prédisent correctement la longueur que pour un muscle completement
isolé in vitro (Huijing & Baan 2001; Tsaopoulos et al. 2007). Ces résultats seraient amplifiés
pour les muscles bi-articulaires par rapport aux muscles mono-articulaires (Huijing & Baan
2001). En effet, dans le cas des équations de régression, les effets des amplitudes de mouvement
des articulations distales et proximales sur la longueur du SMT sont additifs et n’interagissent
pas. Enfin, les parametres anthropométriques ne permettent pas d’obtenir le bras de levier pour la
patella remettant en question la validité des équations de régression de VISSER (Tsaopoulos et
al. 2007).

Dans le cadre de I’analyse des mouvements cycliques, deux problématiques apparaissent
quant a l’utilisation des équations de régression. Premicrement, ces équations sont utilisables
pour des amplitudes de mouvement définies (Tableau 7) qui ne couvrent pas [’amplitude
articulaire de certains mouvements tels les gestes en aviron ou au cours de squats. Analyser les
longueurs musculaires au cours de mouvements a grande amplitude permettrait d’avoir un regard
critique sur les résultats en dehors des bornes annoncées par les auteurs. Deuxiemement, bien que
pour ces activités, les DDL mobilisés soient principalement des flexions/extensions, les DDL
d’adductions/abductions et de rotations internes/externes sont également présents dans une
moindre mesure. Quantifier la perte d’information liées aux mouvements dans le plan frontal et
transverse permettrait de préconiser ou non 1’utilisation de ces équations en fonction des activités
et des DDL qu’elles mobilisent.

Problématiques soulevées sur le systéeme musculo-tendineux :

- les meilleurs tests pour la longueur maximale des muscles bi-articulaires ne sont pas établis

- le meilleur test pour la flexion lombaire ne fait pas consensus

- la longueur musculaire maximale est estimée indirectement par une mesure d’angle

- les équations de régressions ne sont pas définies pour mouvement d’amplitudes extrémes

- I’estimation des longueurs musculaires par les équations de régression ne prend en compte : les
angles d’adduction et de rotation bien qu’ils aient un impact sur les longueurs musculaires
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PARTIE 3. Méthodes d’analyse de la cinématique musculaire en 3D

A. Modélisation du systeme muscle-tendon

Hill est le premier auteur a proposer un modele du muscle a trois composantes qui sert
encore actuellement de base aux travaux de modélisation musculaire (Hill 1950) avec une
composante ¢lastique paralléle (portion interne de I’aponévrose), une composante élastique série
(portion externe de I’aponévrose) et une composante contractile (fibre musculaire). Ce modele du
SMT a par la suite beaucoup évolué avant d’aboutir a une modélisation plus compléte (Zajac
1989). Ce nouveau modele permet de décrire la dynamique muscle-tendon prenant en compte
l'interaction entre la dynamique de contraction musculaire et la raideur tendineuse (Figure 4). 1l
est alors nécessaire pour une population « standard », de caractériser les propriétés mécaniques
des différents éléments modélisant le SMT (Zajac 1989). Cet auteur propose de modéliser le
SMT par 6 parametres :

e la longueur de tension du tendon : longueur a laquelle le tendon commence a générer une
force,

e le pic de force maximale isométrique,

e Jla longueur optimale de la fibre musculaire : longueur a laquelle la fibre musculaire
développe la plus grande force,

e [D’angle de pennation de fibre musculaire optimal : angle entre le tendon et la fibre
musculaire a la longueur optimale de la fibre musculaire,

e le temps mis a I’échelle optimale : dérivé de la vitesse maximale de raccourcissement du
muscle.

cC CES 1

Ponts
myofibrilles

CES 2 & CEP 2

M W’ Structures
L ——— tendineuses
NN

Tissus conjonctifs
Sarcolemme

CEP 1

Figure 4: Représentation du SMT adapté selon le modele de Zajac (Zajac 1989). CC: composante
contractile ; CES : composante élastique série ; CEP : composante élastique parallele.

Pour une analyse du systéme en dynamique, ces parametres sont complétés en s’appuyant
sur les propriétés des différents tissus avec notamment les fonctions force-longueur (Figure 5).
Les parametres présentés ainsi que les propriétés des composants du SMT sont caractérisés a
partir de dissections sur des cadavres (Wickiewicz et al. 1983; Huijing 1985) et d’imagerie
(Bobbert et al. 1986).
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Figure 5 : Forces des fibres musculaires lorsque le muscle est actif (en noir), passif (en vert) et total des forces
(en rouge) en fonction de la longueur d’apres Zajac (Zajac 1989). La force et la longueur sont normalisées par
rapport au pic de force maximal isométrique (F°) et par rapport a la longueur optimale de fibre (L°)
respectivement.

Ces différents parametres du SMT ont par la suite été complétés par d’autres
caractéristiques notamment décrites par Gajdozik (Gajdosik 2001) en vue d’analyser
I’extensibilité passive du SMT. Les forces actives produites par les interractions entre les
protéines d’actine et de myosine (composante contractile) sont plus grandes lorsque le SMT est a
la longueur de repos ; les forces actives diminuent si le SMT est allongé ou raccourci. Les forces
passives (dues aux tissus conjonctifs, sarcolemmes et structures tendineuses) augmentent de
manicre exponentielle avec I’allongement du muscle. Cet auteur précise que les propriétés visco-
élastiques du SMT évoluent en fonction de 1’étirement du SMT. Les comportements visqueux
dépendent ainsi de la vitesse de raccourcissement alors que les propriétés élastiques dépendent de
la charge appliquée par ’étirement. La raideur visco-élastique passive est employée pour décrire
la réponse physiologique du SMT pendant la phase dynamique de 1’étirement. Elle est calculée
par le ratio de la variation de force passive et de la variation de longueur du SMT. Le terme de
compliance passive est également utilisé pour décrire la relation inverse : ratio de la variation de
longueur et de la variation de force. La raideur du tendon est aussi un parametre a prendre en
compte en vue de modéliser le SMT (Fukunaga et al. 2002). Cette raideur évolue a la fois en
fonction de I’allongement du SMT mais aussi en fonction de Dactivité électrique des
composantes contractiles come illustré dans la Figure 6 pour le GasMed. Le ratio longueur du
tendon sur la longueur des fascicles est également investigué (Fukunaga et al. 2002) afin de
caractériser les différents parametres de ces tructures en prenant en compte leur longueurs
spécifiques. Dans la suite de ce manuscrit, les composantes contractiles et les composantes
élastiques du SMT ne sont pas dissociées et seront désignées par le terme muscle pour les
différents modeles présentés.
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Figure 6: Evolution de la contrainte avec I’augmentation de D’intensité (% de Contraction Maximale
Volontaire (CMYV)) pour le tendon d’Achilles et I’aponévrose du GasMed (Muramatsu et al. 2001).

B. Apports du modéle musculo-squelettique

A partir des parametres et des propriétés musculo-tendineuses décrites dans la littérature,
les longueurs musculaires peuvent étre calculées grice a un modele musculo-squelettique. Un
groupe de travail (Stanford, Etats-Unis) est particulierement actif quant a la modélisation sur
ordinateur. Les premiers modeles voient le jour (Delp et al. 1990) sur une plateforme appelée
SIMM au début des années 1990. Plusieurs logiciels de modélisation 3D propriétaires ont ensuite
été développés au cours de cette décennie (AnyBody — Adams) pour lesquels 1’achat d’une
licence est nécessaire. Les utilisateurs n’ont pas accés au code source et ne peuvent pas
adapter/personnaliser les modeles existants, voire en créer de nouveaux. Le logiciel OpenSim
développé par 1’équipe de Delp (Delp et al. 2007) est quant a lui « open source », c’est a dire
qu’il offre la possibilité de modifier le code source a sa guise pour créer et modifier les modeles
puis de les partager.

OpenSim permet ainsi d’estimer les longueurs musculaires dans des conditions
dynamiques en 3 dimensions (3D) (Delp & Loan 1995). Un mode¢le générique est d’abord
développé a partir des propriétés musculaires de données cadavériques et d’imageries (Delp &
Loan 1995). Ce modele est composé de segments osseux avec ses muscles associés ainsi qu’un
set de marqueurs dont les coordonnées sont définies dans les reperes associés aux segments
osseux. Sur OpenSim, le muscle est défini par ses caractéristiques géométriques (coordonnées
des attaches sur les segments osseux) et ses propriétés de génération de force. Un méme muscle
peut étre modélisé en plusieurs lignes d’action musculaires.

Dans ce modele musculo-squelettique, les lignes d’action musculaires représentent les
composantes contractiles (sarcomeres) et les tendons représentent les composantes élastiques
séries (portion externe au muscle) et les composantes élastiques paralleles (aponévrose) selon la
méthode de modélisation proposée par Zajac (Zajac 1989). Pour utiliser le mod¢le a partir d’une
étude expérimentale, le participant est équipé de marqueurs dont les coordonnées
tridimensionnelles sont estimées par un systéme de Mocap. A partir de la position des marqueurs
expérimentaux, le modele générique est mis a I’échelle du participant afin de prendre en compte
son anthropométrie (Delp et al. 2007). Puis, au cours du mouvement, la cinématique inverse et
I’extraction des longueurs musculaires peuvent étre calculées a partir des cordonnées globales des
marqueurs cutanés.
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C. Modéle musculo-squelettique spécifique au membre inférieur et au dos

Un modele spécifique pour le membre inférieur et le rachis sur OpenSim est disponible en
libre acces (Raabe & Chaudhari 2016) et se base sur 3 modeles : les modeles de Hamner (Hamner
et al. 2010), Christophy (Christophy et al. 2012) pour la zone dorsale et Arnold (Arnold et al.
2010) pour la patella. Ce modele développé pour 1’étude de la course a pied comporte 21
segments, 30 DDL, et 324 lignes d’action musculaires. Les amplitudes de mouvement des
articulations du membre inférieur et du rachis sont présentées dans le Tableau 8.

Tableau 8 : Degrés de liberté pour les articulations du modéle de Raabe (Raabe & Chaudhari 2016). En gras
sont réprésentées les amplitudes qui ne permenttent pas couvrir les ampltidudes maximales en statique.

Articulation Degré de liberté Amplitude (degrés)

Flexion™ / Extension* [-70 26]
Lombaires Inclinaison latérale droite* / gauche” [-25 25]
Rotation Interne” / Externe* [-56 56]

Extension™ / Flexion* [-120 120]

Hanche Abduction/ Adduction* [-120 120]

Rotation Interne / Externe* [-120 120]

Genou Flexion™ / Extension* [-120 10]
Cheville Flexion plantaire” / dorsale* [-90 90]
Subtalaire Eversion™ / Inversion* [-90 90]
Meétacarpo-phalangienne Flexion™ / Extension* [-90 90]

Le tronc est modélisé par 6 segments : les cinq vertebres lombaires (L1 a LS5) et le torse.
Chaque vertebre lombaire autorise 6 DDL avec les segments proximal et distal. Les segments LS
et L1 sont respectivement li€s au bassin et au torse. La somme des DLL de ces cinq segments est
au final uniquement exprimée par 3 DDL (flexion/extension, inclinaison latérale et rotation
externe/interne) grace a une fonction prenant en compte la contribution relative de chaque
segment dans le mouvement total (Christophy et al. 2012). Les muscles des lombaires sont au
nombre de 4 (72 lignes d’action) : I’iliocostalis lomborum (/lioLomb), le longissimus thoracis
(LongTh), le quadratus lomborum (QuadLomb) et le mulftifidus avec respectivement 8, 10, 14 et
40 lignes d’action (Figure 7).

Figure 7 : Illustration d’une flexion lombaire de 70° (a gauche) prenant en compte les contributions des
flexions a chaque articulation et illustrations des insertions des lignes d’action des muscles lombaires pour les
muscles IlioLomb, LongTh, multifidus et QuadLomb (de gauche a droite). Modele de Raabe sur OpenSim
(Raabe & Chaudhari 2016).
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Les membres inférieurs sont modélisés par 13 segments : bassin, fémurs, patellas, tibias,
et 3 segments pour chaque pied (talus, calcanéus et orteils) autorisant 14 DDL. Pour I’articulation
de la cheville, I’angle de flexion/extension est défini a 0° lorsque le pied forme un angle de 90°
avec le tibia. Pour I’articulation subtalaire, 1’angle d’inversion/éversion est défini suivant un axe
de rotation impliquant des rotations a la fois autour des axes antéro-postérieur et vertical du pied.
Les 56 muscles sont caractérisés par 120 lignes d’action. Les lignes d’actions des groupes
musculaires des gluteus, ischio-jambiers, quadriceps et triceps suraux sont présentés dans le
Tableau 9. Notons que les GlutMax, GlutMed et GlutMin sont chacun modélisés par 3 lignes
d’action (GlutMaxl, GlutMax2, GlutMax3, GlutMedl, GlutMed2, GlutMed3, GlutMinl,
GlutMin2, GlutMin3, respectivement). Le BicepsFem est quant a lui modélisé en 2 lignes
d’actions : le BicepsFemC (mono-articulaire) et le BicepsFemL (bi-articulaire). En ce qui
concerne les membres supérieurs, ils sont représentés par 8 segments (14 DDL). Les muscles liés
a ces segments ne sont pas modélisés.

Illustrations Groupe musculaire Muscle Lignes d’action

Gluteus Maximus (GlutMax) 3

Gluteus (illustration A) Gluteus Medialis (GlutMed)

Gluteus Minimus (GlutMin)

Semitenidosus (SemiTen)

Ischio-jambiers (illustration B) | Semimembranosus (SemiMem)

Biceps Femoris (BicepsFem)

Rectus Femoris (RecFem)

Vastus Lateralis (VasLat)

Quadriceps (illustration C) Vastus Medalis (VasMed)

Vastus Inetrmedius (Vasint)

Gastrocnemius Lateralis (GasLat)

b | | = = [ = [ DN | = = [ |9

Triceps suraux (illustration D) | Gastrocnemius Medialis (GasLat)

A ™ b Soleus 1

Tableau 9 : Muscles et nombre de lignes d’actions modélisées dans le modéle de Raabe (Raabe & Chaudhari
2016) pour les groupes musculaires des gluteus, ischio-jambiers, quadriceps et triceps suraux.

D. Modifications possibles du modéle et mise a I'échelle

Un modéle sur OpenSim n’est pas figé et 1'utilisateur peut le modifier puisque les codes
sources sont accessibles. Il est donc possible d’ajouter des segments et des articulations au
modele ainsi que de modifier le nombre de DDL des articulations (Delp & Loan 2000). De plus,
les amplitudes de mouvement peuvent également €tre changées (Delp et al. 2007). L utilisateur
peut aussi modifier les coordonnées des marqueurs liés aux segments osseux. Les données
d’entrée concernant les caractéristiques musculaires peuvent aussi €tre changées. Une
modification des amplitudes de mouvement peut cependant créer des discontinuités dans le calcul
des bras de levier musculaires. Deux méthodes sont donc proposées pour rectifier les chemins
musculaires comme illustrées dans la Figure 8, a savoir : 1’ajout de surface de contournement
(« wrap ») ou I’ajout/la modification de points d’attache musculaires (« path point »). Le modele
utilisé pour une étude doit ainsi étre développé en fonction du mouvement analysé (Arnold et al.
2010) pour ne pas avoir de discontinuité.
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Figure 8: Méthodes de contournement osseux sur le log1c1el Opens1m avec D’ajout d’une surface de
contournement pour les quadriceps fémoraux (a gauche) et I’ajout d’un point d’attache pour Piliacus (a
droite).

Une fois le modéle générique configuré, il doit étre mis a 1’échelle pour correspondre aux
données anthropométriques du participant (Delp et al. 2007). Cette étape de mise a 1’échelle peut
étre améliorée si la position des marqueurs lors d’une acquisition ou le sujet est en position
anatomique de référence est intégrée en données d’entrée pour le calcul de la longueur des
segments. D’autres auteurs précisent que la mise a 1’échelle est d’autant plus précise si les
positions des centres de rotations articulaires sont intégrées au modele (Kainz et al. 2017). Il
existe plusieurs possibilités pour mettre un modele générique a I’échelle du sujet. Une méthode
de calibration plus détaillée avec plusieurs étapes ordonnées pour la mise a 1’échelle du modele
OpenSim (Lund et al. 2015) améliore les résultats de cette procédure. Cette procédure sera
appliquée pour les études présentées par la suite.

E. Limites de la modélisation musculo-squeletique

Les modeles développés sur Opensim sont réalisés dans le but d’étudier des gestes avec
de faibles amplitudes de mouvements. Dans le cas de 1’étude des tests d’étirements statiques ou
les amplitudes maximales du membre inférieur sont recherchées, un modele musculo-squelettique
doit étre développé en prenant en compte les caractéristiques musculaires (Arnold et al. 2010). Le
modele de Raabe (Raabe & Chaudhari 2016) est développé pour I’analyse de la course a pied. 1l
est adapté pour couvrir les amplitudes dans les plans transverse et frontal obtenus au cours de
mouvements tels que les tests d’étirements dans le plan sagittal ou les mouvements cycliques tels
que D’aviron. Cependant, ce modele ne couvre pas les amplitudes importantes de
flexions/extension obtenus lors de ces gestes ; ce qui détériorera I’estimation de la cinématique
articulaire. Ainsi, pour analyser les mouvements cycliques a grande amplitude de mouvement
dans le plan sagittal a I’aide d’un modele musculo-squelettique, nous proposons de faire évoluer
le modele générique de Raabe (Raabe & Chaudhari 2016). D’autre part, les caractéristiques
musculaires et osseuses sont basées sur des études préalables qui offrent des caractéristiques
moyennes des différentes populations étudiées. Pour les insertions musculaires et les proportions
osseuses notamment, malgré la mise a 1’échelle qui personnalise le modele en fonction des
participants, les caractéristiques restent génériques et ne tiennent pas compte des spécificités des
participants.
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F. Limites expérimentales

Une autre limite de la modélisation d’un geste concerne l’acquisition des données
expérimentales (Begon et al. 2009). En effet, afin d’obtenir la cinématique au cours du
mouvement, un systtme de Mocap permet traditionnellement d’enregistrer les coordonnées de
marqueurs placés sur la peau des participants afin de reconstruire la position des segments osseux
sous-jacents. Les caméras qui permettent d’obtenir ce type de mesure sont synchronisées les unes
aux autres et reliées entre elles et un ordinateur de maniere filaire. Cette installation est adaptée
pour une analyse du geste en laboratoire ou en extérieur sur un espace de tache défini. Cependant
pour analyser une activité qui se déroule sur I’eau telle que I’aviron, I’installation n’est pas
envisageable. Ceci est problématique car il en résulte que la cinématique in situ propre a I’activité
pratiquée en compétition n’est pas finement étudiée.

Problématiques soulevées sur la modélisation musculo-squelettique :

- les DDL autorisés dans les modeles génériques proposés par OpenSim ne peuvent convenir que
pour I’analyse de mouvements avec de faibles amplitudes de flexion/extension

- I’installation d’un systéme de Mocap n’est pas adaptée pour 1’analyse du mouvement d’aviron

directement sur I’eau
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PARTIE 4. Estimation de la cinématique articulaire in situ

A. Centrales inertielles : description

L’utilisation de centrales inertielles peut étre un moyen pour déterminer la cinématique de
sportifs sans I’aide d’un systéme de Mocap. En effet, des centrales inertielles placées sur
différents segments corporels du membre inférieur au cours d’une expérimentation permettent
d’estimer les orientations des segments auquel elles sont attachées. L’orientation est exprimée
dans le repere global préalablement défini. Par exemple, le repere NED (North-East-Down)
couramment utilisé est défini par 3 vecteurs orientés vers le nord, I’est et le bas. Chaque centrale
inertielle est équipée d’un accélérometre triaxial pour évaluer 1’accélération du capteur, d’un
magnétometre pour déterminer le nord grace au champ magnétique terrestre et d’un gyroscope
pour caractériser les composantes de la vitesse angulaire du capteur (Nez 2017).

A partir des orientations segmentaires, les DDL peuvent étre calculés grace a trois
formalismes. Les angles d’Euler sont calculés par 3 rotations élémentaires effectuées selon une
séquence d’axes définie. Les matrices de rotations sont des matrices a 9 composantes [3x3] qui
permettent d’exprimer le repere du segment distal dans le repere du segment proximal. Cette
écriture prend en compte les problémes de singularité propres au formalisme des angles d’Euler.
Les quaternions enfin sont des vecteurs a 4 termes dans lesquels sont stockées des informations
qui permettent de caractériser une orientation grace a des nombres hypercomplexes (Nez 2017).

B. Limites des centrales inertielles

Plusieurs limites résultent cependant de 1’utilisation de centrales inertielles. Les bruits de
mesure rendent la qualité des signaux difficilement traitables a cause de leur multitude et de la
difficulté a les caractériser par des modeles simples. L’instabilité¢ du biais des gyroscopes est
élevée pour les capteurs développés dans le but d’analyser les mouvements humains.
L’orientation donnée par le capteur ne correspond pas exactement a 1’orientation du segment
auquel il est attaché : les procédures de calibrage fonctionnel sont actuellement en cours de
développement pour améliorer cette étape de traitement (Pacher et al. 2019). Ces imprécisions
sont plus importantes lorsque les vitesses sont élevées car les artefacts de tissus mous au cours de
mouvements rapides augmentent encore ces imprécisions (Nez 2017). Enfin, les magnétometres
subissent des perturbations magnétiques. Ces perturbations sont moindres lors
d’expérimentations en laboratoire mais pourraient étre plus difficiles a maitriser lors
d’expérimentations in situ.

Pour limiter I’accumulation de ces biais de mesure, il est possible de reconstruire la
cinématique en diminuant le nombre de centrales inertielles. Le développement d’un modéle
complexe avec peu de données d’entrée est une méthodologie utilisée dans la littérature
(Cappozzo 2002). L avantage de ce choix est a la fois de diminuer les biais liés aux mesures mais
aussi de simplifier le protocole expérimental coliteux en temps de préparation pour les sportifs et
les expérimentateurs.
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L’utilisation d’un modéle de chaine cinématique peut étre un moyen de diminuer le
nombre de mesures expérimentales (Fohanno et al. 2014). Dans le cas de cette étude, la
minimisation du nombre de marqueurs expérimentaux est une possibilité de simplification des
données d’entrée pour le modele. D’autres auteurs ont développé une méthode qui permet de
coupler un modéle de chaine cinématique avec 1’utilisation d’une centrale inertielle placée au
niveau du bassin au cours de squats (Bonnet et al. 2012). Pour cette tache, les pieds sont
considérés comme fixes et I’hypothese est faite que le mouvement est réalisé uniquement en 2
dimensions (2D) avec une reconstruction de la cinématique uniquement dans le plan sagittal.
Cette procédure offre des perspectives qui permettraient de s’affranchir du syst¢eme de Mocap
afin de réaliser des expérimentations in situ.

Problématiques soulevées sur I’estimation de la cinématique articulaire in situ :
- I'utilisation de centrales inertielles comporte certaines limites

- reconstruire la cinématique articulaire en s’appuyant sur un modele de chaine cinématique
permettrait de minimiser les outils de mesure et les biais qui leurs sont associés

25



PARTIE 5. Modélisation d’une chaine cinématique

PARTIE 5. Modélisation d’une chaine cinématique

A. Cinématique inverse

Dans le cadre de 1’analyse biomécanique, le corps d’un sportif peut étre rapporté a un
modele de chaine cinématique. La chaine cinématique est composée de la modélisation des
segments osseux dont la longueur est constante au cours du temps et les DDL autorisés entre les
différents segments (Lu & O’Connor 1999). Les DDL sont parfois définis sur une amplitude
donnée comme c’est le cas pour OpenSim (Tableau 8). L’étape de cinématique inverse consiste a
estimer les DDL au cours d’un mouvement en respectant deux conditions : les longueurs des
segments ne varient pas et les DDL calculés sont en accord avec ’espace de travail propre au
modele de chaine cinématique. La cinématique inverse est donc une procédure de calcul qui
permet d’estimer la cinématique articulaire a partir de données expérimentales. Avec OpenSim,
les marqueurs cutanés liés aux segments osseux permettent d’estimer la cinématique par une
méthode d’optimisation globale (Delp et al. 2007) : la distance entre les marqueurs
expérimentaux et les marqueurs du modele est minimisée a chaque instant du mouvement en
respectant les caractéristiques du modele.

B. Modélisation du systeme multicorps

L’analyse de la cinématique d’un sportif peut étre effectuée grace a I'utilisation d’un
modele de systtme multicorps. Un systeme multicorps est un systeme composé de plusieurs
parties rigides ou flexibles appelées des corps qui sont reliées entre elles par des articulations
(Postiau 2004). A chaque corps i est associé a une masse ainsi qu’une matrice d’inertie. Dans le
cas d’un sportif, les corps peuvent a la fois correspondre aux segments osseux dont nous faisons
I’hypothese qu’ils sont rigides et indéformables mais également au matériel avec lequel interagit
le sportif (ergometre, barre de musculation, bateau, chaussures, ...). Les articulations
correspondent aux DDL associés au sportif et au matériel.

La structure d’un systeéme multicorps peut €tre soit ouverte avec une représentation par un
arbre, soit fermée avec une représentation par un cycle (Figure 9). Dans le cas d’une structure
fermée, le systeme décrit alors une boucle cinématique. L’objectif de 1’utilisation d’un mode¢le
multicorps est d’obtenir les équations qui décrivent le comportement du systéme étudié.

articulation g

corps i
cinématique

Figure 9 : Représentation de systemes multicorps avec une structure ouverte (a gauche) et fermée (a droite).

26



REVUE DE LITTERATURE

Les logiciels d’analyse multicorps permettent d’étudier le comportement des systémes
multicorps (Poncelet 2013) en utilisant les équations du mouvement développées par Newton,
Euler, d’Alembert et Lagrange :

miRi= F' ) vi=1:N (3)

H=I'o'+ & . I'.wi=L,Vi=1:N 4)

N N
Z(miféi — FY).AR' + E(Hi — L).Aw' =0 (5)
i=1 i=1

Avec pour un systeme composé de N corps :

e m':masse du corps i,

RY - accélération absolue du centre de masse du corps i,

F': résultante des forces appliquées sur le corps i,

H': moment angulaire du corps i par rapport au centre de masse,

I : tenseur d’inertie du corps i par rapport au centre de masse,

w' : vitesse angulaire absolue du corps i,

L' : résultante des couples purs et des moments de forces appliquées sur le corps i par
rapport au centre de masse,

e AR'et Aw': variations potentielles de vitesse linéaire et angulaire du corps i.

C. Formalisme du logiciel d’analyse multicorps ROBOTRAN

Le logiciel ROBOTRAN développé par 'itMMC permet de créer des modeles au vue
d’une analyse multicorps (Fisette & Docquier 2019). Il s’agit d’un logiciel avec une licence
universitaire compatible avec les logiciels de programmation traditionnelemnt utilisés en
biomécanique : matlab, Python et C++. A partir d’un modeéle créé, le logiciel génere les équations
du mouvement grace a un calcul symbolique. Ainsi lorsque le modele est créé, une étape de
partitionnement de corrdonnées (présenté par la suite) permet de générer les équations du
mouvement et le traitement numérique ne nécessite plus la construction des équations
numériques a chaque itération du temps a la différence d’une procédure de calcul numérique
(Poncelet 2013).

Le logiciel ROBOTRAN effectue les calculs en coordonnées relatives. Cela signifie que
le repere {X i} du corps i est exprimé dans le repere du corps i-1 (Figure 10) ou le corps 1 est
exprimé dans le corps de référence associé au repere global (ou repeére inertiel) noté {X°} et ce, en
fonction de la nature de I’articulation qui les relie. Les corps sont reliés entre eux par des
articulations qui peuvent étre des rotations (articulations rotoides) ou des translations
(articulations prismatiques). En coordonnées absolues, la position et 1’orientation de chaque corps
sont exprimées dans le repere global. En coordonnées relatives, le nombre de coordonnées
généralisées nécessaires et donc le nombre d’équations produites par rapport a une méthode avec
des coordonnées absolues est réduit. Cette seconde méthode est utilisée par le logiciel
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ROBOTRAN. Enfin, des points de connexion peuvent étre affectés au corps i avec des
coordonnées exprimées dans le repere du corps I.

|

N }
% COI
o i

|

|

e 1 e e e -
Figure 10 : Systeme multicorps selon le formalisme de ROBOTRAN. A gauche, 4 articulations (ql a q4)
permettent de relier 4 corps dont chacun est défini par un repére {X'}. Le repére {X°} correspond au repére
global. A droite, le corps 1 est isolé afin d’illustrer les vecteurs qui doivent étre définis dans le repere associé
au corps 1. I! : vecteur entre le point 0" et la position du centre de masse du corps 1 (CM1). d* : vecteur entre
les points de connexion 0" et O. Si I’articulation q2 est une rotation, alors 0* et 0'* sont confondus.

D. Fermeture de boucle sur ROBOTRAN

Les systemes multicorps en boucle fermée sont composés d’un nombre de DDL inférieur
au nombre d’articulations élémentaires de leur structure. Dans le logiciel ROBOTRAN, les
formalismes utilisés pour ces structures se basent sur les mémes formalismes que ceux utilisés
pour les structures ouvertes (se référer a la Figure 9). En effet, les structures fermées sont
transformées en structures ouvertes dans ROBOTRAN par une technique de coupures auxquelles
sont associées des équations de contraintes. Les coupures peuvent étre des coupures d’articulation
ou de corps (Figure 11). Dans le cas d’une coupure d’un corps, le corps ciblé est séparé en un
corps principal avec une masse et une matrice d’inertie associée et un corps secondaire dont la
masse et l’inertie sont généralement définies comme nulles. Pour le cas d’une coupure
d’articulation, les points de connexion des corps de chaque coté de D’articulation ont des

coordonnées identiques dans le repere global.

coupure
d’une articulation

coupure
d’un corps

‘i
..

Figure 11 : Illustrations des coupures d’un corps (a gauche) et d’une articulation (a droite) pour la
construction d’un systéme en structure fermée (Postiau 2004). Pour la coupure d’une articulation, les points
de connexion P et Q des corps i et j ainsi que les vecteurs x” et x?¢ sont confondus.

L’ajout de coupures nécessite deux conditions pour reproduire le comportement du
systeme en structure ouverte : les contraintes géométriques imposées par le corps coupé ou
I’articulation coupée doivent étre vérifiées a chaque instant et les forces internes originales
doivent étre prises en compte. Dans le cas de la coupure d’un corps, trois contraintes de
translations d’un point de connexion du corps principal et du corps secondaire ainsi que trois
contraintes de rotation des reperes du corps principal et du corps secondaire doivent é&tre
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respectées. Dans le cas d’une coupure a I’articulation, comme illustré sur la Figure 11, seulement
trois équations de contraintes géométriques sont a résoudre (contraintes de translation).

Chaque articulation (ou « variable ») est « commandée » ou « dépendante ». Les
articulations commandées sont définies en fonction du temps. Au contraire, les articulations
dépendantes sont calculées en fonction des articulations commandées et des contraintes de
fermeture de boucle (Figure 12). La méthode de partitionnement des coordonnées utilisée par le
logiciel permet de respecter les contraintes du modele (Wehage & Haug 1982). Cette étape réduit
le plus possible le nombre d’équations de la dynamique en les complexifiant pour obtenir un
systeme d’équations différentielles ordinaires (ODE pour Ordinary Differential Equations en
anglais). Un algorithme de Newton-Raphson détermine alors les variables dépendantes de
maniere itérative a partir des valeurs des variables commandées.

Figure 12 : Fermeture de boucle pour un systéme a 3 articulations et 4 corps. La fermeture de boucle impose
que la condition a = b soit respectée (a gauche). A droite, ’étape de partitionnement de coordonnées est
illustrée lorsque IP’articulation 6; est commandée. Les articulations dépendantes 6, et 6;sont alors
recherchées pour répondre a la condition a = b. Figures de Lantsoght (Lantsoght 2019).

Dans le cadre de I’analyse d’activités sportives telles que 1’aviron, cette méthodologie est
un axe de travail pour analyser la cinématique du membre inférieur des sportifs in situ. En effet,
nous pouvons faire I’hypothése que les rameurs sont toujours en contact avec le bateau au niveau
de la coulisse et des pieds. Avec ce type de modélisation, les flexions de hanches, de genoux et de
chevilles pourraient étre définies comme indépendantes et pourraient étre résolues a partir de la
position et de 1’orientation des pieds et du bassin. Ces données pourraient étre mesurées non plus
a l’aide d’un systéme de Mocap mais grace a l’installation de capteurs de déplacement et de
centrales inertielles.

Problématiques soulevées sur la cinématique articulaire par méthode numérique :
- la modélisation du membre inférieur par un systeme multicorps en fermeture de boucle
permettrait d’analyser la cinématique du rameur a moindre cofit expérimental
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OBJECTIFS DE LA THESE

La revue de littérature a permis de soulever différentes questions concernant les
mouvements cycliques et leur analyse par des outils de modélisation. Tout d’abord, les
mouvements cycliques se distinguent des autres pratiques par la répétition importante d’une
méme gestuelle. Les amplitudes de mouvements élevées observées dans le plan sagittal pour
I’aviron mobilisent certaines articulations du membre inférieur a des amplitudes extrémes. La
suite de ce travail sera donc axée principalement sur le mouvement des rameurs. L’extensibilité
musculaire joue un role primordial dans la compréhension des mécanismes de performances et de
blessures. L’extensibilit¢ musculaire peut étre apréhendée a partir de la cinématique articulaire.
La cinématique articulaire au cours d’un mouvement cyclique est couramment analysée par un
systeme de Mocap et les longueurs musculaires peuvent ainsi &tre estimées a partir d’équations
de régression ou de modeles musculo-squelettiques. Peu d’études sont axées sur la cinématique
musculaire alors que la compréhension du fonctionnement musculaire et notamment les
modes de contraction permettrait d’analyser la performance dans sa globalité et émettre
des recommandations en terme d’entrainement.

Pour I’analyse de mouvement a grande amplitude, I’extensibilit¢ musculaire doit &étre
exprimée en fonction des caractéristiques de chaque rameur puisqu’il s’agit d’un parametre
spécifique a chaque personne. La mesure indirecte de I’extensibilit¢ musculaire dans des
conditions d’étirements statiques est une méthode qui permet d’individualiser les résultats en
fonction de la capacité du muscle a s’allonger maximalement. Les tests d’étirements statiques
spécifiques aux muscles mono-articulaires font consensus. Cependant, pour mesurer
I’extensibilité des muscles bi-articulaires, plusieurs tests pour un méme muscle sont proposés
mais aucun critere permettant de faire un choix objectif n’est reporté dans la littérature. Il est
important de déterminer quel test doit étre mis en place pour estimer la longueur maximale
en statique pour les muscles bi-articulaires du membre inférieur. Pour 1’extensibilité des
muscles lombaires, 1’inclinaison du bassin est un parametre déterminant a prendre en compte
dans la mesure de I’amplitude de flexion lombaire. Les interactions entre les tensions musculaires
au niveau des lombaires et au niveau des hanches ne sont pas connues et rendent difficile la mise
en place d’un test spécifique pour les lombaires. Un de nos objectifs sera de sélectionner un test
fiable pour la mesure d’extensibilité des muscles lombaires.

L’analyse des longueurs musculaires est permise par des méthodes de calcul en fonction
des angles articulaires avec les équations de régression. Avec ces équations, seuls les DDL du
plan sagittal sont pris en compte et les amplitudes de mouvement pour lesquelles elles sont
définies ne couvrent pas les amplitudes de mouvement importantes observées dans certaines
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activités cycliques. Afin de proposer des recommandations pour les conditions d’utilisation des
équations de régression en vue d’une analyse des mouvements cycliques a grande amplitude, il
est important d’analyser les longueurs musculaires avec ces équations de égression pour des
amplitudes de mouvement supérieures aux bornes pour lesquelles elles sont définies et
comparer ces longueurs a des mesures obtenues en 3D.

Les longueurs musculaires peuvent étre analysées en 3D par la modélisation
musculosquelettique. Rabbe et Chaudari (Raabe & Chaudhari 2016) ont notamment développé un
modele sur OpenSim pour ’analyse du membre inférieur et des muscles lombaires. Cependant
les DDL autorisés par ce modele ne couvrent pas non plus les amplitudes de mouvement
observées dans le plan sagittal pour certains mouvements cycliques ou sur les tests d’étirements
statiques. Développer un modele musculo-squelettique qui couvre les DDL extrémes dans le
plan sagittal permettra d’analyser les mouvements a grandes amplitudes.

Certaines activités telles que 1’aviron sont couramment analysées en laboratoire. La
cinématique articulaire est traditionnellement calculée par des systemes de Mocap. Peu d’études
sont publiées avec des mesures directement sur I’eau puisque cette technologie n’est pas adaptée.
Une solution pour analyser la cinématique articulaire sur I’eau serait 1’utilisation de centrales
inertielles mais certains biais sont actuellement inhérents a cette méthodologie. Le
développement d’un modéle multicorps en boucle fermée permettrait d’analyser la
cinématique articulaire avec un protocole expérimental simplifié et a terme de s’orienter
vers une analyse in situ.

Afin de répondre a ces enjeux, 5 études sont développées dans ce manuscrit :

e Dans une premiere étude (p. 33), un modele musculo-squelettique sur OpenSim sera
modifié afin de pouvoir analyser des mouvements a grandes amplitudes. Les changements
des caractéristiques musculaires faisant suite aux modifications apportées seront
confrontés aux caractéristiques musculaires décrites dans la littérature afin d’affirmer la
validité du modele.

e Pour la seconde étude (p. 40), I’identification des tests d’étirements statiques spécifiques
aux différents muscles sera permise par une étude expérimentale couplée a une simulation
des postures personnalisée a chaque participant. Les différents tests décrits dans la
littérature pour les muscles bi-articulaires et les muscles seront comparés. Pour chaque
muscle, le test permettant d’obtenir la longueur maximale dans le plan sagittal sera retenu
pour la suite des expérimentations.

e Une 3° étude (p. 67) sera portée sur la comparaison d’une analyse de la cinématique
musculaire lors de mouvements cycliques en 2D (dans le plan sagittal) et en 3D. Pour
cela, les longueurs musculaires au cours de mouvements de squats estimées avec les
équations de régression seront comparées a celles estimées avec le modele musculo-
squelettique précédemment développé. Afin d’accéder a la fonction musculaire, une
simulation personnalisée a chaque articipant est réalisée. La pertinence de la modélisation
musculosquelettique pour I’analyse des mouvements cycliques sera commentée.
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L’¢tude 4 (p. 83) est une mise en application du protocole d’é¢tude des longueurs
musculaires. Elle portera sur ’analyse de la cinématique musculaire de rameurs sur
différents ergometres en se basant sur une étude expérimentale ayant eu lieu a ’'INSEP
(Paris). Le modele musculosquelettique précédemment développé sur OpenSim ainsi que
les tests d’étirements statiques identifiés seront utilisés pour cette analyse. La pertinence
d’une analyse des longueurs musculaires pour comprendre le mouvement des rameurs et
accéder a la fonction musculaire personnalisée sera au centre de la problématique.

Enfin, I’étude 5 (p. 108) sera axée sur le développement d’'un modele multicorps avec le
logiciel ROBOTRAN. Le mod¢le en fermeture de boucle devrait permettre d’analyser la
cinématique articulaire sans passer par un systeme de Mocap. Les données expérimentales
de I’étude 4 seront traitées avec le modele créé et les cinématiques articulaires obtenues
avec le modele seront comparées avec celles obtenues avec le logiciel OpenSim.
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ETUDE 1 : MODELE MUSCULOSQUELETTIQUE SPECIFIQUE

1. Introduction

Les modeles musculosquelettiques développés avec OpenSim pour 1’analyse du membre
inférieur ont généralement comme champ d’application la marche et la course a pied (Arnold et
al. 2010; Rajagopal et al. 2016). Ces modeles ne sont pas adaptés pour 1’étude de mouvements a
grandes amplitudes dans le plan sagittal tels que les gestes d’aviron ou de squats. Un modele a
récemment été développé pour 1’analyse de squats (Catelli et al. 2017). Les amplitudes de
flexions de 130° pour la hanche, 135° pour le genou et de 40° pour la dorsiflexion de cheville
semblent adéquates pour I’analyse du mouvement d’aviron mais ne permettent pas de couvrir les
amplitudes de mouvements observées lors de tests d’étirements statiques (présentées dans le
Tableau 2). Une équipe a également récemment développé un modele pour des amplitudes allant
jusqu’a 120° et 140° pour les flexions de hanches et de genoux respectivement ainsi que 30° pour
la dorsiflexion de cheville (Lai et al. 2017). Bien que les amplitudes de flexions de ce modele
soient proches des amplitudes maximales au cours de tests d’étirements statiques, le modele
présente cependant une limite majeure quant a 1’analyse que nous souhaitons réaliser. En effet,
les muscles du dos ne sont pas modélisés alors que dans le cadre de ’analyse sur ergometre, les
longueurs musculaires associées a la zone lombaire constituent un axe de travail important. Afin
d’analyser a la fois la cinématique musculaire au cours de tests d’étirements statiques et au cours
de mouvements sur ergometre d’aviron (ou d’autres mouvements présentant des amplitudes
maximales), les modeles existants doivent étre modifiés.

L’augmentation des amplitudes de mouvement dans un modele musculosquelettique a
pour conséquence de modifier les bras de levier musculaires. Plusieurs auteurs ont publié des
valeurs moyennes de bras de levier musculaires pour les muscles que nous avons ciblés autour de
la hanche, du genou et de la cheville (Hoy et al. 1990; Delp et al. 1990; Buford et al. 1997).
L’évolution du bras de levier sur I’ensemble de I’amplitude de mouvement du DDL est la
référence reportée dans la littérature pour valider un modele musculosquelettique.

L’objectif de cette étude est de développer un modele musculosquelettique dont les
amplitudes de mouvement couvriront les amplitudes de mouvements maximales obtenues au
cours de tests d’étirement statiques. De plus, ce modele doit étre suffisamment détaillé au niveau
des muscles de la zone lombaire. Notre critere de validation est qu’a la suite des modifications
apportées, les bras de levier de chaque muscle sur I’amplitude de mouvement du DDL soient en
accord avec les données publiées dans la littérature.
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2. Matériel et méthodes

Un modele est développé sur OpenSim en s’appuyant sur le modele de Raabe (Raabe &
Chaudhari 2016) présenté en détail dans la PARTIE 2.C. Des modifications sont apportées pour
les DDL dans le plan sagittal pour I’extension lombaire [-115° ; 40°], la flexion de hanche [-45° ;
150°], I’extension de genou [-160° ; 17°], et la dorsiflexion de cheville [-70° ; 60°]. Deux DDL
sont également ajoutés pour la rotation interne/externe (interne™) de genou [-35°;50°] et
I’adduction (adduction™) de genou [-15° ; 15°].

Certains bras de levier musculaires présentent des discontinuités lorsque les amplitudes de
mouvement sont importantes. Le modele modifié est donc complété avec 48 points d’attaches
conditionnels et une surface de contournement présentés en ANNEXES. Les modifications
appportées sont présentées pour le coté droit uniquement. Ces modifications concernent le
multifidus, le GlutMaxl, le GlutMax2, le GlutMax3, le SemiMem, le SemiTen, le BicepsFemlL, le
RecFem, le VasLat, le VasInt, le VasMed, le GasMed et le GasLat. Des points d’attache
conditionnels ont ainsi été ajoutés lorsque le bras de levier du muscle présentait une discontinuité
ou lorsque la ligne d’action du muscle traversait le modele osseux.

Les bras de levier musculaires simulés avec OpenSim pour 1’ancien modele (modele
générique) et le nouveau modele (modele modifié) sont comparés par un calcul de I’écart aux
moindres carrés (RMS pour Root Mean Square). Pour cela, les amplitudes de mouvement du
modele générique sont augmentées afin de correspondre aux amplitudes maximales souhaitées
dans le modele modifié. La procédure d’analyse musculaire d’OpenSim est appliquée pour des
angles de flexions articulaires sur I’ensemble de I’amplitude de flexion/extension avec une
incrémentation de 1°. Les bras de levier du modele modifié sont comparés aux données publiées
dans la littérature.

3. Résultats et discussion

Aucune modification des bras de levier n’est identifiée pour les muscles mono-articulaires
du BicepsFemC, des vastus, et du soleus et pour les muscles lombaires entre le modele générique
et le modele modifié. Les bras de levier de ces muscles sont similaires malgré 1’augmentation des
DDL et les changements apportés pour les vastus (Figure 13). Les bras de levier des muscles
traversant les lombaires ne sont que tres peu modifiés.
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Figure 13 : Bras de levier des muscles VasInt et soleus en fonction de la flexion de genou et de cheville
respectivement (°) pour le modele générique et le modele modifié.

Avec I’augmentation des amplitudes dans le plan sagittal, lorsque la hanche ou le genou
atteignent des flexions extrémes, les lignes 1’action des muscles GlutMax, des ischios-jambiers
(bi-articulaires) et du quadriceps traversent le volume osseux du fémur pour le modele générique
(Figure 14 et Figure 15). Le modele modifié corrige le trajet des muscles qui contournent alors
les volumes osseux a la fois pour le bassin et le fémur. Les bras de levier obtenus avec le modele
modifié montrent des différences avec ceux du modéle générique a partir de 30° d’extension de
hanche (RMS = 0,88 cm) et 60° et 90° de flexion de hanche pour les GlutMax (RMS = 0,52 cm)
et les ischio-jambiers respectivement (RMS = 1,4 cm) (Figure 14).

GlutMax1
BicepsFemL
RecFem
Flexion de 120°
Amplitude MG

Bras de levier (cm)

0 50 100 ' 150 (flex)
Flexion de hanche (°)

Figure 14 : Bras de levier des muscles GlutMax1, BicepsFemL et RecFem en fonction de la flexion de hanche
(°). Traits pointillés : modele générique. Trait plein : modéle modifié. L’amplitude définie pour le modéle
générique (MG) est représentée par le rectangle gris. Les illustrations du squelette montrent les lignes
d’actions des muscles extenseurs de hanche pour une flexion de hanche de 120° avec le modéle générique (a
gauche) et le modele modifié (a droite).

Pour le genou, une différence est observée pour les bras de levier entre les 2 modeles a
partir de 120° de flexion (Figure 15) pour les gastrocnemii (RMS = 0,23 cm) et les quadriceps
(RMS = 0,95 cm). Aucune modification n’est constatée pour les muscles ischio-jambiers. Pour
les articulations de la cheville et des lombaires, un écart moindre est constaté entre les 2 modeles
pour les bras de levier en fonction de la flexion pour les gastrocnemii (RMS = 0,0002 cm) et les
muscles lombaires respectivement (RMS = 0,15 cm).
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Figure 15 : Bras de levier des muscles VasInt, SemiTen et VasMed en fonction de la flexion de genou (°). Traits
pointillés : modele générique. Trait plein : modéle modifié. L’amplitude définie pour le modeéle générique
(MG) est représentée par le rectangle gris. Les illustrations du squelette montrent les lignes d’actions des
muscles fléchisseurs de genou pour une flexion de genou de 150° avec le modéle générique (a gauche) et le
modéele modifié (a droite).

Ces résultats montrent que les lignes d’action du modéle modifié sont modélisées de telle
sorte que les chemins musculaires contournent les volumes osseux. Les bras de leviers
musculaires pour des amplitudes de flexion-extension qui ne sont pas extrémes sont inchangés
par rapport au modele générique. Pour les amplitudes extrémes, les modifications permettent de
corriger des discontinuités pour les muscles du quadriceps lorsque le genou est fléchi a 150°
(Figure 15). Les allures de courbes des bras de levier ainsi obtenues sont confrontées a des
données de bras de levier publiées dans la littérature.

Les bras de levier des muscles extenseurs de hanches en fonction de la flexion de hanche
sont différentes entre les valeurs publiées par Hoy (Hoy et al. 1990) et le modele générique
d’OpenSim (Figure 16). A 0° de flexion de hanche, le bras de levier pour les GlutMed & GlutMin
sont proches de 4 cm selon Hoy contre 2 cm selon le modele générique. Pour les ischio-jambiers,
les bras de levier selon Hoy sont confondus avec ceux du modele générique lorsque I’amplitude
de flexion de hanche est faible. Pour une flexion plus importante, les allures de courbes du
modele modifié sont plus proches des allures de courbes proposées par Hoy que du modele
générique avec un aplatissement des courbes a partir de 60° et 90° de flexion de hanche pour les
gluteus et les ischio-jambiers respectivement. Ces différences entre les bras de levier de Hoy et
du modele générique peuvent étre expliquées par le choix des lignes d’actions qui sont différentes
selon les 2 méthodes. Hoy calcule les bras de levier pour I’ensemble du groupe musculaire
GlutMed & GlutMin alors que la moyenne des bras de levier des 3 lignes d’action des GlutMed et
des 3 lignes d’action des GlutMin est réalisée pour les modeles d’OpenSim. Pour les ischios-
jambiers, Hoy considere un seul muscle alors que la moyenne des bras de levier pour les lignes
d’action du SemiTen, du SemiMem et du BicepsFemL est calculée pour les modeles d’OpenSim.
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Figure 16 : Bras de levier (cm) en fonction de la flexion de hanche (°) pour les GlutMed et GlutMin (a gauche)
et les ischio-jambiers (a droite) pour les modeles OpenSim en rouge et les mesures de Hoy en bleu (Hoy et al.
1990). MM : modele modifié. MG : modéle générique.

Pour les muscles de la cuisse traversant le genou, les bras de levier sont comparés aux
bras de levier proposés par Buford (Buford et al. 1997) et Hoy (Hoy et al. 1990) uniquement pour
le RecFem pour ce dernier auteur. Les bras de levier des quadriceps fémoraux et ischio-jambiers
sont proches de ceux publiés par Buford jusqu’a 130° de flexion de genou. La Figure 17 illustre
ces résultats pour le SemiMem et le RecFem bien que les tendances soient les mémes pour les
autres muscles des quadriceps fémoraaux et des ischio-jambiers. Pour le RecFem, un offset est
constaté entre les données publiées par Hoy et les données des modeles OpenSim. En comparant
ces résultats aux moyennes et écart-types proposées par Buford, le bras de levier publié par Hoy
est proche de la moyenne retranchée d’un écart-type alors que celui des modeles OpenSim est
proche de la moyenne a laquelle est ajouté un écart-type. Nos résultats sont donc acceptables
pour les amplitudes de flexion publiées dans la littérature. Pour une amplitude de flexion
importante, le bras de levier du modele modifi€ augmente alors que la tendance suggérée par les
données de Hoy et Bulford est une constante. Cela peut s’expliquer car la translation du tibia par
rapport au fémur n’est pas prise en compte dans le modele d’OpenSim. Cette perspective
constitue une piste d’amélioration pour le modele modifié. Pour le SemiMem, lorsque 1’amplitude
de flexion dépasse 130°, le bras de levier devient négatif. Les données publiées par Buford
suggerent cependant que cette valeur devrait tendre vers O cm. Les valeurs du modele modifié
sont calquées sur celle du modele générique et la complexité de la modélisation
musculosquelettique autour de cette zone ne permet pas d’améliorer les bras de levier pour cette

phase.
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Figure 17 : Bras de levier (cm) en fonction de la flexion de genou (°) pour le RecFem (a gauche) et le SemiMem
(a droite) pour les modéles OpenSim en rouge, les mesures de Hoy en bleu (Hoy et al. 1990) et les mesures de
Buford en gris illustrées par la moyenne en trait plein encadrée par 1’écart-type en traits pointillés (Buford et
al. 1997). MM : modele modifié. MG : modele générique.
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Pour les muscles gastrocnemii, les bras de levier des muscles sont comparés aux bras de
levier proposés par Buford (Buford et al. 1997). Les bras de levier obtenus avec les modeles sur
OpenSim ne présentent pas les mémes allures de courbes que les données publiées par Buford
(Figure 18). Cependant, les ordres de grandeurs des valeurs sont acceptables compte tenu des
écart-types illustrés par 1’auteur (0,5 cm et 1 cm pour une flexion de genou de 10° et 120°
respectivement). La différence observée entre les bras de levier estimés avec les modéles
musculo-squelettiques et les les données issues de dissections peuvent étre expliqués car les bras
de levier pour ce groupe musculaire est différent si le pied est en contact avec le sol ou pas
(Maganaris et al. 1998). En effet, ces auteurs montrent que le déplacement du tendon d’Achille et
du centre de rotation lorsque le pied est chargé lors de I’appui au sol est différent. Au-dela de
120° de flexion de genou, le bras de levier du modele modifié est stabilisé autour de O cm alors
qu’il augmente pour le modele générique.

Gaslat

i

o

Bras de levier (cm)
]

60 120
Flexion de genou (°)

o

Figure 18 : Bras de levier (cm) en fonction de la flexion de genou (°) pour le GasLat pour les modeles OpenSim
en rouge et les mesures de Buford en gris illustrées par la moyenne en trait plein encadrée par I’écart-type en
traits pointillés (Buford et al. 1997). MM : modele modifié. MG : modele générique.

Les bras de levier des modeles OpenSim ne sont pas strictement équivalents aux données
publiées dans la littérature puisque comme vu précédemment, un offset ou une allure de courbe
différente sont constatés. Les données issues de données cadavériques ont cependant un biais
puisque le muscle est isolé et la procédure faire état d’'une mesure in situ du comportement du
muscle. A contrario, le modele générique sur OpenSim est validé avec des simulations de taches
« simples » telles que la marche. Au cours de ces simulations, la cinématique de la marche est
alors reconstituée uniquement a partir des patterns d’activation EMG et de données de force
(Rajagopal et al. 2016). Les bras de levier ainsi utilisés dans les modeles sont donc cohérents
avec la mise en action du muscle dans son ensemble. De plus, les valeurs publiées a partir de
cadavres sont réalisées pour uniquement 15 cadavres pour Buford (Buford et al. 1997). Les
insertions sur les segments osseux sont donc définies a partir de peu de données cadavériques et
d’imagerie pour les modeles musculo-squelettiques (uniquement 2 hommes et une femme (Brand
et al. 1982) pour le modele de Raabe et Chaudari (Raabe & Chaudhari 2016) pour le membre
inférieur). Ces valeurs sont dans les 2 cas moyennées afin d’obtenir un standard pour une
modélisation générique. Pour certains muscles comme les gastrocnemii, les bras de leviers
varient aussi en fonction de si I’articulation est en charge. Les caractéristiques musculaires sont
propres a chaque individu : les insertions musculaires, les géométries osseuses sont spécifiques a
chacun et donc les bras de levier sont inévitablement différents. Toutes ces raisons expliquent les
différences entre les bras de levier publiés dans la littérature et ceux observés dans les modeles
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musculo-squelettiques. L’utilisation d’un modéle musculo-squelettique peut étre amélioré en
définissant les caractéristiques spécifiques au participant au cours d’une étude expérimentale
(Scheys et al. 2008). Ce protocole est cependant couteux en temps et en ressource, ¢’est pourquoi
les caractéristiques « standard » préconisées sont généralement utilisées. Les axes de rotations du
modele pour I’articulation du genou notamment sont actuellement définis comme orthonormés et
ne sont donc pas le reflet du fonctionnement anatomique. De plus, pour la cheville, les axes de
rotation ne sont pas spécifiques au participant. La définition des axes de rotation pourraient a
terme €tre améliorée en se basant sur de I’imagerie (Sauret et al. 2016).

4. Conclusion

Les modifications des chemins musculaires du modele générique préexistant sur OpenSim
permettent de développer un modele spécifique pour I’analyse de mouvements a grandes
amplitudes de flexion. Les discontinuités des bras de levier provoquées par un non-
contournement des surfaces osseuses sont corrigées pour les muscles du membre inférieur et des
lombaires. Les bras de leviers des muscles gluteus, ischio-jambiers bi-articulaires et quadriceps
du modele modifié sont différents de ceux du modele générique lorsque les flexions de hanche et
de genou sont importantes.

Les bras de leviers ainsi obtenus sont comparés a des bras de levier publiés dans la
littérature. Pour les muscles extenseurs de hanches (gluteus et ischio-jambiers), ils suivent les
allures de courbes publiées dans la littérature pour des flexions importantes de hanche et de
genou. Pour les muscles ischio-jambiers et quadriceps, ces bras de levier sont en accord avec la
littérature. Ceux des gastrocnemii semblent en accord avec les ordres de grandeurs publiés dans
la littérature bien que les allures de courbes soient différentes. La translation du tibia par rapport
au fémur n’est pas implémentée dans le modele OpenSim. L’articulation du genou ainsi
simplifiée ne permettrait pas d’obtenir des valeurs en accord avec les données de dissections
cadavériques lors de flexions de genou importantes.

Le modele musculo-squelettique développé dans cette ETUDE 1 couvre désormais les
amplitudes de mouvement maximales observées lors de tests d’étirements et de mouvements
cycliques a grandes amplitudes dans le plan sagittal. L’analyse des longueurs musculaires est
maintenant envisageable. Rappelons qu’un des enjeux de I’analyse des longueurs musculaires au
cours de mouvements cycliques avec de grandes amplitudes est de déterminer si les muscles sont
proches de leur capacité d’allongement maximale au cours de I’exercice. La détermination de la
capacité d’allongement d’un muscle passe par la réalisation de tests d’étirements.

Dans cette étude 1. un modele musculo-squelettique permettant 1’analyse de gestes a grandes
amplitudes de mouvement est développé a partir d’un mod¢le existant. L’enjeu est d’analyser les
longueurs musculaires pour des mouvements avec de grandes amplitudes de mouvement.
Problématique soulevée

Quels tests utiliser pour déterminer si le muscle est proche de son allongement maximal ?
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ETUDE 2: DETERMINATION DE TESTS D’ETIREMENTS
STATIQUES

1. Introduction

Les tests d’étirements statiques pour obtenir la longueur maximale des muscles mono-
articulaires dans le plan sagittal sont clairement identifiés puisqu’une seule articulation est
mobilisée (PARTIE 3.B). Cependant, les tests pour déterminer la longueur maximale des muscles
bi-articulaires et des lombaires ne font pas consensus (PARTIE 4.B). Identifier le test de
référence pour ces muscles est un enjeu incontournable pour la suite de notre étude. La prise de
mesure au cours de ces tests est couramment réalisée avec du matériel métrique (goniometres,
ruban metre, ...) facile a mettre en place pour des analyses sur le terrain. L’enjeu est de mesurer
I’angle articulaire atteint au cours du test afin de déduire I’extensibilité du muscle sous-jacent.

Lors de I’exécution du test, un biais peut étre induit par des mouvements compensatoires
du bassin (rotation axiale), des hanches (rotation externe et/ou abduction) et des genoux (légere
flexion au lieu d’une extension complete) lorsque le groupe musculaire ciblé est étiré. Ces
mouvements compensatoires permettent d’obtenir un angle articulaire mesuré plus grand.
Lorsque ’angle maximal est atteint dans le plan sagittal, un grand nombre de structures en 3D
(muscles, tendons, ligaments, articulations et os) interagissent les unes avec les autres. Pour les
muscles pluri-articulaires, I’étirement de la zone proximale peut étre compensé par une
modification dans la cinématique de I’articulation distale. Par conséquent, la mesure d’un seul
DDL n’est pas suffisante pour déterminer un test de référence. Dans ce contexte, la mesure
cinématique de I’articulation ciblée par le test doit étre étudiée en la couplant a une mesure de la
cinématique des articulations environnantes pour comprendre les interactions entre les structures.
Les outils métriques ne sont donc pas adaptés pour identifier un test de référence. L’ utilisation
d’un modele musculo-squelettique caractérisant toute la chaine cinématique est donc
indispensable pour prendre en compte les mouvements compensatoires.

Un modele musculo-squelettique mis a 1’échelle a 1’anthropométrie des participants
permet également de simuler un/plusieurs angle(s) « pur(s) », c’est-a-dire en s’affranchissant de
tous mouvements compensatoires. La procédure d’extraction des longueurs en fonction de ces
angles « purs » permet de mieux comprendre la relation angle-longueur musculaire en prenant en
compte 1’anthropométrie du participant. Des différences d’extensibilité sont observées entre les
femmes et les hommes (Troke et al. 2001). La complexité des structures du SMT pourrait en €tre
une cause.
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Les objectifs de cette étude sont d’identifier le/les tests de références pour obtenir les
longueurs maximales des muscles bi-articulaires du membre inférieur et des muscles lombaires et
de comprendre les interactions entre les différentes structures musculo-squelettiques au cours de
mouvements a grandes amplitudes a travers I’utilisation d’une nouvelle méthodologie. Nous
supposons que :

i) le développement d’une méthodologie adaptée permet de discriminer les tests les plus
adaptés pour obtenir la longueur maximale statique dans le plan sagittal,

ii) des différences entre les hommes et les femmes sont observées pour les performances
du fait de leur anthropométrie et de leur composition hormonale,

iii) des mouvements compensatoires spécifiques a certains tests peuvent biaiser la
performance,

iv) la simulation d’un mouvement « pur » dans le plan sagittal illustre la fonction
musculaire en s’affranchissant des mouvements compensatoires.

2. Matériel et méthodes

A. Participants et procédure expérimentale

Vingt-six participants (13 femmes et 13 hommes) dont les caractéristiques sont présentées
dans le Tableau 10 ont donné leur consentement pour participer a une expérimentation. Ces
participants n’ont pas de douleurs musculo-squelettiques a la date de 1’expérimentation. Ils sont
équipés de 44 marqueurs cutanés (téte (4), tronc (8), bassin (9), cuisse gauche (5), tibia gauche
(3), cuisse droite (7), tibia droit (4) et pied droit (4)) et leurs mouvements sont enregistrés par 19
caméras optoélectroniques (T40, VICON) a une fréquence de 100 Hz. Une redondance de
marqueurs est utilisée pour les segments du membre inférieur afin de pouvoir estimer leur
orientation. En effet, lorsque le participant est sur le dos ou sur le ventre, certains marqueurs ne
sont pas visibles par les caméras et d’autant plus lorsque I’opérateur rend leur perception par les
caméras difficile. Les marqueurs qui ne sont pas visibles sont recontruiuts en post-traitement avec
un programme développé sur Matlab a partir de 3 autres marqueurs situés sur le segment associé
au marqueur manquant.

Tableau 10 : Caractéristiques des participants pour PETUDE 2 (moyenne (moy) et écart-type (ET)) pour les
femmes, les hommes et tous les participants.

Femmes Hommes Total
n=13 n=13 n=26
moy + ET [min max] moy + ET [min max] moy + ET [min max]
Age (années) 24 +4 19 31] 23 +£4[19 28] 24 £4 19 31]
Taille (m) 1,63 +0,06 [1,55 1,72] 1,80 £ 0,07 [1,69 1,91] 1,72+0,11 [1,55 1,91]
Masse (Kg) 55 + 6 [45 68] 74 + 10 [54 95] 65 + 12 [45 95]

Les participants effectuent 6 mouvements fonctionnels afin de calculer les centres
articulaires du cou, des lombaires, des hanches droite et gauche, des genoux droit et gauche et de
la cheville droite grace a la méthode SCORE (Ehrig et al. 2006). Une acquisition statique en
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position anatomique de référence est effectuée afin de mettre a I’échelle le modele OpenSim
grice aux positions des centres articulaires (Figure 19). Apres un échauffement de 20 squats
répétés, le participant réalise des tests d’étirements statiques maintenus pendant 4 secondes. Les
tests sont présentés ci-dessous en fonction des muscles ciblés. L’objectif étant d’obtenir les
longueurs maximales dans le plan sagittal, I’opérateur guidait 1’étirement jusqu’a obtenir des
mouvements de rotation ou d’adduction qui était provoqués par les tensions mises en jeu par
I’étirement. Les tests qui nécessitaient que le participants soit sur le dos ont été effectués en fin
d’expérimentation

Figure 19 : Photos de la position statique d’une participante au cours de PETUDE 2 (vue de face et de dos) et
visualisation des marqueurs avec le logiciel Mokka sans la reconstruction des centres articulaires (a gauche) et
avec la reconstruction des centres articulaires en bleu (a droite).

L’activit¢ EMG du participant est enregistrée pour 7 muscles pendant les tests
d’étirements statiques afin de vérifier que les tests sont réalisés de maniere passive, c’est-a-dire
que les participants ne contractent pas volontairement leur muscle. Pour cela, des électrodes
EMG de surface (Delsys, 2000Hz) sont placées sur les erector spinae droit et gauche, le
GlutMed, le BicepsFemL, le SemiTen, le RecFem et le VasLat droits. Les signaux obtenus au
cours des tests sont normalisés en fonction du signal obtenu au cours d’une contraction maximale
volontaire. Les 5 postures pour obtenir les contractions maximales volontaires placent le muscle
ciblé dans une position étirée. Les signaux obtenus sont filtrés par une bande passe-haut de
500Hz et passe-bas de 20Hz. Les signaux EMG sont en moyenne de 2,2% d’activation au cours
des tests des ischio-jambiers, 0,4% pour les tests du RecFem, 1,1% pour les tests des
gastrocnemii et 3% pour les tests lombaires. Ces faibles activations suggerent que 1’étirement
maximal du muscle provoque une légere activation malgré que la consigne donnée au participant
soit de ne pas effectuer de contraction volontaire. Le signal pour un participant est illustré pour
les acquisitions d’un test d’étirement statique pour les ischio-jambiers a gauche et un test pour le
droit fémoral a droite sur la Figure 20. La figure illustre le faible signal enregistré par les muscles
antagonistes lors des quelques secondes retenues pour le test. Ce type de résultats est similaire
pour les autres participants et les autres tests.
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Figure 20 : signaux EMG (% de contraction maximale volontaire) en fonction du temps pour le participant 24
pour 3 acquisitions d’un test des ichio-jambiers a gauche et du droit fémoral a droite.

B. Analyse expérimentale

Le modele générique présenté précédemment (ETUDE 1) est mis & ’échelle pour chaque
participant. Les procédures de calcul de la cinématique inverse et d’analyse musculaire sont
réalisées avec OpenSim afin d’extraire les longueurs musculaires au cours des tests d’étirement.
La variation de longueur maximale (AL,,,,) est calculée pour chaque sujet par la différence entre
la longueur maximale du muscle ciblé (L,,4,) et la longueur de référence (Lgigtic) :

ALmax = Lmax — Lstatic (6)

Pour la plupart des muscles, la longueur statique correspond a la longueur obtenue en
position anatomique de référence. Pour quatre muscles, a savoir, les muscles du triceps sural
(GasMed, GasLat et soleus) et le BicepsFemC, lorsque le participant maintient la position
anatomique de référence, la longueur est proche de la longueur maximale. La variation de
longueur maximale est donc faible et rend la lecture des résultats difficile. De ce fait, pour ces 4
muscles, la longueur statique est définie comme la longueur lorsque le participant est dans une
position assise avec les genoux et les chevilles fléchies a 90° comme la posture décrite par Grieve
(Grieve et al. 1978) . Afin d’extraire cette longueur statique, la posture de référence est simulée
avec OpenSim pour chaque participant.

Pour tous les muscles analysés, la variation de longueur au cours du test (AL;egs) est
ensuite exprimée en pourcentage de la variation de longueur maximale :

ALgpss = Liest — Lstatic +100 7

Lmax - Lstatic

3. Tests d’étirements statiques pour les ischio-jambiers

A. Enjeux

Pour déterminer le test de référence pour le BicepsFemlL, le SemiTen et le SemiMem, la
flexion de hanche doit étre mobilisée en méme temps que I’extension de genou. A 1’heure
actuelle, deux tests ressortent dans la littérature (PARTIE 2.B). L’un des tests place le genou en
extension maximale et ’opérateur induit la flexion de hanche. L’autre nécessite d’abord une
flexion de hanche a 90° puis un opérateur induit I’extension de genou. La comparaison de ces
deux postures quant aux longueurs musculaires sous-jacentes n’est a ce jour pas décrite dans la
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littérature. Les muscles ischio-jambiers contournent les volumes osseux du bassin en proximal et
du fémur en distal. Pour la premiere posture, [’hypothese est faite que 1’extension de genou est de
0° et ’angle de flexion de hanche est mesuré comme indicateur de performance. L’inclinaison du
bassin doit étre contrdlée puisqu’elle constitue un biais dans la mesure de 1’angle de flexion de
hanche par des outils métriques (Herrington 2013). Pour la 2° posture, la hanche est placée a 90°
afin de mesurer uniquement la flexion de genou comme indicateur de performance. Cette
méthodologie permet de comparer les personnes entre elles. Dans notre cas, puisque nous
utilisons un modele musculo-squelettique, une troisiéme posture qui place le participant avec une
flexion de hanche maximale (au lieu de 90°) peut étre analysée.

Une valeur moyenne de la flexion maximale de hanche de 120° est donnée comme
référence dans la littérature pour les hommes et les femmes (Reese & Bandy 2016). Certains
auteurs recensent une flexion de hanche plus grande pour les femmes par rapport aux hommes
(Svenningsen et al. 1989), de méme lorsque le genou est en extension complete (Youdas et al.
2005). Pour le test lorsque la hanche est placée a 90°, I’extension de genou est plus faible pour les
hommes (Reese & Bandy 2016).

Les objectifs sont de comparer 1’utilisation de la modélisation musculo-squelettique pour
I’analyse des tests d’étirements statiques des ischio-jambiers avec d’autres méthodes
traditionnelement utilisées, de trouver un test de référence pour obtenir les longueurs maximales
dans le plan sagittal et d’analyser les variations de longueurs en fonction des flexions de hanche
et de genou. Les hypotheses sont que :

i) les femmes ont une flexion de hanche et une extension de genou plus grande que les
hommes,

ii) les longueurs musculaires sont plus grandes pour les hommes,

iii) les variations de longueurs sont différentes en fonction des tests,

iv) la simulation permet d’expliquer les différences obtenues entre les tests.

B. Méthodes

Pour obtenir la longueur maximale des muscles bi-articulaires des ischio-jambiers, trois
postures sont exécutées pour les ischio-jambiers (Tableau 11). Chaque test est effectué a 3
reprises pour le membre inférieur droit uniquement. Les résultats des 3 répétitions sont
moyennés. Les angles obtenus sont comparés aux angles obtenus au cours de ces tests lorsqu’ils
sont mesurés par des outils métriques afin de comparer notre méthode avec d’autres méthodes
traditionnelement utilisées. La longueur maximale obtenue sur I’un des tests est retenue comme
données d’entrée dans I’équation (6) afin de calculer la variation de longueur maximale. Les
longueurs pour chacun des tests sont ensuite exprimées en % de la variation de longueur
maximale. Les longueurs et les variations de longueurs des BicepsFemL, SemiTen et SemiMem
sont comparées avec une ANOVA (post-hoc Tukey-Kramer, seuil de tolérance 0,05) pour les
facteurs sexe et test.

Pour chaque participant, une simulation de la longueur obtenue pour une flexion de

hanche de -30 a 150° couplée a une flexion de genou de -17° a 160° est effectuée pour le coté
droit. Cette longueur est exprimée en variation de longueur maximale. La moyenne et I’écart-type
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de la variation de longueur maximale de tous les participants en fonction de la flexion de hanche
et de genou sont calculés. Les variations de longueurs expérimentales sont ensuite comparées
graphiquement aux variations de longueurs moyennes issues de la simulation. Cette
méthodologie est également appliquée pour les variations de longueurs de flexion de hanche de

\

0° a 150° couplée a une adduction de hanche de -30° a 30°. L’impact de 1’adduction de hanche

sur les différents muscles est analysé.

Tableau 11 : Tests d’étirements statiques pour les muscles bi-articulaires des ischio-jambiers.

Ilustration Test Description Déroulement
. L ici llongé sur | 1
Flexion de hanche e participant est/a ongé sur le dos avec le genou en
extension. Un opérateur applique une force au-dessus de la
avec le genou en . L . .
FH¢emax . cheville pour induire une flexion de hanche maximale.
extension s s L . - .
maximale L’opérateur vérifie visuellement que le test n’induit pas de
rotation ou d’adduction de hanche.
Le participant est allongé sur le dos avec la hanche droite
Extension de genou | fléchie a 90° (goniometre). Un opérateur applique une force
EGurpoy | avec la hanche en au-dessus de la cheville pour induire une flexion de hanche
flexion a 90° maximale. L’opérateur vérifie visuellement que le test
n’induit pas de pas de rotation ou d’adduction de hanche.
Le participant est allongé sur le dos avec la hanche droite
A Extension de genou | fléchie maximalement. Un opérateur applique une force au-
o , EGupmax | avec la hanche en dessus de la cheville pour induire une flexion de hanche
flexion maximale maximale. L’opérateur vérifie visuellement que le test
iHHh n’induit pas de pas de rotation ou d’adduction de hanche.

C. Résultats et discussion

Les flexions de hanche et de genou obtenues au cours des tests des ischio-jambiers sont
présentées dans le Tableau 12. La flexion de hanche pour EGypma, €St plus grande pour les
femmes (130°) par rapport aux hommes (118°). Ces résultats sont acceptables par rapport aux
méthodes de mesure traditionnelles puisqu’une valeur moyenne de 120° est donnée pour
I’ensemble des femmes et des hommes (Reese & Bandy 2016). Nos résultats supérieurs de
flexions de hanche pour les femmes par rapport aux hommes (+12°) sont cohérents avec les
tendances observées dans la littérature (Svenningsen et al. 1989) qui rescence + 4° pour les
femmes. De méme, lorsque le genou est placé en extension complete pour FHigmax, 1€s angles
maximaux de hanches sont plus grands chez les femmes (84°) par rapport aux hommes (67°). Ces
angles obtenus dans 1’étude sont en adéquation avec les angles publiés par Youdas (Youdas et al.
2005) pour ces tests (78° pour les femmes et 70° pour les hommes). Les flexions de genou
obtenues pour EGyrqq sont de 25° pour les femmes et 29° pour les hommes. Ces valeurs sont en
adéquation avec celles préconisées par Reese et Bandy (Reese & Bandy 2016) pour ce test : 25°
pour les femmes et 40° pour les hommes. Cette différence pour les hommes peut s’expliquer par
le fait que le test doit placer la hanche a une flexion de 90°. Cet angle est pratiquement atteint
pour les femmes (86°) mais semble toutefois en dessous de la valeur cible pour les hommes
(78°). Ces résultats montrent la difficulté de placer une articulation avec un angle ciblé a I’aide
d’un goniometre et de repere anatomique visualisé par 1I’opérateur. L’inclinaison du bassin est de
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6° pour EGyrmax, 4° pour EGupgg et 3° pour FHigmax, avec un écart-type similaire (6°).
L’utilisation d’un modele musculo-squelettique permet d’avoir du recul sur ces mesures.

Cette méthode n’ayant jamais été utilisée auparavant, nos données ne peuvent pas &tre
confrontées a la littérature. Nos résultats obtenus concernant les angles mesurés pour la hanche et
le genou sont en accord avec les angles précédemment publiés dans la littérature validant ainsi la
bonne exécution des tests. Les résultats pour EGypmq, montrent que la flexion de hanche
maximale atteinte est différente entre les femmes et les hommes (130° pour les femmes contre
118° pour les hommes) alors que la flexion de genou est identique pour les 2 groupes (63° pour
les femmes et 64° pour les hommes). Ces résultats suggerent que lorsque les ischio-jambiers sont
étirés maximalement au niveau de la hanche, quel que soit I’angle de hanche atteint, la flexion de
genou est limitée par une valeur aux alentours de 60°. Il serait intéressant d’avoir recours a de
I’imagerie pour appréhender les interactions entre les tissus (Pappas et al. 2002) pour les portions
distales et proximales des muscles.

Tableau 12 : Flexions de hanche et de genou (°) obtenues sur les tests des ischio-jambiers chez les femmes, les
hommes et tous les participants (moyenne (moy), écart-type (ET), minimum (min) et maximum (max)).

Flexion de hanche (°) Flexion de genou (°)

Femmes Hommes Total Femmes Hommes Total

moy + ET moy + ET moy = ET moy = ET  moy +ET moy + ET

[min max] [min max] [min max] [min max] [min max] [min max]
FII % 84 +£5 67 %5 75+11 7+4 5+£3 6+4
GEmax g ﬁﬁ [71 99] [57 76] [57 99] [13-2] [12-2] [13-2]
EGypoo 'U: 86+3 785 82+6 25+5 29+5 27 +5
P ﬁﬂ [77 92] [70 90] [70 92] [10 37] [14 45] [1045]
) 130 £ 11 118 £6 124 £ 11 63 +10 64 +£10 6310
EGhrmax &ﬁ_ [111 150] [109 127] [109 150] [40 84] [30 84] [30 84]

Les résultats de PANOVA pour les longueurs des SemiTen, SemiMem et BicepsFemL
montrent un effet du sexe (p <0,05), pas d’effet du test (p=0,364; p=0,506 et p=0,248
respectivement) et pas d’interaction (p=0,9). Les hommes ont des longueurs musculaires
supérieures a celles des femmes pour chacun des tests (Tableau 13). Cette différence peut étre
expliquée par la différence entre I’anthropométrie des participantes et des participants
respectivement de 1,63 m et 1,80 m. La longueur plus importante des muscles pour les hommes
est directement expliquée par la longueur du fémur des hommes qui est plus grande. Ces résultats
qui tiennent compte de la longueur exprimée en mm ne permettent pas de discriminer si la
longueur est plus grande sur un test par rapport a 1’autre. Cela s’explique car les muscles bi-
articulaires des ischio-jambiers sont des muscles longs (417 mm pour les femmes et 457 mm
pour les hommes lors du maintien de la position statique pour le SemiTen), ainsi une différence
d’allongement de 11 mm entre EGypog €t FHigmax pour le SemiTen chez les femmes (soit 2% de
la longueur maximale) n’est pas significative.
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Tableau 13 : Longueur du SemiTen (mm) pour les 3 tests d'étirement des ischio-jambiers pour les femmes et
les hommes (moyenne, écart-type, minimum (min) et maximum (max)). * : différence significative par rapport
aux femmes.

Longueur SemiTen (mm)

Femmes Hommes

Moyenne * écart-type Moyenne * écart-type

[min max] [min max]

FHppos ):ﬁ 519 £ 18 545 +24%*
- [480 563] [475 574]

EG o0 : E-I 508 + 17 539 +23*

= [475 541] [480 567]

EGpupmas 511 +£18 541 £26*
e ﬁ ﬁ'ﬂ [477 540] [482 581]

Les résultats de PANOVA pour les variations de longueurs des SemiMem, SemiTen et
BicepsFemL montrent un effet du test (p < 0,05) mais pas d’effet du sexe (p = 0,367 ; p=0,233 et
p = 0,926 respectivement) et pas d’interaction (p = 0,926 ; p = 0,734 ; p =0,926) (Figure 22). Les
variations de longueurs prenant en compte I’anthropométrie des participants permettent de
s’affranchir de ’effet du sexe pour I’interprétation des résultats. Dans ce contexte, les résultats
des hommes et des femmes peuvent étre assemblés en un seul et méme groupe pour
I’interprétation des résultats concernant les variations de longueur. Ces résultats confirment notre
hypothese selon laquelle I’anthropométrie différente entre les femmes et les hommes expliquent
les différences de longueurs pour ces muscles sur chacun des tests. Un effet du test est identifié
au cours de cette procédure. La variation de longueur maximale du SemiTen pour les femmes est
en moyenne de 104 mm et 92 mm pour les hommes. Dans ce contexte, pour les femmes, une
différence d’allongement de 11 mm entre EGyrgg €t FHgpmax pour le SemiTen représente 11%
d’augmentation. Un test post-hoc permet de caractériser les différences entre les tests.

SemiMem BicepsFemlL
*
#
_ : 100} - 100
\ — 75F 757
EGFH90 S’\S g % a 8 a E
— ; f] 50 E E = 50+ £ £ g
E = = =
Emas )8, 25 |8 2 g 25 |2 g g
— 0 ! 1 | 0
FHgemax  EGroo EGnax FHgemax  EGraoo EGmax

Figure 21 : Variations de longueur (AL) du SemiMem (a gauche) et du BicepsFemL (a droite) en % obtenus
pour 3 tests d’étirements statiques chez les femmes et les hommes (moyenne et écart-type). * : différence
significative par rapport a FH g4, - ** : différence significative par rapport a FH;gq.

Les résultats post-hoc des variations de longueur montrent que les variations de
longueurs du SemiMem, du SemiTen et du BicepsFemL sont significativement plus grandes pour
FH;pmax par rapport a EGypog (p < 0,05) (Figure 22). Pour les SemiTen et SemiMem, les
variations de longueur pour FH;gma, sont significativement plus grandes que pour EGyroq
(p <0,05) et sont identiques a EGypmax (p=0,859 pour le SemiMem et p=0,586 pour le
SemiTen). Pour le BicepsFemL, la variation de longueur est significativement plus grande pour
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FHgemax € EGurmax par rapport 3 EGyrgg €t EGypmax (P < 0,05). Ces résultats montrent que
FHipmax est le test qui permet d’obtenir la longueur musculaire la plus importante pour les
SemiTen et SemiMem. Pour le BicepsFemL, EGrymay €St le test le plus adapté pour obtenir la
longueur maximale. Les différences entre les SemiMem & SemiTen et le BicepsFemL peuvent
provenir de leur insertion distale au niveau du fémur du c6té médial ou latéral respectivement. Au
cours de ces différents tests, de 1égers mouvements compensatoires sont observés tels qu’une
abduction de hanche droite de 9° en moyenne pour EGyrmax, 2° pour EGyrge et 4° pour
FH;gmax €t une rotation interne de hanche droite de 5° pour EGyrmax, 1° pour EGypgg €t 2° pour
FHipmax- Une étude précédente basée sur de 1’imagerie a mesuré I’étirement du muscle
localement (Le Sant et al. 2015) et montré que 1’étirement de ces 3 muscles des ischio-jambiers
est plus grand lorsque la hanche est fléchie maximalement par rapport au test lorsque la hanche
est placée a 90°. Nos résultats sont en accord avec cette étude pour le BicepsFemL bien que notre
méthodologie n’ait pas permis de confirmer ces résultats pour le SemTen et le SemiMem. Ces
auteurs ont placé 1’¢lectrode au milieu du chef musculaire. Des différences dans I’étirement
régional en fonction du placement de 1’¢lectrode sont a envisager.

Les variations de longueur simulées moyennes des 26 participants (Figure 22) en
couleur montrent 1’évolution de la variation de longueur en % en fonction de la flexion de hanche
et de genou en s’affranchissant des angles d’abduction et de rotation et des mouvements
compensatoires. Les variations de longueurs obtenues au cours des tests sont comprises entre
75% et 100% (traits pointillés) de la variation de longueur maximale moyenne pour la plupart des
tests. Les patterns des variations de longueur moyenne sont différents entre le SemiTen et
BicepsFemL. Lorsque la hanche est fléchie a 75° (flexion moyenne obtenue pour FHgpmax), 12
variation de longueur maximale moyenne est de 100% pour une flexion de genou de 4° pour le
SemiTen alors qu’une hyperextension de 3° est nécessaire pour le BicepsFemL. Ces résultats
montrent que lorsque le genou est proche de I’extension maximale avec un genou tendu, le
SemiTen est plus sensible a I’extension de genou que le BicepsFemL. Au contraire, pour une
flexion de genou a 63° (flexion moyenne obtenue pour EGyrmay), 12 variation de longueur est
maximale en moyenne a 140° de flexion de hanche pour le SemiTen contre 132° pour le
BicepsFemL. Ces résultats suggerent que lorsque le genou est légerement fléchi avec la hanche
proche de la flexion maximale, le BicepsFemL est plus sensible a la flexion de hanche que le
SemiTen. Ces deux observations justifient que la variation de longueur maximale est atteinte par
le SemiTen & SemiMem pour FHcpma, alors qu’elle est atteinte par le BicepsFeml pour
EGyrmax- Les résultats des variations de longueurs en fonction de la flexion de hanche couplée a
I’adduction de hanche montrent que ’impact de ’adduction de hanche sur les longueurs des
ischio-jambiers est faible (+3% de variation de longueur si ’adduction augmente de 15° pour un
genou en extension et une hanche a 75°). Les angles de rotation de hanche et d’adduction de
hanche lorsqu’ils sont controlés par 1’opérateur ne viennent pas biaiser les résultats de longueurs
musculaires obtenues au cours de ces tests.
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Figure 22 : Variations de longueur (AL) simulées (%) du SemiTen (a gauche) et du BicepsFemlL (a droite) en
fonction des flexions (°) de genou et de hanche et données expérimentales. La carte de couleur représente la
moyenne des variations de longueurs simulées pour les 26 participants. Les symboles colorés représentent les
données expérimentales de flexions de hanche et de genou atteintes par chaque participant. Symboles vides :
femmes. Les traits pointillés correspondent aux variations de longueurs de 75% et 100% de la variation
maximale. Symboles pleins : hommes.

4. Tests d’étirements statiques pour le rectus femoris

A. Enjeux

Pour déterminer le test de référence du RecFem, 1’extension de hanche doit étre mobilisée
en méme temps que la flexion de genou. Deux tests sont couramment utilisés dans la littérature.
Pour le premier test, le participant est allongé sur le dos sur le bout d’une table et la hanche est en
extension complete avec la cuisse dans le vide. Une mesure seule de I’extension de hanche ne
suffit pas pour tester 1I’extensibilité du RecFem puisque le psoas-iliaque (muscle fléchisseur de
hanche) peut limiter I’extension de hanche dans ce cas (Aalto et al. 2005). La performance du
participant est alors obtenue par une mesure de la flexion de genou lorsque la cuisse est placée a
I’horizontal (Aalto et al. 2005). Pour cette posture, 1I’extension de hanche varie entre 20° (Reese
& Bandy 2016) et 2° (Gabbe et al. 2004) selon les auteurs et la flexion de genou est entre 120° et
130° (Vigotsky et al. 2015; Kim & Ha 2015). Un deuxieme test consiste a placer le participant
sur le ventre avec une extension de hanche considérée a 0°. L’opérateur mesure ensuite la flexion
de genou maximale comme indicateur de performance (Peeler & Anderson 2008). La flexion de
genou mesurée est alors de 124°.

Les objectifs sont de comparer ’utilisation de la modélisation musculo-squelettique pour
I’analyse des tests d’étirements statiques du RecFem, de trouver un test de référence pour obtenir
la longueur maximale dans le plan sagittal et d’analyser les variations de longueurs en fonction
des flexions de hanche et de genou. Les hypotheses sont que :

i) les longueurs musculaires sont plus grandes pour les hommes que pour les femmes,

ii) les variations de longueurs sont différentes en fonction des tests,

iii) la simulation permet d’analyser les biais dus aux mouvements compensatoires autour
du bassin.
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B. Méthodes

Deux tests sont effectués pour obtenir la longueur maximale du RecFem (Tableau 14).
Chaque test est réalisé a 3 reprises pour le membre inférieur droit uniquement. Les résultats des 3
répétitions sont moyennés. Les angles obtenus sont comparés aux angles obtenus au cours de ces
tests lorsqu’ils sont mesurés par des outils métriques afin de comparer notre méthode avec
d’autres méthodes traditionnelement utilisées. La longueur maximale obtenue sur I’un des tests
est retenue comme données d’entrée dans 1’équation (6) afin de calculer la variation de longueur
maximale. Les longueurs pour chacun des tests sont ensuite exprimées en % de la variation de
longueur maximale. Les longueurs et les variations de longueurs sont comparées avec une
ANOVA (post-hoc Tukey-Kramer, seuil de tolérance 0,05) pour les facteurs sexe et test.

Pour chaque participant, une simulation de la longueur obtenue pour une flexion de
hanche de -30 a 150° couplée a une flexion de genou de -17° a 160° est effectuée pour le coté
droit. Cette longueur est exprimée en variation de longueur maximale. La moyenne et ’écart-type
de la variation de longueur maximale de tous les participants en fonction de la flexion de hanche
et de genou sont calculées. Les variations de longueurs expérimentales sont ensuite comparées
graphiquement aux variations de longueurs moyennes issues de la simulation. La méthodologie
est également utilisée lorsque les flexions et adductions de hanche varient de -40 a 40° avec un
genou fléchi a 110°.

Tableau 14 : Tests d’étirements statiques pour le RecFem.

Ilustration Test Description Déroulement

Le participant est allongé sur le dos avec la hanche droite en
extension. Le participant attrape son genou gauche avec ses mains
pendant qu’un opérateur applique une force au-dessus de la
cheville droite pour induire une flexion de genou maximale.
L’opérateur vérifie que le test ne provoque pas de flexion de
hanche droite.

Flexion de
genou avec la
FGypmayx | hanche en
extension
maximale

Flexion de Le participant est allong¢ sur le ventre. L’opérateur applique une
FGugo | genou avec la | force au-dessus de la cheville droite pour induire une flexion de
|

i “Ih hanche a 0° genou maximale.

C. Résultats et discussion

Les angles de flexion de hanche et de genou obtenus pour les 2 tests d’étirement du
RecFem sont présentés dans le Tableau 15. Pour FGygmax, |’€xtension de hanche maximale pour
les femmes est de 10° et 15° pour les hommes pour une flexion de genou de 111° et 109°
respectivement. L’extension maximale est 1égérement plus faible que la norme de 20° publiée par
Reese et Bandy (Reese & Bandy 2016). Cette différence peut s’expliquer car I’angle
d’inclinaison du bassin n’est pas controlée au cours de notre étude bien qu’il ait un impact
significatif sur la mesure de 1’extension de hanche maximale (Vigotsky et al. 2016). D’autres
auteurs (Gabbe et al. 2004) rapportent des angles bien inférieurs d’extension de hanche pour ce
test avec 2° d’extension mesurés. Pour FGygg, la flexion de hanche observée est de 20°. Le
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participant est allongé sur le ventre sur une table afin de bloquer la flexion de hanche a 0° mais
cet angle important de flexion de hanche montre que des mouvements compensatoires
apparaissent. Lorsque le RecFem est étiré maximalement par la flexion de genou, une légere
flexion de hanche est induite. La flexion de genou est de 149° pour ce test. Cela correspond a 25°
de plus que I’angle mesuré par un goniomeétre (124°) dans 1’étude de Peeler et Anderson (Peeler
& Anderson 2008). Cette différence peut étre expliquée par le fait que 1’angle d’inclinaison du
bassin n’est pas controlé¢ dans leur étude, la cuisse étant considérée comme parallele a la table
alors que ce n’est pas le cas puisque le bassin décolle 1égerement.

Tableau 15 : Flexions de hanche et de genou (°) obtenues pour les tests des quadriceps chez les femmes, les
hommes et tous les participants (moyenne (moy), écart-type (ET), minimum (min) et maximum (max)).

Flexion de hanche (°) Flexion de genou (°)

Femmes Hommes Total Femmes Hommes Total

moy + ET moy + ET moy + ET moy * ET moy + ET moy + ET

[min max] [min max] [min max] [min max] [min max] [min max]

FGpupma > 'vy -10+£6 -15+£8 -12+7 1117 109 £9 110 £8
ﬁ& [-24 3] [-31-3] [-31 3] [99 129] [87 128] [87 129]

FGuzo | i 206 20£5 20£5 1513 147 £ 4 149 +4
- - [5 34] [9 27] [5 34] [142 160] [133 154] [133 160]

Les résultats de ’ANOVA pour les longueurs du RecFem montrent un effet du sexe
(p <0,05) mais pas d’effet test (p = 0,6598) et aucune interaction (p = 0,6162). Les hommes ont
une longueur du RecFem plus grande que les femmes (Tableau 16). De la méme maniere que
pour les ischio-jambiers, 1’anthropométrie des participants explique cette différence. La longueur
du RecFem en position statique de référence est grande (365 mm pour les femmes et 399 mm
pour les hommes). Les différences d’allongement de 4 mm et 8 mm entre les 2 tests (soit
respectivement 1% et 2% de la longueur maximale) sont trop petites pour pouvoir discriminer les
tests.

Tableau 16 : Longueur du RecFem (mm) pour 2 tests d’étirement des quadriceps (moyenne, écart-type,
minimum (min) et maximum (max)) chez les femmes et les hommes. * : différence significative avec les
femmes.

Longueur (mm)

Femmes Hommes

Moyenne + écart-type =~ Moyenne =+ écart-type
[min max] [min max]

443 + 16 480 + 20%* ¥4
FG ) ! NYA-
HEO -&i [405 480] (430 517] "‘"

é:

FG g 539+ 17 572 +21%
fEmax o [394 482] [419511]
Les résultats de ’ANOVA pour les variations de longueur du RecFem montrent un

effet du test (p < 0,05) mais pas du sexe (p = 0,945) et pas d’interaction (p = 0,075) (Figure 23).
Les variations de longueurs obtenues pour FGygmax (Moyenne de 98%) sont plus grandes que
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celles obtenues pour FGygo (moyenne de 91%) (Figure 24). Une seule participante n’obtient pas
sa longueur maximale pour FGygmax par rapport a FGygo (431 mm contre 440 mm). Cette
participante a la particularité d’avoir une importante flexion de genou (160°) pour FGyg, alors
que sa flexion de hanche (12°) est dans la moyenne des participants.

Les résultats post-hoc des variations de longueur du RecFem obtenues pour ces 2 tests
(Figure 23) montrent des valeurs plus grandes pour FGygmax (98%) par rapport a FGygo (91%).
Ces résultats permettent d’identifier FGygma, comme étant le meilleur test pour obtenir la
longueur maximale du RecFem. Dans la littérature, bien que ce test ne soit pas encore identifié
comme référence, il est le plus utilisé (PARTIE 1.B). Pour les mouvements compensatoires au
niveau de la hanche, les angles obtenus pour FGypmax €t FGygo sont respectivement de 19°
contre 12° (abduction) et 15° contre -1° (rotation externe). Ces résultats montrent que pour
FGyg, le fait d’étre allongé sur le ventre limite les mouvements compensatoires au niveau des
hanches. Une étude complémentaire afin d’identifier I’impact de ces mouvements compensatoires
sur les longueurs musculaires pourrait étre menée.

RecFem
FGrpmax Femmes : %Hi\
S, . !
. *\ .'
FGygp Femmes B I\
4 | | | | f% \f‘
0 25 50 75 100
AL (%)

Figure 23 : Variations de longueur du RecFem (AL) en % obtenues sur 2 tests d’étirements des quadriceps
pour les femmes et les hommes. * : différence significative entre les tests.

Les variations de longueurs simulées du RecFem sont présentées dans la Figure 24. La
flexion de hanche est de 20° pour FGygq. Lorsque la flexion de genou est de 149° (angle moyen
obtenu pour FGygg), si la flexion de hanche est de 20° (comme observé pour nos données
expérimentales), les variations de longueurs moyennes sont de 96% contre 103% si la flexion de
hanche est de 15° (figure de gauche). Autrement dit, lors de 1’exécution du test, 1’étirement du
RecFem provoque un mouvement d’antéversion du bassin, diminuant ainsi I’étirement du muscle
dans sa portion proximale. La simulation permet ici de souligner un biais de I’exécution du
FGygo qui ne permet pas de bloquer le bassin comme la position ventrale prétendrait le faire. La
figure de droite illustre 1’évolution de la variation de longueur du RecFem lorsque le genou est a
110° (angle de flexion moyen pour FGygmax) €n fonction de la flexion de hanche et de
I’adduction de hanche. Les données expérimentales montrent que ’abduction est plus grande
pour FGypmax (19°) par rapport a FGyge.(12°). Sur cette figure, lorsque 1’extension de hanche
est de 12° (angle moyen d’extension obtenue pour FGygmax), 12 variation de longueur est de
100% si I’abduction est de 19° comme c’est le cas pour les données expérimentales, alors qu’elle
augmente de 8% lorsque 1’adduction est nulle. Les résultats issus des données simulées montrent
que I’abduction de hanche a un impact significatif sur la longueur du RecFem. L’abduction plus
grande pour FGygmax par rapport a FGypo peut d’ailleurs expliquer que la variation de longueur
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pour ce test soit plus grande que pour le second. Pour FGygmax, 1€ participant attrape son genou
oppos¢ dans ses mains créant ainsi une rotation du bassin suivant 1’axe vertical et provoquant
ainsi cette abduction importante.
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Figure 24 : Variations de longueur (AL) simulées (%) du RecFem en fonction des flexions (°) de hanche et de
genou (a gauche) et en fonction de la flexion de hanche et de I’adduction de hanche (a droite) pour une flexion
de genou de 110° et données expérimentales. La carte colorée représente la moyenne des variations de
longueurs simulées des 26 participants. Les symboles représentent les données expérimentales de flexions de
hanche et de genou pour chaque participant. Symboles vides : femmes. Symboles pleins : hommes.

5. Tests d’étirements statiques pour les triceps suraux

A. Enjeux

Pour déterminer le test de référence pour les GasLat et GasMed, 1’extension de genou doit
étre mobilisée en méme temps que la flexion de cheville (dorsiflexion). A ce jour, la littérature ne
décrit pas la posture qui permet d’avoir un angle de flexion de genou optimum pour obtenir la
longueur maximale des gastrocnemii tout en ne mobilisant pas 1’allongement maximal du soleus
(muscle mono-articulaire extenseur de cheville). Au cours de ces tests de terrain, ’angle de
flexion de cheville peut étre défini par I’angle entre le plat du pied et le tibia (McKechnie et al.
2007). La flexion de cheville peut aussi étre définie comme I’angle entre le I’axe long du tibia
defini de la malléole externe a 1’épicondyle latéral et I’axe long du pied défini de la malléole
externe au 5° métatarse (Reese & Bandy 2016). Ces auteurs préconisent €galement qu’un
opérateur maintienne I’angle subtalaire dans une position neutre en appuyant sur la téte du talus
alors qu’il n’est traditionnellement pas bloqué (Denegar et al. 2002; Mitchell et al. 2008; Krause
et al. 2011; Kim et al. 2011). Les flexions sont de 30° pour la premiere méthode qui mesure
I’angle par le plat du pied (McKechnie et al. 2007) et 10° pour la seconde (Kim et al. 2011).
L’obtention de la flexion maximale de cheville avec le genou en extension est couramment
analysée lorsque le participant est allongé sur le dos bien que la flexion est plus grande (+7°)
lorsque le participant est debout et supporte le poids de son corps (Denegar et al. 2002).
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Les objectifs sont de avec d’autres méthodes traditionnelement utilisées 1’utilisation de la
modélisation musculo-squelettique avec d’autres méthodes traditionnelement utilisées pour
I’analyse des tests d’étirements statiques des gastrocnemii et du soleus, de trouver 1’angle optimal
de flexion de genou pour obtenir leurs longueurs maximales et d’analyser les variations de
longueurs en fonction des DDL du genou et de la cheville. Les hypotheses sont que :

i) les longueurs musculaires sont plus grandes pour les hommes que pour les femmes,

ii) les variations de longueurs sont différentes en fonction de la flexion du genou,

iii) la simulation permet d’analyser les mouvements d’inversion au niveau de la cheville.

B. Méthodes

Pour les triceps suraux, deux postures sont réalisées : une posture avec le genou en
extension et une posture avec le genou légerement fléchi a 10°, 20° et 30° (Tableau 17). Pour ces
tests, le participant est allongé sur le dos avec la voute plantaire collée a une plateforme en bois
placée verticalement. L’opérateur augmente la flexion de cheville progressivement en modifiant
I’angle d’inclinaison de la planche (Figure 25). Il vérifie que le test n’induit pas de flexion du
genou plus grande que la flexion initialement mesurée et que le talon du participant reste en
contact avec la planche en bois. Chaque test est effectué pour le membre inférieur droit
uniquement. Les angles obtenus sont comparés aux angles obtenus au cours de ces tests lorsqu’ils
sont mesurés par des outils métriques afin de comparer notre méthode avec d’autres méthodes
traditionnelement utilisées. La longueur maximale obtenue sur I’un des tests est retenue comme
donnée d’entrée dans 1’équation (6) afin de calculer la variation de longueur maximale. Les
longueurs pour chacun des tests sont ensuite exprimées en % de la variation de longueur
maximale. Les longueurs et les variations de longueurs sont comparées avec une ANOVA (post-
hoc Tukey-Kramer, seuil de tolérance 0,05) pour les facteurs sexe et test.

Figure 25 : photo de I’expérimentation pour le test DF ;... La flexion de cheville augmente grice a un
systéme avec un cric tenu dans la main gauche de ’opérateur et fixé entre les planches. L opérateur vérifie
que le talon ne colle pas de la planche lorsque la flexion de cheville augmente.

Pour chaque participant, une simulation de la longueur obtenue pour une flexion de genou
de 0 a 60° couplée a une flexion de cheville de 0° a 40° est effectuée pour le c6té droit. Cette
longueur est exprimée en variation de longueur maximale. La moyenne et ’écart-type de la
variation de longueur maximale de tous les participants en fonction de la flexion de genou et de

cheville sont calculés. La procédure est également effectuée pour une flexion de cheville de 0° a
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N

60° couplée a une inversion de -35° a 30°. Les données expérimentales sont ensuite comparées
graphiquement aux variations de longueurs moyennes issues de la simulation.

Tableau 17 : Tests d’étirements statiques pour les gastrocnemii.

Ilustration Test Description Déroulement
|
J Dorsiflexion de cheville avec le . .. .
- ‘D? DF¢pmax . . Le genou droit du participant est en extension.
genou en extension maximale

B
mi
B

DFg;rqo | Dorsiflexion de cheville avec le | Le genou droit du participant est en flexion de
DF;ryo | genou en flexion a 10°, 20° et 10°, 20° ou 30°. L’opérateur mesure I’angle avec
lh DFpso | 30° un goniometre.

1A

C. Résultats et discussion

Les flexions de cheville et de genou atteintes au cours des tests pour les triceps suraux
sont présentées dans le Tableau 18 pour les femmes, les hommes et I’ensemble des participants.
Pour la flexion de genou, aucun effet du sexe n’est identifié¢ (p = 0,06). Le placement du genou
par ’opérateur est donc identique pour les femmes par rapport aux hommes. Les flexions de
chevilles peuvent donc €tre comparées entre ces groupes. La flexion de cheville pour les femmes
est significativement égale a celle des hommes (p < 0,05). Ce résultats est en accord avec les
résultats de Kim et al, (Kim et al. 2011) qui ne trouvent pas de différence significative entre les
hommes et les femmes. Lorsque le genou est en flexion de 30°, la flexion maximale de cheville
est de 24° en moyenne pour I’ensemble des participants. Ces résultats sont légerement supérieurs
a la norme (20°) donnée par Reese et al, (Reese & Bandy 2016). Les auteurs bloquaient
I’inversion du pied a I’aide d’un opérateur, ce qui peut expliquer cette différence. Lorsque le
genou est en extension maximale, la flexion de cheville atteint 18° pour les participants, soit un
écart de 6° par rapport a la condition avec le genou fléchi. Cet écart est cohérent avec 1’écart de
flexion de cheville publié par Kim et al, (Kim et al. 2011) de 5,5° entre les 2 conditions (genou en
extension versus genou en flexion).

Les résultats de ’ANOVA pour les longueurs du soleus, du GasMed, et du GasLat
montrent un effet du sexe (p <0,05) mais pas du test (p=0,88, p=0,98 et p=0,99
respectivement) et pas d’interaction (p=1). Les longueurs maximales sont plus petites en
moyenne chez les femmes par rapport aux hommes avec respectivement 31 cm contre 34 cm pour
le soleus, 46 cm contre 51 cm pour les gastrocnemii. Une analyse des longueurs en mm ne
permet pas de discriminer les tests entre eux. Un allongement faible pour ces muscles est en
accord avec les données publiées dans la littérature avec allongement d’environ 4 cm (Hauraix et
al. 2013).
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Tableau 18 : Flexions de cheville et de genou (°) obtenues sur les tests des triceps suraux pour les femmes, les
hommes et tous les participants (moyenne (moy), écart-type (ET), minimum (min) et maximum (max)).

Flexion de cheville (°) Flexion de genou (°)

Femmes Hommes Total Femmes Hommes Total

moy + ET moy + ET moy + ET moy + ET moy = ET moy = ET

[min max] [min max] [min max] [min max] [min max] [min max]
DF gy 19+4 18+5 185 5+3 63 5+3
[9 27] [1027] [927] [09] [112] [012]
DFgpiy 204 18+4 19+4 8+4 8+3 8+4
[10 27] [10 25] [10 27] [0 14] [4 16] [0 16]
DFgpys 22+4 22+6 22+5 13+7 15+7 14+7
[1131] [11 30] [1131] [125] [627] [127]
DF 25+5 22 £5 24 £5 18£8 22+9 20+8
GF20 (14 34] (14 29] (14 34] (3 30] [5 40] (3 40]
DFgp30 25+6 23+6 24+6 27 £ 11 318 29+9
[13 36] [13 34] [13 36] [9 45] [18 50] [9 50]

Les résultats de ’ANOVA pour les variations de longueurs du soleus, du GasMed et
du GasLat ne montrent aucun effet du sexe (p =0,39, p=0,14 et p = 0,07 respectivement) mais
un effet du test (p < 0,05) et pas d’interaction (p = 0,60, p = 0,24 et p = 0,24 respectivement). Les
résultats du test post-hoc pour le facteur test illustrés dans la Figure 26 montrent que la variation
de longueur moyenne pour le soleus est significativement identique entre DFggmax €t DFgp10
(p=0,85), entre DF;pq5 et DFgpy0 (p = 0,60) entre DFgpqi5 et DFgp39 (p =0,09) et entre DFgpq
et 30 (p =0,83). La variation de longueur est significativement plus petite pour DF;pmay par
rapport a DF;pi5, @ DFgppy et @ DFgpzg (p <0,05). Les résultats montrent également que la
variation de longueur pour DF;r19 (73 mm) est plus petite (p < 0,05) que pour DF;g15(85 mm),
pour DFgpyg (91 mm) et pour DFgp3g (95 mm). Les résultats de variations de longueurs du
GasMed sont identiques a ceux du GasLat (présenté dans la Figure 26). Les variations de
longueur pour le GasLat sont similaires entre DF;pmax, DFgri0 (P=1), DFgpis (p=1) et
DFgpao (p=0.3), entre DFgp19, DFgris (p=1) et DFgpzo (p=0,3), entre DFgpyg et DFgpys
(p=0,14). La variation de longueur est significativement plus petite (p < 0,05) pour DFg;g3g
(88%) par rapport 2 DFgpmax (96%), @ DFgrqo (97%) et a DFgpq5 (96%) et DFgroo (93%). Les
résultats montrent ainsi que le meilleur test pour obtenir 1’allongement du soleus doit placer le
participant dans une posture avec une flexion de genou égale ou supérieure a 30° afin de relacher
la tension qui serait due a I’étirement des gastrocnemii. L’allongement maximal des gastrocnemii
correspond a la posture lorsque le genou est en extension maximale ou avec une légere flexion
(10°) afin de ne pas mettre en tension le soleus. L’allongement des gastrocnemii est similaire
lorsque le genou est extension maximale ou en 1égere flexion. Ces résultats sont en accord avec
une ¢étude antérieure axée sur 1’étirement des gastrocnemii au niveau local qui montrent que ces
muscles sont plus étirés dans la portion distale par rapport a la portion médiale (Le Sant et al.
2017). Nos résultats suggerent également que 1’étirement de muscle est plus sensible a la position
de la cheville que celle du genou.
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Figure 26 : Variations de longueur (A L) en % de variations maximales du soleus (a gauche) et du GasLat (a
droite) sur les 5 tests de flexion dorsales de cheville chez les femmes et les hommes (moyenne et écart-type).

Les variations de longueurs issues de la simulation sont présentées dans la Figure 27.
La répartition des tests expérimentaux est conforme aux résultats présentés précédemment (a
gauche). En effet, les résultats pour DF;p3o représentés par les étoiles bleues sont globalement
répartis dans la zone bleue, pour DF;p,o (losanges rouges), les résultats sont répartis dans une
zone intermédiaire (verte), pour DF;pq5 (carrés marrons), certains participants se rapprochent de
leur variation de longueur maximale et graphiquement, pour DF;pqo (triangles noirs) et pour
DF;gmax (ronds roses), les résultats sont répartis dans la méme zone. La figure illustre également
que I’augmentation de la variation de longueur du GasMed augmente avec 1’augmentation de
I’extension de genou et de la flexion de cheville. Ainsi, pour une flexion de genou de 20° couplée
a une flexion de cheville de 0°, la variation de longueur en moyenne est de 50% de la variation
maximale. A partir de cette posture, pour une extension de genou de 0°, la variation de longueur
passe a 68% alors que pour une flexion de cheville de 20°, la variation de longueur moyenne
passe a 88%. Ainsi, 1’allongement du GasMed est moins sensible une extension de +20°
d’extension de genou (+18%) qu’a une augmentation de 20° de la flexion de cheville (+38%).
Les figures au milieu et a droite illustrent I’évolution des variations de longueurs du GasMed et
du soleus respectivement en fonction de la flexion de cheville couplée a I’inversion du pied. La
répartition des données expérimentales montre que les inversions sont aléatoires en fonction des
tests et généralement comprises entre -20° et 10°. Pour le GasMed, lorsque la cheville est fléchie
a 18° (valeur moyenne obtenue pour DF;gmqx), S1 I'inversion est de 0°, la variation de longueur
moyenne est de 102%. Une inversion de 20° n’a pas d’impact sur la variation de longueur
(102%) alors qu’une éversion du pied provoque une augmentation (+5%) de la variation de
longueur (107%). Pour le soleus ce résultat est amplifié. En effet, pour une flexion de cheville de
24° (valeur moyenne pour DFgp3), la variation de longueur est de 90% en moyenne. Elle
diminue de 6% si elle est couplée a une inversion de 20° et elle augmente de 12% si elle est
couplée a une éversion de 20°. Ces résultats suggerent que ’analyse des longueurs maximales
pour les muscles du triceps sural doit prendre en compte I’inversion du pied au cours des
différents mouvements effectuées puisqu’il a un impact sur les longueurs musculaires et ce,
méme pour des valeurs faibles (20°). Un opérateur doit venir bloqué 1’angle d’inversion comme
cela est décrit dans la littérature afin de tester 1’angle de flexion seul (Reese & Bandy 2016). Une
étude antérieure basée sur de I’imagerie a montré que pour une flexion plantaire de 10°,
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I’étirement du muscle était plus grand lorsque ’inversion du pied augmentait mais ce n’était pas
le cas avec I’augmentation de I’éversion (Edama et al. 2015). Il serait intéressant d’obtenir ce

type de résultats en placant la cheville dans une position de dorsiflexion maximale afin de
confronter les résultats avec notre étude.
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Figure 27 : Variations de longueur (AL) simulées (%) du GasMed en fonction des flexions (°) de genou et de
cheville (a gauche) ainsi que du GasMed (au milieu) et du soleus (a droite) en fonction de la flexion de cheville
et de I’inversion (°) et données expérimentales. La carte colorée représente la moyenne des variations de
longueurs simulées des 26 participants. Les symboles colorés représentent les données expérimentales de

flexions de genou et de cheville et de I’inversion pour chaque participant. Symboles vides : femmes. Symboles
pleins : hommes.

6. Tests d’étirements statiques pour les lombaires

A. Enjeux

Pour déterminer le test de référence pour les lombaires, 1’inclinaison du bassin ressort
comme un des parametres important a contrdler (Esola et al. 1996; Youdas et al. 1996; Lee &
Wong 2002). La limitation de I’antéversion du bassin par une mise en tension des ischio-jambiers
quand les genoux sont en extension (Gajdosik et al. 1994) ou par les gluteus quand les genoux
sont en flexion (Keegan 1953) joue un rdle important dans la mise en place du test. La limitation
de I’antéversion peut également étre provoquée par le contact entre le fémur et les crétes iliaques
antérosupérieures lorsque la flexion de hanche maximale est atteinte. La posture du rameur a
I’attaque (Figure 2) place le participant dans cette configuration.

La complexité des interactions entre les différentes structures lors de 1’exécution des tests
peut induire des spécificités inter-individuelles importantes que des outils de mesures métriques
classiquement utilisés ne sont peuvent pas détecter. La compréhension de la fonction des muscles
lombaires au regard de 1’angle de flexion lombaire dépend en effet de 1’anthropométrie du
participant, de son extensibilité et de la posture induite par le test. Une analyse de la fonction
musculaire sur I’ensemble de I’amplitude de la flexion lombaire est a envisager pour compléter
les résultats de données expérimentales obtenues au cours de différentes postures.

Dans la littérature, quatre tests sont reportés pour obtenir la flexion maximale lombaire
(Keegan 1953; Mayorga-Vega et al. 2014; Reese & Bandy 2016). Un cinquieme test est
développé pour cette étude qui place le bassin en rétroversion dans une posture qui ressemble a la
position du rameur a I’attaque. Les hypotheses sont que :
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i) les flexions lombaires et les longueurs musculaires sont plus grandes pour les hommes
que pour les femmes,

ii) la flexion lombaire et les variations de longueurs sont plus grandes pour les tests qui
favorisent la rétroversion du bassin,

iii) les muscles extenseurs de hanches sont étirés au maximum au cours des tests (gluteus
pour les postures avec les genoux fléchis et ischio-jambiers pour les postures genoux tendus),

iv) la simulation permet d’identifier des patterns différents de fonctions musculaires.

B. Méthodes

Pour obtenir la flexion lombaire maximale, 5 tests d’étirements sont réalisés dans un ordre
aléatoire (Tableau 19). Les 4 premiers tests sont décrits et utilisés dans la littérature alors que le
dernier test est mis en place spécifiquement dans cette étude dans le but de contrdler I’inclinaison
du bassin. Pour chacun de ces tests, la consigne donnée aux participants est de fléchir le plus
possible le tronc par rapport au bassin. Chaque test est réalisé€ a trois reprises. Les résultats des 3
tests sont moyennés pour chaque participant. Les angles obtenus pour les tests sont comparés aux
angles obtenus lorsqu’ils sont mesurés par des outils métriques afin de comparer notre méthode
avec d’autres méthodes traditionnelement utilisées. La longueur maximale obtenue sur 1’'un des
tests est retenue comme donnée d’entrée dans 1’équation (6) afin de calculer la variation de
longueur maximale. Les longueurs pour chacun des tests sont ensuite exprimées en % de la
variation de longueur maximale. Les longueurs des lignes d’actions sont moyennées pour 6
muscles : I’llioLomb, le LongTh, le QuadLomb, le multifidus, les gluteus et les ischio-jambiers.

Tableau 19 : tests d’étirements statiques pour les muscles lombaires.

Illustration Test Description Déroulement

Flexion lombaire dans
FLprg | une posture debout,
thorax en extension

Le participant a les mains sur les genoux avec la consigne de
garder le tronc droit.

Flexion lombaire dans Le participant est sur une caisse avec les pieds paralleles et a
FLprr | une posture debout, plat et les consignes sont de descendre les mains le long de la
thorax en flexion caisse en gardant les genoux en extension.

Le participant est assis sur une table avec les genoux et les
hanches fléchies et les pieds posés parallelement, a plat, sur la
caisse. Les consignes sont de descendre les mains le long de
la caisse sans induire d’adduction de hanche.

Flexion lombaire dans
FL,cr | une posture assise,
genoux en flexion

Flexion lombaire dans Le participant est assis avec les genoux en extension et les
FLgg une posture assise, pieds a plat le long de la caisse (hauteur : 35cm). La consigne
genoux en extension est de maintenir les genoux en extension.

Le participant est assis sur un ergometre d’aviron avec les
talons au niveau du rail de I’ergomeétre. Les consignes sont de
fléchir les hanches et les genoux au maximum sans induire
d’adduction de hanches.

Flexion lombaire dans
une posture assise avec
la position du rameur

KRR
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La variation de longueur des muscles, ainsi que les angles de flexion lombaire et
d’inclinaison du bassin sont comparés avec une ANOVA (post-hoc Tukey-Kramer, seuil de
tolérance 0,05) pour les facteurs sexe et test. Les variations de longueurs obtenues pour les
gluteus et les ischio-jambiers sont également comparées avec la variation de longueur maximale
obtenue pour FH,,,, (gluteus) et FH;gmay (ischio-jambiers) avec le méme tpe d’ANOVA.

Pour chaque participant, une simulation est effectuée a partir du modele mis a I’échelle
pour extraire les longueurs sur toute I’amplitude flexion lombaire de 0° a 115° avec un incrément
de 1°. Cette longueur est exprimée en variation de longueur maximale. La moyenne et I’écart-
type de la variation de longueur maximale de tous les participants en fonction de la flexion
lombaire. Les données expérimentales sont ensuite comparées graphiquement aux variations de
longueurs moyennes issues de la simulation.

C. Résultats et discussion

Pour la flexion lombaire, les résultats de ’ANOVA révelent un effet du facteur sexe
(p <0,05) et du facteur test (p < 0,05) mais pas d’interaction (p = 0,1). La flexion lombaire chez
les hommes est plus grande que chez les femmes (Tableau 20). L’analyse post-hoc montre que la
flexion lombaire obtenue pour FLprg est plus faible que celle obtenue pour les autres tests pour
les femmes et les hommes. Les flexions lombaires pour FLprr pour les femmes (65° + 13) et les
hommes (78° = 10) sont du méme ordre de grandeur que les flexions mesurées par un systeme
orthopédique pour des adultes en bonne santé : 68° £ 7 chez les femmes et 75° £ 13 chez les
hommes (Dvorék et al. 1995). La différence de 10° pour les hommes pourrait provenir du fait que
la courbure lombaire dans le modele OpenSim est générique et n’est pas spécifique a chacun des
participants méme aprés la mise a [D’échelle. Les angles obtenus avec le modele
musculosquelettique pourraient étre confrontés a 1’avenir a des données d’imageries aujourd’hui
considérées comme des mesures de références pour les angles de flexion lombaire (Zuberbier et
al. 2001).
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Tableau 20 : Flexion lombaire (°) au cours des 5 tests lombaires pour les femmes, les hommes et tous les
participants (moyenne, écart-type, minimum (min) et maximum (max)).
Femmes Hommes

Moyenne * écart-type ~ Moyenne + écart-type

[min max] [min max]
. 53+ 18 65+7
Flors ©) L [573] [54 80]
. ) 65+ 13 78 +10
Florr ©) .!L [46 89] [62 100]
. . 74 + 14 85+8
Flagr ©) & [50 97] (74 97]
Fls ) A 74 + 14 88 + 11
=0 [53 95] [72 109]
o (R 77 + 14 91 +12
Flapr ) M [59 102] [75 111]

La simulation des variations de longueurs des muscles lombaires en fonction de
I’amplitude de flexion des lombaires montre que les variations de longueurs augmentent de
maniére continue avec I’augmentation de la flexion. Les formes curvilignes décris par les courbes
des moyennes des variations de longueurs pour le LongTh, le QuadLomb et 1’llioLomb sont
similaires. Les résultats du LongTh sont présentés en Figure 28. L’¢cart-type pour le LongTh est
de 11,5° lorsque la flexion lombaire est de 20° contre 11,8° lorsque la flexion est de 100° (Figure
28 haut). L’IlioLomb et le QuadLomb montrent des évolutions similaires tant pour les courbes
individuelles que pour les moyennes avec des écart-types de 11,3° pour 20° de flexion et 11,7°
pour 100° de flexion pour chacun de ces muscles. La simulation de la variation de longueur du
multifidus décrit quant a elle une fonction linéaire (Figure 29). La pente de la moyenne des
variations de longueur est de 1,16, celles de la moyenne plus ou moins un écart-type ont des
pentes de 1,07 et 1,25 (Figure 29 haut). Ces résultats peuvent étre expliqués car 1’insertion
proximale du multifidus s’effectue sur la portion basse du sacrum alors que les autres muscles
s’inserent sur la portion haute. Pour la variation de longueur du multifidus, la proéminence du
sacrum diminue I’impact de la courbure induite par les vertebres lors d’une flexion importante.
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Figure 28 : Variation de longueur du LongTh (AL) en % en fonction de la flexion lombaire (°) et données
expérimentales. Les courbes grises représentent les variations de longueurs simulées pour les 26 participants
(moyenne en trait plein et encadrement a un écart-type en traits pointillés) en haut et pour les participants 13
et 21 en bas. Les symboles colorés représentent les flexions lombaires expérimentales de chaque participant
pour les 5 tests. Symboles vides : femmes. Symboles pleins : hommes.

Les données simulées sont confondues avec les données expérimentales du participant
comme illustré pour une femme (P13) et un homme (P21) sur la Figure 28 et la Figure 29. Pour
chacun des muscles ciblés, les patterns des variations de longueurs sont différents entre ces 2
participants. Les résultats individuels pour le multifidus montrent, de la méme maniere, une
augmentation linéaire pour les données simulées (Figure 29 bas). La participante 13 obtient la
pente la plus grande (1,37) alors que le participant 21 obtient la pente la plus faible (1,11). Ces
résultats montrent que le comportement des variations de longueurs musculaires est spécifique au
participant. La variation de longueur du LongTh pour le participant P13, qui a la plus faible
flexion lombaire (P13, 50°), n’est que trés légérement courbée alors que la courbure du
participant P21 qui a la flexion lombaire la plus importante (P21, 111°) est plus grande en
particulier lorsque la flexion lombaire est supérieure a 60°. La courbure est plus prononcée pour
ces 3 muscles (LongTh, le QuadLomb et I’'llioLomb) puisque I’insertion la plus proximale est
plus haute (vertebre lombaire 1) que pour le multifidus (vertebre lombaire 2). Pour le multifidus,
les pentes spécifiques aux participants peuvent étre expliquées par la valeur maximale de flexion
lombaire qui est spécifique au participant mais aussi par les anthropométries des structures
osseuses (dimensions du bassin, du sacrum et des vertebres lombaires). 1l est a noter que le
modele musculo-squelettique ne personnalise pas la courbure lombaire en fonction des
participants car cette courbure est définie comme étant une moyenne d’une population standard
(Christophy et al. 2012). Une plus grande précision pourrait étre apportée a notre étude si la
courbure du modele osseux était modifiée et adaptée a la courbure de chacun des participants.
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Figure 29 : Variation de longueur du multifidus (AL) en % en fonction de la flexion lombaire (°). Les courbes

N

grises représentent les variations de longueurs simulées en fonction de la flexion lombaire de 0° a 115° pour les
26 participants (moyenne et écart-type) en haut et pour les participants 13 et 21 en bas. Les symboles colorés
représentent les angles de flexions lombaires expérimentales pour chaque participant sur les 5 tests. Symboles
vides : femmes. Symboles pleins : hommes.

La variation de longueur pour les tests de flexion lombaire montre un effet du test
(p <0,05) mais pas d’effet du sexe (p=0,94) ni d’interaction (p=0,93). Les variations de
longueur des muscles lombaires sont significativement plus élevées pour FLyqp et FLypg €n
comparaison a FL,;r eta FLyqp (Figure 29). Les gluteus atteignent leurs variations de longueurs
maximales pour FL,qr et FLypr (Tableau 21). Les ischio-jambiers atteignent leurs variations de
longueurs maximales pour FLprr et FLprp et FLyqg. Pour Pinclinaison du bassin, les résultats
montrent un effet du test (p < 0,05) mais pas d’effet du sexe et pas d’interaction (p =0,72 et
p = 0,09 respectivement). L.’analyse post-hoc sur le facteur test révele que I’antéversion du bassin
est significativement plus faible pour FLgpg (-21° £ 14) et FLygg (-15° £ 16) par rapport a FL46F
(15°£16), FLprr (39°£42) et FLprg (39° £33). L’inclinaison du bassin est plus grand pour
FL46r en comparaison a FLprp et FLprg.

Ces résultats montrent que les postures qui placent le bassin en rétroversion permettent
d’obtenir une plus grande flexion des lombaires. La consigne donnée aux participants pour ces
différents tests est de fléchir au maximum le tronc. La flexion du tronc dépend a la fois de la
flexion des hanches et de la flexion des lombaires. Les résultats de cette étude suggerent que la
flexion de hanche doit étre limitée par les muscles extenseurs de hanches (gluteus et/ou ischio-
jambiers) afin de faciliter la flexion maximale des lombaires. Les tests FLjpr et FLjqE
ressortent comme les 2 meilleurs tests pour estimer la longueur maximale des muscles
lombaires dans le plan sagittal. La rétroversion du bassin est plus grande sur ces postures
assises par rapport aux autres postures. Pour FL,;g, la rétroversion du bassin est plus faible que
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pour les hommes (-6° = 14 et -23° + 13 respectivement). La flexion de hanche des femmes est
supérieure a celle des hommes lorsque le genou est en extension (77° contre 67° pour le FHgpmax
respectivement). Pour FL,.g, les femmes n’atteignent pas leur flexion de hanche maximale (84°)
contrairement aux hommes (65°). Il se pourrait que la force développée par les muscles
fléchisseurs de hanches (psoas-iliacus et RecFem) ne soit pas suffisante pour atteindre la flexion
de hanche maximale lorsque les femmes sont placées dans cette posture. Des investigations
complémentaires devront étre réalisées par la suite pour confirmer cette hypothese. Ce biais
constitue une limite de cette étude pour FHggpmqy. L’intervention d’un opérateur pour appuyer
dans le dos du participant induisant la flexion du tronc de maniere passive (Dvordk et al. 1995)
permettrait de s’affranchir de la contraction volontaire des participants et de supprimer ce biais.

Tableau 21 : valeurs de p obtenues pour les variations de longueur des gluteus et des sichio-jambiers.

Gluteus | Hamstrings
FLypg L <.05 1.00
FLyp ﬁ, <.05 0.88
FLgr :ji"_ 0.832 <.05
FLgp ﬁj <.05 0.293
FLypg M 0.935 <.05

Un troisiéme test place le participant dans une posture assise : FL,;;. La posture
imposée aux participants place le bassin avec un angle de rétroversion du bassin plus petit que les
deux autres postures assises. La hauteur entre les pieds et le bassin est la méme pour chaque
participant. Les participants en fonction de leur anthropométrie sont positionnés différemment, ce
qui constitue un biais pour la réalisation de ce test. Une adaptation du test en fonction de
I’anthropométrie du participant serait a investiguer avec 1’objectif de placer le participant dans
une posture ou le bassin serait en rétroversion. Pour les tests qui placent le participant debout,
la longueur maximale des ischio-jambiers est atteinte mais cela ne permet pas d’obtenir la flexion
maximale des lombaires car 1’antéversion du bassin est trop grande (39° pour FLprg et FLprg).
Pour ces tests, 1’inclinaison du bassin est contr6lée par le participant qui doit gérer son équilibre
afin de conserver son centre de gravité dans son polygone de sustentation. L utilisation d’un outil
permettant de bloquer 1’antéversion du bassin pourrait limiter ce biais (Ng et al. 2001). La flexion
lombaire est plus petite pour FLprg par rapport a FLprp. La suppression de 1’effet de la masse de
la partie supérieure du tronc oblige le participant a contracter volontairement ses muscles
abdominaux en s’affranchissant de I’effet de la gravité. Les résultats de cette étude montrent que
dissocier la flexion des articulations lombaires de la flexion des articulations du tronc n’est pas
évident a effectuer. La multitude de muscles qui traversent a la fois les articulations basses et
hautes du tronc pourrait expliquer cette difficulté. Pour résumer, la configuration du tronc et des
cuisses, la gestion de 1’équilibre et la suppression de 1’effet de la gravité sur la partie supérieure
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du tronc sont des biais qui ne permettent pas au participant d’atteindre sa flexion lombaire
maximale.

7. Conclusion

L’utilisation d’un modeéle musculo-squelettique permet de déterminer les tests de
référence pour obtenir les longueurs maximales des muscles bi-articulaires du membre inférieur
et des lombaires dans le plan sagittal. Les angles obtenus sur les différents tests sont en accord
avec les résultats publiés dans la littérature a partir d’outils métriques. Les mouvements
compensatoires couramment observés au cours de ces tests sont quantifiés. Les interactions entre
les articulations distales et proximales des muscles pluri-articulaires sont prises en compte pour le
calcul de la longueur musculaire. Nos résultats montrent qu’une analyse avec les longueurs en
mm permet d’identifier des différences entre les femmes et les hommes mais pas entre les tests.
Les différences entre les résultats des femmes et des hommes dépendent des muscles ciblés et
montrent nos résultats sont cohérents avec les données déja publiées. Les différences entre les
tests sont identifiées grace a 1’étude des variations de longueur musculaires. L utilisation d’un
modele musculosquelettique est donc une méthode acceptable pour 1’étude des tests d’étirements
statiques.

Premierement, pour les ischio-jambiers, HF;gmq, ressort comme le test de référence et
pour les quadriceps, GFygmax €St préconisé. Pour les gastrocnemii, DF;ppmq, Ou ce méme test
avec une légere flexion de genou est recommandé. Pour les soléaires, la flexion de genoux doit
dépasser 30° afin que les gastrocnemii ne soient pas limitants. Deuxiemement, pour les muscles
lombaires, FL,pg ressort comme le test de référence a utiliser mais n’est pas significativement
meilleur que FL,;p. Pour la suite de 1’analyse des variations de longueurs des muscles lombaires,
FLypg et DF,qp sont préconisés afin de conserver la valeur maximale obtenue sur I’un des 2 tests.
Les autres tests proposés dans la littérature comportent des biais qui ne permettent pas d’obtenir
les longueurs maximales. Ces biais sont diis a des mouvements compensatoires. Une analyse en
simulation permet d’améliorer la compréhension de ces mouvements compensatoires et de
quantifier leurs impacts sur les interactions entre les structures musculo-tendineuses impliquées.

Cette étude pourrait étre complétée par de I’imagerie au cours des tests afin de caractériser
I’allongement musculaire au niveau local et de discriminer les comportements régionaux des
différentes structures du SMT. La simulation des longueurs au cours de toute I’amplitude de
flexion-extension permet de visualiser la répartition des variations de longueurs obtenues sur les
différents tests en fonction des angles dans le plan sagittal. Une étude complémentaire axée sur
I’impact des mouvements compensatoires pourrait étre envisagée pour compléter nos résultats.
Une étude de sensibilité en modifiant les insertions muscualires et en comparant les résultats avec
une procédure classique de mise a 1’échelle du modele génrérique doit étre envisagé afin
d’estimer I’impact d’une individualisation des insertions musculaires par rapport aux résultats
obtenus dans cette étude. Les mouvements fonctionnels ont permis de calculer les centres
articulaires sur lesquels le calcul de la cinématique inverse est principalement basé. La validité de
ces centres articulaires lorsque les amplitudes de flexion sont maximales doivent €tre invetiguées
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au cours de prochaines études. Une étude de reproductibilité permettrait de compléter ces
premiers résultats et notamment 1’effet de 1’opérateur sur la bonne exécution des tests.

Cette analyse a été réalisée grice a une analyse en 3D. Cependant, [’aspect
tridimensionnel du modele musculosquelettique rend son utilisation lourde expérimentalement.
L’analyse en 2D des longueurs musculaires est possible grace a des équations de régression
décrites dans la littérature. On peut se demander si 'utilisation des équations serait suffisante
pour I’analyse du mouvement. D’autre part, ’'impact des DDL de rotation et d’adduction sur les
longueurs musculaires restent a déterminer.

Dans cette étude 2, les tests permettant d’obtenir les longueurs maximales pour les muscles des
lombaires et du membre inférieur sont identifiés. Le modele musculo-squelettique ainsi que la
méthode expérimentale peut ainsi étre mise en application.

Problématiques soulevées

Quels sont les apports du modele musculo-squelettique pour analyser les mouvements cycliques ?
L’utilisation d’équations de régression n’est-elle pas suffisante ?
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ETUDE 3 : VARIATIONS DE LONGUEURS MUSCULAIRES EN 2D ET
EN 3D

1. Introduction

La répétition de squats est un mouvement cyclique pour lequel la position des pieds peut
étre controlée expérimentalement. En effet, la modification de I’écart et de I’orientation des pieds
a un impact respectivement sur I’abduction des hanches et sur leurs rotations. Par conséquent, les
cinématiques articulaires du membre inférieur mesurées en 3D et en 2D lors de squats sont
corrélées dans le plan sagittal mais pas dans le plan frontal (Schurr et al. 2017). Cependant, la
différence de cinématique musculaire entre ces 2 méthodes de mesure n’est pas décrite dans la
littérature. D’une part, 1’analyse des longueurs musculaires en 2D lors de mouvements
dynamiques est effectuée par I’utilisation d’équations de régression développées a partir de
dissections cadavériques couplées avec des méthodes de simulation (PARTIE 2.C). D’autre part,
I’analyse des longueurs en 3D peut étre effectuée a I’aide d’un modele musculosquelettique
(PARTIE 3.B).

L’objectif de ces deux méthodes d’analyse (2D et 3D) est de modéliser le comportement
du muscle au cours des sollicitations de 1’articulation ou des articulation(s) traversée(s). Bien que
I’analyse de données expérimentales soit encore a ce jour effectuée par ces 2 méthodes d’analyse
(Sinclair et al. 2017; Hauraix et al. 2017), la comparaison entre les résultats obtenus par la
modélisation musculosquelettique et les équations de régression n’a pas €té réalisée. Aussi, la
mise en ceuvre d’un protocole expérimental pour lequel les mouvements de rotation et
d’abduction peuvent étre contrdlés permettrait d’effectuer cette comparaison. Par ailleurs, décrire
de manicre générique 1’évolution des longueurs musculaires sur les amplitudes de mouvements
dans le plan sagittal permettrait également de comparer ces 2 méthodes. L’utilisation de la
simulation dans ce cas-ci est un bon moyen d’analyser les variations de longueurs obtenues sur
toute I’amplitude du mouvement.

Les mouvements sportifs cycliques avec de grandes amplitudes dans le plan sagittal pour
le membre inférieur sont couplés a des mouvements dans les plans transverses et frontaux comme
nous le verrons par la suite. L’impact de ces DDL additionnels n’est pas décrit dans la littérature.
Par ailleurs, la littérature ne fait pas état non plus des conditions pour lesquelles les équations de
régression sont utilisables, ou pas, en fonction de I'impact des DDL additionnels sur les
longueurs musculaires. Le développement d’un protocole expérimental qui permettrait de
controler 1’ajout ou la suppression de DDL dans le plan sagittal permettrait de quantifier cet
impact. Pour ce faire, le mouvement de squats répétés est un mouvement cyclique approprié car
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la position des pieds peut étre standardisée et modifiée. La rotation de hanche et 1’abduction de
hanche peuvent ainsi étre modifiées si le participant positionne ses orteils vers 1’intérieur ou vers
I’extérieur avec un écart des pieds plus ou moins grand.

Au cours d’un mouvement de squats complets, les flexions maximales de hanche (115°),
de genou (125°) (Catelli et al. 2017) et de cheville (30°) (Robertson et al. 2008) dépassent les
amplitudes de mouvement pour lesquelles les équations de régression sont définies. Ce
mouvement est donc adapté pour analyser I’évolution des longueurs calculées par les équations
de régression dans leurs conditions limites. La comparaison des longueurs obtenues par les
équations de régression avec les longueurs obtenues par OpenSim permettrait de valider
I’utilisation des équations de régression pour des amplitudes définies. Dans ce cas, les longueurs
obtenues avec OpenSim qui prennent mieux en compte les contournements osseux (PARTIE 3.C)
seront considérées comme référence.

Pour finir, au cours de squats répétés, les flexions de hanches, de chevilles et de genoux
sont sollicitées de facon synchrone. Les équations de régression sont définies par les auteurs en
mobilisant les articulations les unes apres les autres. Cependant, I’impact des couplages entre
plusieurs articulations mobilisées dans un méme temps n’est pas pris en compte. Les muscles
mono-articulaires ne sont pas concernés par ces couplages alors que les muscles bi-articulaires
pourraient €tre impactés.

Les objectifs de cette étude sont de quantifier la différence entre les longueurs obtenues
par OpenSim et les équations de régression tout au long des amplitudes de mouvement, de
quantifier I’impact des DDL dans les plans transverse et frontal sur les longueurs musculaires lors
de mouvements de squats et de valider ou invalider I’utilisation des équations de régression pour
I’analyse des mouvements de squats. Nous supposons que :

i) les équations de régression permettent d’analyser les longueurs musculaires sur
I’amplitude de mouvement pour lesquelles elles sont définies,

ii) des différences de longueurs sont d’autant plus observées lorsque le mouvement n’est
pas effectué uniquement dans le plan sagittal,

iii) les équations de régression ne sont pas toutes valides pour 1’analyse des longueurs des
muscles bi-articulaires.

2. Matériel et méthodes

Dix-huit participants ont donné leur accord (9 hommes et 9 femmes) pour prendre part a
une étude expérimentale (Tableau 22). Aucun participant ne présente de limitations articulaires
ou de douleurs musculo-squelettiques des membres inférieurs avant et pendant 1’expérimentation.
Les participants sont équipés de 87 marqueurs cutanés placés sur la téte (4), le tronc (11), les bras
(4%x2), les avant-bras (3x2), les mains (3x2), le bassin (8), les cuisses (7x2), les jambes (7x2) et
les pieds (8x2). Les coordonnées des marqueurs sont enregistrées a une fréquence de 250 Hz par
un systeme de 16 caméras optoélectroniques (Oqus 735+, Qualisys, Suede). Une acquisition
statique est réalisée lorsque le participant est en position anatomique de référence puis il effectue
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10 mouvements fonctionnels afin d’estimer les centres articulaires par la méthode développée par
Halvorsen (Halvorsen 2003) pour les hanches et la méthode SARA pour les genoux, les coudes
et les poignets (Ehrig et al. 2006). Les centres articulaires des chevilles sont définis comme étant
le milieu des malléoles médiales et latérales.

Tableau 22 : Caractéristiques des participants pour PETUDE 3 (moyenne (moy) et écart-type (ET)) pour les
femmes, les hommes et tous les participants.

Femmes Hommes Total
n=9 n=9 n=18
moy + ET [min max] moy # ET [min max] moy # ET [min max]
Age (années) 23,2 +£ 1,3 [22-25] 25,5 +£4,6 [21-30] 24,4 + 3,4 [21-30]
Taille (m) 165,2 £ 3,7 [161-170] 182 £ 10,1 [169-190] 173,6 £ 11,4 [161-190]
Masse (Kg) 59,5 + 4,4 [55-64] 75 +£ 16,7 [60-96] 67,3 £ 14 [55-96]

Le participant réalise ensuite 6 conditions de squats répétés avec 10 répétitions pour
chaque condition (Tableau 23). Une premiere série de 10 squats répétés est réalisée en %2 squat en
guise d’échauffement et d’habituation. Cette série n’est pas prise en compte dans notre analyse.
L’ordre des conditions de mouvements de squat est aléatoire et équilibré. Certaines consignes
sont les mémes pour toutes les conditions de squats répétés : le participant doit descendre le
bassin le plus bas possible, la vitesse d’exécution est libre et les talons peuvent étre décollés du
sol. Les consignes particulieres a chaque condition sont référencées dans le Tableau 23.

Tableau 23 : Conditions de squats répétés (SR) et abréviations associées : consignes et illustrations.

Condition Consignes Illustration
SRibre SR Libre Aucune consigne n’est imposée.
SR L’écartement des pieds correspond a une fois la largeur du bassin.
SRi1ro Ecart 1 Les axes longitudinaux des pieds sont orientés parallelement, c’est-
Rotation 0° a-dire avec 0° de rotation de hanche.
SR L’écartement des pieds correspond a une fois la largeur du bassin.
SRE1r30 Ecart 1 Les axes longitudinaux des pieds sont orientés a 30° vers 1’extérieur
Rotation 30° c’est-a-dire avec 30° de rotation de hanche.
SR L’écartement des pieds correspond a une fois la largeur du bassin.
SRE1Ras Ecart 1 Les axes longitudinaux des pieds sont orientés a 45° vers I’extérieur
Rotation 45° par rapport c’est-a-dire avec 45° de rotation de hanche.
SR L’écartement des pieds correspond a 2 fois la largeur du bassin.
SRioro Ecart 2 Les axes longitudinaux des pieds sont orientés parallelement, c’est-
Rotation 0° a-dire avec 0° de rotation de hanche.
SR L’écartement des pieds correspond a 2 fois la largeur du bassin.
SReaRr30 Ecart 2 Les axes longitudinaux des sont orientés a 30° vers 1’extérieur,
Rotation 30° c’est-a-dire avec 30° de rotation de hanche.

Le participant effectue 12 tests d’étirements statiques (6 tests pour le coté droit et 6 tests
pour le coté gauche) mis en place par un méme opérateur avec 3 exécutions (Figure 30). Ces tests
sont réalisés dans le but de pouvoir extraire la longueur maximale des muscles ciblés. Les tests
FHp 0y €t FHgpmax sont réalisés pour les gluteus et les ischio-jambiers bi-articulaires
respectivement. Les tests FGpgy FGppmax sont réalisés pour les vastus et le RecFem
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respectivement. Les tests DF,,,, et DFcpmayx sont effectués pour le soleus et les gastrocnemii
) ?

respectivement.

FHypox FGrigx EGiar 4 EHerie ¥ FGHEmax DFgEmax g
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Figure 30 : Tests d’étirements statiques mis en place pour 'ETUDE 3. FH,,,, : Flexion-Hanche-Maximale.

FG,,4x : Flexion-Genou-Maximale. EG,,,, : Extension-Genou-Maximale. DF,,,, : Dorsi-Flexion-Maximale.

FHgpmar @ Flexion-Hanche-Genou-Extension-Maximale. FGupna: Flexion-Genou-Hanche-Extension-

Maximale. DF ygmax ¢ Dorsi-Flexion-Genou- Extension-Maximale.

Le modéle musculosquelettique développé dans 'ETUDE 1 est utilisé pour obtenir la
cinématique articulaire et les longueurs musculaires a la fois au cours des conditions de squats et
au cours de tests d’étirements statiques. Le modele générique est mis a 1’échelle pour chacun des
participants. Les longueurs musculaires obtenues avec le modele musculosquelettique sont
considérées comme références pour la suite de 1’étude. Les longueurs musculaires sont également
calculées a partir des équations de régression. Les longueurs adimensionnées obtenues avec les
équations de régression sont exprimées en valeurs métriques en fonction des longueurs
segmentaires (Tableau 3) pour €tre comparées avec OpenSim.

Les angles sont simulés pour le modele générique dans le plan sagittal (en fonction de un
DDL pour les muscles mono-articulaires et en fonction de 2 DDL pour les muscles bi-
articulaires) avec un incrément de 1° sur I’ensemble de 1’amplitude de mouvement. A partir de
ces angles simulés, la longueur des muscles du membre inférieur est calculée avec OpenSim
d’une part et les équations de régression d’autre part. Les longueurs obtenues en simulation sont
tracées en fonction de I’angle ou des angles afin de comparer 1’allure des courbes obtenues selon
la méthode utilisée. La simulation est effectuée uniquement pour le c6té droit. Les valeurs
numériques des méthodes OpenSim et des équations de régression dépendent de la maniere dont
est définie la longueur statique. Une valeur moyenne de la longueur pour chaque méthode permet
de déduire 1’offset entre les longueurs obtenues avec OpenSim et les équations de régression
(différence entre les valeurs moyennes). La RMS est ensuite calculée pour analyser 1’écart entre
la longueur obtenue par chacune des deux méthodes. Afin de se focaliser uniquement sur les
allures des courbes, la RMS est calculée a partir des longueurs exprimées en cm retranchées de la
valeur moyenne sur ’amplitude des DDL.

Les cycles des squats répétés sont normalisés en fonction du temps afin de visualiser les
résultats d’'un méme participant ou de plusieurs participants pour plusieurs conditions a la fois.
Le début de cycle est identifié lorsque le genou commence a fléchir et la fin du cycle correspond
a I’instant lorsque le genou atteint son extension compléete. Parmi les 10 cycles des participants,
le premier cycle est supprimé ainsi que le dernier cycle. Une moyenne des angles et des
longueurs pour les 8 cycles restants est évaluée pour chaque participant et pour chaque condition
de squats répétés. Les angles obtenus pour tous les participants sont moyennés en prenant en
compte a la fois les angles obtenus pour le c6té droit et le coté gauche.
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Les longueurs sont exprimées en variation de longueur normalisées par rapport a la
longueur maximale d’étirement selon la méthode décrite dans PETUDE 2.B. Les variations de
longueurs sont calculées avec OpenSim pour chaque participant en 3D et en 2D. Précisons que le
blocage a 0° des DDL en abduction et en rotation dans le modele OpenSim ne permet pas
d’obtenir la cinématique en 2D car un mod¢le défini uniquement dans le plan sagittal n’est pas
adapté pour trouver des solutions lorsque les abductions et les rotations sont trop importantes. De
ce fait, pour la cinématique en 2D, le modele mis a 1’échelle de chaque participant est commandé
par les angles obtenus pour les différentes conditions dans le plan sagittal uniquement (rotations
et adductions sont nulles) afin d’extraire les longueurs musculaires pour une condition en 2D.
Une moyenne des variations de longueurs et de la RMS (RMS,,,,,) entre les méthodes 3D versus
2D de tous les participants est calculée afin de quantifier ’effet des DDL d’abduction et de
rotation sur les longueurs musculaires. La différence entre deux courbes est considérée comme
significative lorsque la RMS,;,,,,, est supérieure a 5% de la variation de longueur maximale.

Les variations de longueurs sont également calculées avec les équations de régression.
Pour cela, les angles dans le plan sagittal calculés par OpenSim au cours des conditions de squats
et des étirements statiques sont utilisés comme données d’entrée. Afin de comparer les variations
de longueur entre les équations de régression et les résultats d’OpenSim, un offset est calculé
entre la longueur statique obtenue avec OpenSim (Lstatppensim) €t 1’équation de

régression (Lstatppensim)
of fset = Lstatppensim — Lstatgg (8)

Les longueurs maximales obtenues avec les équations de régressions ne sont pas
exploitables car les amplitudes atteintes sur les tests d’étirements sont trop grandes par rapport
aux amplitudes pour lesquelles les équations sont définies. Les variations de longueur pour les
équations de régression (ALgg) sont donc exprimées en mm en fonction de la longueur obtenue
au cours des squats (Lgg) et de I’offset calculé précédemment :

ALggr = Lgg + of fset 9)

La RMS,,y est calculée entre chaque méthode d’obtention des longueurs comme étant la
moyenne des RMS de chaque participant pour chaque cycle. Une RMS,,,, inférieure a 5% de la
variation de longueur maximale est considérée comme acceptable. Une ANOVA a deux facteurs
pour la variation de longueur (facteur écartement des appuis et facteur rotation de hanche) est
calculée pour chaque muscle. Dés lors qu’une différence entre les groupes est détectée, un test
post-hoc Tukey-Kramer est réalisé.
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3. Résultats et discussion

A. Longueurs simulées avec OpenSim et avec les équations de régression

Les longueurs simulées des muscles mono-articulaires en fonction des flexions de
hanche, de genou et de cheville sont illustrées dans la Figure 31. Les VasMed et VasLat ont des
patterns similaires au Vaslnt présenté ci-dessous.

Pour le BicepsFemC et le VasInt 1la méthode de calcul utilisée par VISSER montre une
longueur qui évolue de maniere rectiligne avec une longueur surestimée lorsque le genou est en
extension (36 cm pour chacun des 2 muscles) par rapport a OpenSim et HAWKINS
(respectivement 25 cm et 18 cm pour les 2 méthodes). Dans un deuxieme temps, a partir de 50°
de flexion de genou, la longueur du BicepsFemC calculée avec VISSER se rapproche des valeurs
calculées avec OpenSim et HAWKINS (28 cm contre 22 cm et 24 cm). La longueur du VasInt
présente un offset pour VISSER (16 cm) avec un écart qui décroit légerement par rapport a
OpenSim (18cm a 0° et 14 cm a 150° de flexion de genou). Les longueurs calculées par
HAWKINS ont des patterns différents de ceux d’OpenSim mais sont du méme ordre de grandeur.
Une discontinuité est visible lorsque le genou est en hyperextension pour le BicepsFemC et le
VasiInt. Cela s’explique car les équations de régression sont définies pour une amplitude qui
démarre a 0°. En fin de flexion de genou (a partir de 100° environ), les longueurs calculées par
HAWKINS et VISSER pour le BicepsFemC continuent de décroitre alors que la longueur
provenant d’OpenSim décrit un plateau. Le chemin musculaire du BicepsFemC est modélisé de
maniere plus complexe pour son insertion distale sur le tibia avec OpenSim. Pour le Vaslnt, a
partir de 120° de flexion de genou, la longueur diminue d’aprés HAWKINS alors qu’elle
continue d’augmenter pour OpenSim et VISSER. Pour le BicepsFemC, la modélisation de la
longueur par VISSER est plus éloignée de la modélisation d’OpenSim alors que la méthode
d’HAWKINS est plus adéquate. Les 2 méthodes sont acceptables pour calculer les longueurs du
VasInt par rapport & OpenSim méme s’il faut prendre un compte un offset important pour
VISSER (15 cm). On retrouve cette différence pour les autres vastus. Cet offset peut s’expliquer
par la définition différente des insertions proximales entre les 2 méthodes. En effet, les études de
HAWKINS et le modele d’OpenSim s’appuient les insertions définies pas Brand et al (Brand et
al. 1982) qui défini les insertions prximale environ a la moité du fémur alors que pour VISSER,
les inertions la plus proxiamle est prise en compte. L’amplitude maximale de flexion de genou
pour laquelle I’équation de VISSER est définie est de 90°. Nos résultats montrent que 1’équation
ne peut pas étre utilisée pour I’analyse de mouvements a grandes amplitudes de flexion. Au
contraire, 1’équation de HAWKINS pour ce muscle peut étre utilisée pour une amplitude plus
grande (jusqu’a 160°) que celle préconisée par 1’auteur (120°).

Pour le soleus, les longueurs simulées par OpenSim et HAWKINS en fonction de la
flexion de cheville montrent des patterns différents : curviligne et rectiligne respectivement avec
un écart qui croit (1.9 cm pour 0° de flexion contre 3.5 cm pour 60° de flexion). Malgré un Iéger
offset (2 cm), les longueurs sont acceptables pour HAWKINS en comparaison avec OpenSim
(RMS =0,5 cm). Les longueurs calculées par HAWKINS s’¢loignent cependant des longueurs
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d’OpenSim lorsque la de flexion de cheville est supérieure au 30° de flexion ce qui est cohérent
avec les recommandations de I’auteur (amplitude maximale de 30°).

" BicepsFemC afa Vasint X Soleus
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Figure 31 : Longueurs simulées (cm) du BicepsFemC, du VasInt et du soleus en fonction des angles (°) de
flexion de genou et de cheville pour les méthodes de calcul selon OpenSim, HAWKINS et VISSER.

Les longueurs simulées pour les muscles bi-articulaires sont illustrées sur la Figure 33.
Chaque longueur est exprimée en fonction de la flexion des articulations proximale et distale. Les
patterns des longueurs du SemiMem et du BicepsFemL sont semblables a ceux du SemiTen et le
comportement musculaire du GasMed est semblable a celle du GasLat. Pour le SemiTen, nos
résultats montrent un offset de 13 cm entre les longueurs calculées par OpenSim et HAWKINS et
une RMS de 1,4 cm. La longueur calculée par OpenSim montre une courbure prononcée a fois en
fonction de la flexion de hanche et de genou alors que le plateau est rectiligne selon la méthode
HAWKINS. Pour le RecFem, la longueur calculée par VISSER est 1égerement inférieure a celle
d’OpenSim (offset de 3 cm) et HAWKINS (offset de 1,4 cm) bien que les allures de courbes
soient proches (RMS =1,6 cm et RMS =1,41 cm). Les allures de courbes simulées par les
différentes méthodes semblent comparables pour le RecFem. Pour le GasLat, les longueurs
calculées par Grieve et OpenSim se superposent quasiment (RMS =0,28 cm) alors que la
longueur calculée par HAWKINS présente un offset de 2 cm et une évolution plus rectiligne
(RMS =0,67 cm). Les offsets plus ou moins grands présents pour le calcul des longueurs par
HAWKINS et VISSER peuvent étre dues aux insertions musculaires qui different selon les
méthodes. Les patterns sont plus rectilignes pour HAWKINS par rapport a GRIEVE et VISSER.
Les longueurs calculées par GRIEVE sont proches de celles d’OpenSim.
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Figure 32 : Longueurs simulées (cm) du SemiTen, du RecFem et du GasLat en fonction des flexions (°) de
hanche, de genou et de cheville pour les méthodes de calcul selon OpenSim, HAWKINS, GRIEVE et VISSER.
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B. Cinématique articulaire au cours de squats avec OpenSim

Pour les données expérimentales, les angles moyens obtenus pour tous les sujets dans
le plan sagittal et pour toutes les conditions de squats répétés sont présentés dans la Figure 33.
En début de cycle, lorsque le participant est debout, quel que soit le test, les angles sont
quasiment équivalents pour les hanches et les genoux. Lorsque le participant est en position basse
avec une flexion maximale du membre inférieur (2 environ 55% du cycle), les flexions
maximales atteintes par les hanches, les genoux et les chevilles sont moins grandes pour SRgsr0
(114°, 133° et 38°) et pour SRg,r30 (113°, 135° et 35°) par rapport aux autres conditions (118°,
139° et 41° en moyenne).
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Figure 33 : Flexions (°) de hanches, de genoux et de chevilles en fonction du temps (% de cycle) au cours des
conditions de squats répétés calculées par OpenSim. En haut : moyenne (traits pleins) et écart-type (traits
pointillés) des participants P1 a P18. Au milieu et en bas, les 8 cycles des participants P2 et P11 sont
représentés.

Une visualisation du modele musculosquelettique au début de I’acquisition et en position
basse est illustrée sur la Figure 34. L’écart-type pour chacune des conditions est d’autant plus
grand lorsque les participants sont en position basse avec 9° et 8° (moyenne de toutes les
conditions) en début de cycle et 19° et 18° en position basse pour les hanches et les genoux
respectivement. Pour les chevilles, la flexion est plus faible en début de cycle pour SR, (-6°)
et d’autant plus faible pour SRg,g30 (-10°). Les amplitudes de flexions de hanche et de genou
définies par 1’équation de régression de VISSER (60° et 90° respectivement) ne couvrent pas les
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flexions observées lors de mouvements de squats. Pour le genou, ’amplitude définie pour
I’équation de GRIEVE (150°) couvre les amplitudes des mouvements de squats. Pour la cheville,
I’amplitude définie pour I’utilisation de I’équation de régression de HAWKINS (30°) est
légerement inférieure a I’amplitude obtenue sur les mouvements de squats.

Figure 34 : Visualisation OpenSim pour la participante 14 au début des acquisitions (en haut) et en position
basse (en bas) pour les 5 conditions de squats imposés (modele osseux du membre inférieur et muscles des
triceps suraux).

Les angles moyens de tous les sujets pour I’abduction de hanches, les rotations de
hanches et de genoux et ’inversion de chevilles obtenus pour chaque condition sont présentés
dans la Figure 35. Les écart-types ne sont pas tracés pour une raison de clarté. Les abductions
sont quasiment équivalentes lorsque 1’écart des pieds correspond a une fois la largeur du bassin (-
4° en moyenne en début de cycle) alors qu’elles sont supérieures lorsque 1’écart demandé est plus
grand (-13° en moyenne en début de cycle). La rotation externe de hanche au début du cycle et
d’autant plus importante lorsque 1’écart est grand et/ou la rotation est grande : -17° pour SRg1ro, -
11° pour SRg1Rr30, -27° pour SRg1g4s, -34° pour SRgoro €t -36° SREopas.
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Figure 35 : De gauche a droite : moyenne d’adduction de hanches, rotations de hanches (externe+) et de
genoux (interne*) et inversion de chevilles (°) en fonction du temps (% de cycle) au cours des conditions de
squat répétés. Moyenne du coté droit et gauche et moyenne de tous les participants.

La rotation externe de hanche ne dépasse pas 0° lorsque le participant est en position
basse pour les conditions avec un écartement 1 alors que 20° de rotation interne de hanche sont
observées pour les conditions écartement 2. Une 1égere rotation interne de genou (3°) est présente
lorsque le participant est en position basse. Pour un écartement 1, I’inversion de cheville en début
de cycle est plus faible quand la rotation de hanche est plus importante (10° pour SRy gg, 7° pour
SRE1r30€t 6° pour SRE gss). Les patterns sont identiques avec une diminution de 1’inversion et
une légere éversion lors de la position basse pour les conditions avec une rotation de hanche.
Pour un écartement 2, peu de différence est observée par rapport aux conditions avec un
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écartement 1 pour I’angle d’inversion pour SRg,r30 (13°). Le pattern de la courbe suit les
patterns des conditions avec un écartement 1. Pour SR, ¢, une inversion importante est observée
en début de cycle (19°) et angle n’évolue presque pas au cours du cycle. Une étude en simulation
est a envisager pour définir des euils acceptables pour lesquels 1’utilisation des équations de
régression serait acceptable.

C. Cinématique musculaire au cours de squats avec OpenSim en 3D et en 2D

Les variations de longueurs moyennes obtenues avec OpenSim en 3D et en 2D (angle
d’abduction et de rotation bloqués a 0°) sont présentées dans la Figure 36 pour les extenseurs de
hanches (c6té droit). Les résultats de variations de longueurs pour le GlutMax1 et GlutMax3 sont
similaires a ceux du GlutMax2 présenté en Figure 36. Les résultats pour le SemiMem sont
similaires a ceux du SemiTen. Le GlutMax2 et le BicepsFemlL atteignent leurs variations de
longueur maximale (100%) lorsque le participant est en position basse alors que le SemiMem ne
Iatteint pas (50%). La RMS,,,,, est petite pour le GlutMax2, le BicepsFemlL et le SemiMem pour
SRg1ro (4%, 4% et 4% respectivement). La RMS,,,, du GlutMax2 est plus grande pour

SRg1r30 (6%), SREg1Ras (71%), SREyro (14%) et SRgyr30 (15%). Ces résultats montrent que la
prise en compte de tous les DLL est importante pour les gluteus en particulier lorsque 1’écart
entre les pieds est grand puisque la hanche est placée en abduction. Pour le BicepsFemlL, les
RMS,0, ne sont pas modifi€es pour SRgig3o (4%) et SRpipss (4%) et sont légerement plus
importantes pour SRgaro (9%), SRgar30 (6%) en particulier lorsque le participant atteint la
position basse. La variation de longueur du BicepsFemL est donc sensible a 1’écartement des
pieds lorsque le participant est en position basse (5% et 9% d’écart pour SRgaro €t SRgar30
respectivement) avec une valeur plus grande lors d’une mesure en 3D. Cependant, la variation de
longueur du BicepsFemL n’est pas sensible a la rotation de hanche. Pour le SemiMem, la
RMS,p0y est plus grande pour les conditions SRgigzo (7%), SRg1pas (9%), SRgaro (7%) et
SRgar30 (9%). La modification de la position des pieds par un écartement plus important ou une
rotation de hanche plus importante modifie les variations de longueurs pour le SemiMem entre les
conditions 2D et 3D. Ces résultats montrent que la configuration géométrique du BicepsFemL
avec son insertion distale sur la portion externe du tibia le rend plus sensible aux rotations de
hanche que le SemiMem qui s’insere en interne au niveau de la patte d’oie. Ces 2 muscles sont
sensibles a un écart de pieds plus important bien que la variation du BicepsFemL soit modifiée
lorsque le participant est en position basse alors que le SemiMem est modifié tout au long du
cycle avec un écart plus constant.
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Figure 36 : Variations de longueurs moyennes (AL) de tous les participants (% de longueur maximale) du
GlutMax2 (en haut), du BicepsFemL (au milieu) et du SemiMem (en bas) calculées avec OpenSim en 2D et 3D
en fonction du temps (% de cycle) pour les 5 conditions imposées de squats répétés pour le coté droit.

Les variations de longueurs moyennes obtenues avec OpenSim en 3D et en 2D sont
présentées dans la Figure 37 pour le RecFem, le GasMed et le soleus (coté droit). Les variations
de longueur du RecFem varient entre -25% et 0% de la variation de longueur maximale. Cela
signifie que la longueur obtenue au cours des squats est inférieure a la longueur obtenue en
statique. Ce résultat provient de la flexion de hanche qui varie de 5° a 120° lors des squats
(Figure 33). La flexion de genou a donc moins d’impact sur la variation de longueur du RecFem
que la flexion de hanche. La variation de longueur du GasMed évolue entre 50 et 75% de la
variation maximale. La variation de longueur du GasMed en début de cycle est en moyenne de
74% pour SRgigg, 69% pour SRgig30, 65% pour SRgirss, 63% pour SRpype et 55% pour
SRE2r30- Le GasMed est en moyenne allongé lorsque la rotation de hanche et I’écartement des
pieds augmente. Cette tendance est retrouvée également pour le soleus avec en moyenne un écart
au début d’acquisition de 10% (SRg1r30), 16% (SRg1Rras), 25% (SREro) €t 40% (SRgar30) par
rapport a SRy go- Des différences dans I’évolution de ces courbes sont cependant observées entre
les participants. La Figure 34 illustre la complexité du calcul de la longueur du GasMed et du
soleus en fonction des interactions entre les DDL. Les variations de longueur du soleus atteignent
des valeurs supérieures a 100% car les longueurs obtenues en position basse pour les participants
sont en moyenne plus grandes (+ 1,1 cm) que les longueurs obtenues sur le test d’étirement
statique (32,4 cm contre 31,3 cm respectivement). Aussi, la variation de longueur totale obtenue
par la différence entre la longueur maximale et la longueur statique est petite (1.6 cm), ce qui
explique ces résultats.

La RMS,,,, pour le RecFem et le GasMed entre les méthodes 2D et 3D sont de 3% et
5% pour SRE1ro, 4% et 4% pour SRg1g30, 4% et 5% pour SRg1g4s, 6% et 6% pour SRg,gq €t 6%
et 5% pour SRg,r30 respectivement. Les différences entre les courbes augmentent lorsque la
rotation de hanche et 1’écartement des pieds augmentent. Les variations de longueurs sont
significativement impactées par une augmentation de 1’écart de pieds pour le RecFem et le
GasMed. Elles sont significativement différentes pour le GasMed lorsqu’une rotation de hanche
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est ajoutée mais pas pour le RecFem. Pour le soleus, la différence entre 2D et 3D est significative
pour chaque test (7%). La position du pied en 3D est donc nécessaire pour analyser précisément
la variation de longueur du soleus. Les variations de longueurs pour les vastus ne montrent pas
de différences entre les conditions 2D et 3D (RMSy,,, =0°). Les patterns des muscles bi-

articulaires obtenus au cours de cette étude sont en accord avec une récente étude (Sinclair et al.
2017).
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Figure 37 : Variations de longueurs moyennes (AL) de tous les participants (% de longueur maximale) du
RecFem (en haut) et du GasMed (au milieu) et du soleus (en bas) calculées avec OpenSim en 2D et 3D pour les
5 conditions imposées de squats répétés en fonction du temps (% de cyle).

Les résultats suggerent que les longueurs 2D sont équivalentes aux longueurs 3D quelle
que soit la position des pieds pour les vastus. En revanche, pour les autres muscles, la position
des pieds a un impact sur les variations longueurs musculaires et une analyse précise nécessite de
standardiser la position de pieds (écartement de une fois la largeur du bassin et les pieds
paralléles) ou d’utiliser un modéle d’analyse en 3D. Aussi, afin de limiter le biais di a la
différence de longueur entre 2D et 3D avec OpenSim, les longueurs obtenues par les équations de
régression sont comparées aux longueurs en 2D obtenues avec OpenSim dans la suite de cette
étude.

D. Cinématique musculaire au cours de squats avec les équations de
régression

Les variations de longueurs pour les muscles mono-articulaires au cours des squats
pour les méthodes de calcul d’OpenSim (2D) et les équations de régression sont illustrées
dans la Figure 38 pour le coté droit. Les variations de longueur du BicepsFemC présentent des
patterns proches entre OpenSim et HAWKINS (RMS,,,, =2 cm) et des longueurs maximales
atteintes proches également (-1 cm et -4 cm respectivement). La variation de longueur selon
VISSER est surestimée (RMS,,,, =7 cm) avec un €cart important entre les valeurs pics lorsque

le participant est en position basse (-19 cm pour VISSER). Pour les vastus, les patterns des
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variations de longueurs son proches entre OpenSim et VISSER (RMS,;,,,, = 1 cm pour VasLat et
RMS;0y =2 cm pour Vasint et VasMed) avec une variation de longueur pic proche pour le
VasLat (7 cm) mais plus basse pour le VasInt (5 cm) et le VasMed (4 cm) par rapport a OpenSim
(8 cm). La différence entre les courbes obtenues avec VISSER pour le VasInt et le VasLat
provient du choix des portions musculaires a analyser. En effet, les équations de VISSER
proposent des coefficients pour la portion médiale et latérale a la fois pour le VasMed et le
VasInt. Dans cette étude, les coefficents pour la portion distale du VasLat est retenue et les
coefficients pour la portion médiale du Vaslnt est retenue. Un calcul de la moyenne des résultats
obtenus avec les portions médiales et distales est a envisager afin de mieux comprendre les
différences que nous obtenons pour les vastus. Les variations de longueurs selon HAWKINS sont
proches de celles d’OpenSim lorsque la flexion de genou est inférieure a 100°. Au-dela de 100°
de flexion de genou, les patterns des variations de longueurs calculées sont différents. Pour le
soleus, les variations de longueurs calculées par HAWKINS sont proches des longueurs calculées
par OpenSim (RMS,,,y, = 0,6 cm). Les équations de régression pour HAWKINS couvrent selon
les auteurs les amplitudes jusqu’a 120° de flexion de hanches et de genoux. Nos résultats
montrent qu’au-dela de 90° de flexion de hanche et 100° de flexion de genoux, le calcul des
longueurs pour le BicepsFemC et les vastus s’éloignent de la référence OpenSim. L’étude
d’HAWKINS précise que le coefficient de corrélation est faible et autorise une erreur de 10%.
Cela peut provenir du fait que dans ce modele, le mouvement de la patella est simplifié puisque la
patella est définie dans le repere du tibia, alors qu'une fonction linéaire de la patella est définie
dans le modele OpenSim en fonction de la flexion de genou. Pour le soleus, la méthode
d’HAWKINS est définie jusqu’a 30° de flexion de cheville. Nos résultats montrent que la
méthode de calcul est efficace pour des angles allant jusqu’a 40°. Les équations de régression
selon VISSER montrent des patterns de courbes cohérents avec OpenSim tout au long de
I’amplitude de mouvement bien que les valeurs en position basse soient ¢loignées. Les équations
de VISSER peuvent donc étre utilisées dans un certain cadre pour ’analyse des variations de
longueurs pour les mouvements a grandes amplitudes.
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Figure 38 : Variations de longueur moyennes de tous les participants (AL) en cm calculées avec OpenSim,
HAWKINS et VISSER pour le BicepsFemC, le VasLat, le VasInt, le VasMed et le soleus (coté droit) au cours
des 6 conditions de squats en fonction du temps (% de cycle).

Les variations de longueurs pour les muscles bi-articulaires au cours des squats pour
les méthodes de calcul d’OpenSim (2D) et les équations de régression sont illustrées dans la
Figure 39. Pour les ischio-jambiers, les variations de longueurs calculées avec OpenSim
décrivent un allongement lorsque le participant est en position basse (+6 cm, +4 cm et +3 cm
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pour le BicepsFemL, le SemiTen et le SemiMem respectivement). Selon HAWKINS, le
BicepsFemL et le SemiTen conservent une longueur équivalente (£l cm) et le SemiMem se
raccourcit (-3 cm). Les variations de longueurs du RecFem calculées avec OpenSim sont peu
modifiées au cours du squat (1 cm) alors que celles calculées par HAWKINS et VISSER
montrent un allongement (+4 cm). Les variations de longueurs calculées par GRIEVE sont
proches de celles calculées par OpenSim pour les gastrocnemii (RMSy,,, = 0,3 cm) avec peu de
variation au cours du cycle de squat (£0,5cm) alors que les muscles s’allongent selon
HAWKINS (+1 cm). Les variations de longueurs des muscles qui dépendent de 2 articulations
montrent que les calculs proposés par HAWKINS et VISSER ne permettent pas de gérer les
interactions entre les positions des articulations proximale et distale. En revanche, les variations
de longueurs calculées par GRIEVE sont proches de celles proposées par OpenSim sur toute
I’amplitude de mouvement. Nos résultats montrent que 1’utilisation de 1’équation de GRIEVE est
pertinente dans le cadre d’une analyse en 2D. De futures investigations en couplant ces résultats
avec de I’imagerie permettrait de comprendre les comportements des muscles bi-articulaires au
cours de mouvements dynamiques (Hauraix et al. 2017).
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Figure 39 : Variations de longueur moyennes de tous les participants (AL) en cm calculées avec OpenSim,
HAWKINS et VISSER et GRIEVE pour le BicepsFemlL, le SemiTen, le SemiMem, le RecFem, le GasMed et le
GasLat (coté droit) en fonction du temps (% de cycle) au cours des 6 conditions de squats.

Les longueurs pour les muscles bi-articulaires au cours de squats pour les méthodes
de calcul d’OpenSim (2D) et les équations de régression pour les participants P14 et P18 sont
illustrées dans la Figure 40 pour SR ;... P14 a une flexion de hanche plus petite (105°) que P18
(110°) et une flexion de genou plus grande (140° et 120° respectivement). Cette figure confirme
les résultats décrits pour la population globale concernant la comparaison des différentes
méthodes de calcul et illustrent également les variations interindividuelles. Pour les muscles
mono-articulaires tel que le VasMed, les allures de courbes entre les 2 participants sont
comparables et associables aux allures de courbes des angles sous-jacents (flexion de genou dans
le cas du VasMed) quelle que soit la méthode utilisée. Cependant, pour les muscles bi-articulaires
comme illustré pour le SemiTen et le RecFem, bien que les allures de courbes de flexions de
hanche et de genou soient proches, les patterns sont différents entre les 2 participants pour
chacune des méthodes. Pour le SemiTen par exemple, alors que pour P18 et P14, OpenSim décrit
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un allongement du muscle (+5 cm) lors de la phase descendante, la méthode de VISSER décrit un
faible allongement (+2 cm) pour P18 et méme un raccourcissement du muscle (-1 cm) pour P14.
Ces résultats suggerent que 1’équation proposée par HAWKINS tend a sous-estimer I’impact de
la flexion de hanche et a surestimer celui de la flexion de genou lorsque les 2 DDL sont couplés.
Pour le RecFem, I’anthropométrie de P14 et sa gestuelle impliquent une faible oscillation de la
longueur selon OpenSim (amplitude +1°) alors que les équations de régression décrivent un
allongement de 5 cm. Par conséquent, les équations de régression tendent a sous-estimer I’impact
de la flexion de hanche et a surestimer celui de la flexion de genou au cours du mouvement de
squats. Ces résultats montrent que la sensibilit¢ du modele utilisée est primordiale pour
I’interprétation des résultats pour les muscles bi-articulaires au cours de mouvements de squats.
Dans ce cadre, il faudrait a terme envisager une étude de corrélation intra-classe concernant ces
résultats.
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Figure 40 : Flexion (°) de hanche et de genou (en bas) et longueur (cm) calculée avec OpenSim, HAWKINS,
VISSER et GRIEVE pour le VasMed, le SemiTen, et le RecFem (de haut en bas) pour la participante P14 (a
gauche) et le participant P18 (a droite) en fonction du temps (s) pour le c6té gauche pour SR; ;..

4. Conclusion

Les exercices de squats sont tres répandus dans le milieu sportif comme méthode de
renforcement musculaire ; plusieurs études ont cherché a évaluer les modes de contractions
musculaires au cours de ce mouvement dans le but de développer des capacités physiques
spécifiques (Robertson et al. 2008; Sinclair et al. 2017). Pour cela, 1’estimation des longueurs
musculaires au cours du mouvement est nécessaire et une analyse fine des variations de
longueurs musculaires est primordiale. L’étude que nous proposons ici vise a comparer les
longueurs obtenues par OpenSim et les équations de régression, et aprés avoir quantifier I’impact
des DDL dans les plans transverse et frontal sur les longueurs musculaires, a valider ou a
invalider I’utilisation des équations de régression pour 1’analyse des mouvements de squats.

81



ETUDE 3 : VARIATIONS DE LONGUEURS MUSCULAIRES EN 2D ET EN 3D

Les variations de longueurs au cours des flexions de hanche, de genou et de cheville sont
calculées a partir des angles simulés pour un modele générique d’OpenSim et pour les équations
de régression (VISSER, HAWKINS et GRIEVE) pour toute I’amplitude de mouvement. Les
résultats pour les muscles mono-articulaires montrent qu’un offset est parfois présent entre les
différentes méthodes de calcul et que les patterns des longueurs calculées sont légerement
différents selon les méthodes bien qu’ils décrivent les mémes tendances. Les longueurs estimées
lorsque les amplitudes sont au-dela des amplitudes décrites par les auteurs s’¢loignent des allures
de courbes proposées par OpenSim. Cet effet de bord peut étre expliqué par I’absence de gestion
des contournements osseux par les équations de régression notamment au niveau de la patella.
Pour les muscles bi-articulaires, la simulation des variations de longueurs illustre le manque
d’interaction entre les articulations proximales et distales pour la méthode d’HAWKINS. Les
méthodes de VISSER et de GRIEVE semblent mieux gérer ces interactions.

Une étude expérimentale est mise en place pour analyser des mouvements de squats
répétés en placant les pieds dans différentes configurations. Les angles de flexion/extension de
hanches, genoux et chevilles montrent que les amplitudes obtenues lors de squats répétés sont
supérieures aux amplitudes recommandées pour les équations de régression sauf pour GRIEVE
qui couvre la flexion de genou. L’abduction et la rotation de hanche sont différentes entre les
conditions lorsque les pieds sont placés différemment. Les longueurs en 2D et en 3D sont
calculées avec OpenSim et comparées. Les résultats montrent que les longueurs en 2D sont
équivalentes aux longueurs en 3D quelle que soit la position des pieds pour les vastus mais pas
pour les autres muscles. Ainsi, pour analyser les longueurs musculaires au cours de squats avec
les équations de régression, hormis pour les vastus, la position des pieds doit étre standardisée en
positionnant le participant avec un écart de une fois la largeur du bassin et les pieds paralleles.

Les longueurs des muscles mono-articulaires peuvent &tre analysées par la méthode
d’HAWKINS pour le soleus et le BicepsFemC mais la flexion de genou au cours des squats est
trop grande pour utiliser cette méthode. Pour la méthode de VISSER, I’allure des variations de
longueurs est correcte mais les valeurs sont sous-estimées (vastus) ou surestimées (BicepsFemC)
lorsque les flexions sont importantes. Les variations de longueurs des muscles bi-articulaires ne
sont pas en adéquation avec les longueurs calculées par OpenSim pour HAWKINS et VISSER.
Cependant, le calcul des variations de longueur pour les gastrocnemii selon GRIEVE sont en
adéquation avec les résultats d’OpenSim.

Dans cette étude 3. la nécessité de I’utilisation d’un modele musculo-squelettique a été
démontrée pour 1’analyse des variations de longueurs musculaires pour des mouvements en 3D et
a grandes amplitudes par rapport a des méthodes de calcul en 2D.

Problématique soulevée

Quels sont les apports d’une analyse des longueurs musculaires dans le cadre d’une étude sur les

mouvements cycliques ?
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ETUDE 4 : EXEMPLE DE MISE EN APPLICATION POUR L’AVIRON

1. Introduction

Précédemment, nous avons vu que le mouvement d’aviron peut étre séquencé en deux
phases (PARTIE 1.B) : la phase de propulsion et la phase de retour (Figure 2). La puissance
appliquée a la dame de nage doit €tre la plus élevée possible et elle augmente avec la cadence
(Kleshnev 2011). La force appliquée doit étre orientée le plus possible suivant 1’axe antéro-
postérieur afin de permettre le mouvement du bateau le long de 1’axe horizontal. La contribution
des vitesses angulaires des segments pour générer la vitesse linéaire totale a la poignée est
présentée dans la Figure 41 (Lamb 1989). La synchronisation des rameurs novices est différente
dans la séquence des articulations utilisées (délai entre le pic de vitesse angulaire du tronc et le
pic de vitesse angulaire du genou) et a des conséquences négatives sur la vitesse linéaire a la
poignée (Nelson & Widule 1983). La coordination entre les différents segments est donc un
facteur de performance en aviron.
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Figure 41 : Comparaison des contributions des vitesses segmentaires sur ergometre par rapport a la vitesse
totale de la poignée au cours de la phase de propulsion (Lamb 1989).

L’intensité du signal EMG des vastus est identifiée comme un facteur de performance
(Vinther et al. 2012). Les facteurs de performances biomécaniques (e.g., dynamique,
cinématique, signaux EMG) ne sont cependant pas toujours des marqueurs qui caractérisent
aisément les différences entre le niveau des rameurs, ou les différences entre les cadences de
course. L’analyse de la cinématique articulaire montre des différences entre la pratique sur
ergometre ou sur bateau (Lamb 1989; Wilson et al. 2013), des différences entre les cadences
(McGregor et al. 2004) et des différences entre les niveaux de pratique (Nelson & Widule 1983).
Cependant, le travail de la force a la poignée sur ergometre n’évolue pas lorsque la cadence
augmente (Held et al. 2019). L’activit¢ EMG ne montre parfois pas de différence entre le type
d’ergometre utilisé (Nowicky et al. 2005), les cadences (Rodriguez et al. 1990) ou les niveaux de
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pratiques (Turpin et al. 2011). Une analyse isolée des signaux EMG ne permet pas de comprendre
finement le role des muscles pour les différentes conditions de pratique. La cinématique
musculaire sous-jacente pourrait apporter des indications complémentaires sur le fonctionnement
musculaire. Ainsi, un modele musculo-squelettique pourrait s’imposer comme un nouvel outil
pour caractériser la performance en fonction du niveau de pratique, ou en fonction de la cadence.

De plus, la revue de littérature (PARTIE 1.C) a mis en évidence que le geste d’aviron
implique des amplitudes articulaires proches des amplitudes articulaires maximales statiques dans
le plan sagittal (Tableau 7). La répétition de sollicitations importantes est un des facteurs de
blessures chez les rameurs (Thornton et al. 2017). Les rameurs sont notamment exposés aux
lombalgies, au développement de pathologies articulaires au niveau des genoux et des poignets.
Les lombalgies sont le type de blessures le plus fréquent chez les rameurs élites (Stallard 1980;
Hagerman 1984; Hickey et al. 1997; Teitz et al. 2002) avec une augmentation de leur prévalence
au cours de ces 20 dernieres années (Teitz et al. 2002). Dans la littérature, plusieurs auteurs une
identifient une occurrence plus grande chez les jeunes et les femmes. (Stallard 1980; Hagerman
1984) avec un risque plus important lorsque le moment d’abduction est grand (Fairclough et al.
2006) au niveau des hanches. Aucune corrélation n’a été trouvée entre I’extensibilité en statique
des muscles lombaires et des ischio-jambiers et le risque de lombalgie (Stutchfield & Coleman
2006) mais aucune étude ne vérifie que les flexions obtenues en statique sont effectivement
atteintes au cours du cycle d’aviron. Un autre indicateur de risque de blessure est I’asymétrie
induite par 1’activité entre le c6té droit et le coté gauche (Buckeridge et al. 2012; Fohanno et al.
2015). La comparaison des amplitudes articulaires maximales en statique dans le plan sagittal
avec les amplitudes obtenues au cours du cycle d’aviron et 1’étude des asymétries sont donc des
enjeux majeurs pour mieux comprendre la cause de certaines blessures notamment au niveau des
lombaires et des genoux.

Les rameurs completent leur entrainement sur bateau par des entrainements effectués sur
ergometre d’aviron et des exercices de musculation (Gee et al. 2011). Deux types d’ergomeétre
d’aviron existent : I’ergometre fixe pour lequel les cale-pieds et les pieds de I’ergomeétre ne se
déplacent pas et I’ergometre mobile pour lequel les cale-pieds ou les pieds de I’ergometre sont
mobiles au cours du cycle d’aviron (Figure 42). Les forces appliquées par le rameur sur
ergometre fixe sont plus grandes que les forces appliquées sur ergometre mobile au niveau de la
poignée et des cale-pieds (Colloud et al. 2006). L’inclinaison du bassin a I’attaque est plus grande
sur ergometre fixe par rapport a I’ergometre mobile bien que la flexion lombaire soit identique
(Steer et al. 2000).
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Figure 42 : Photos de différents types d’ergométre. A gauche : ergométre fixe, les cale-pieds sont fixés et ne se
déplacent pas au cours du cycle d’aviron. Au milieu : ergométre mobile, les cale-pieds se déplacent le long du
rail. A droite : ergometre mobile : les pieds de ’ergomeétre se déplacent (Hume 2017).

Les entrainements de musculations la plupart du temps intégrés dans des circuits training
proposent des exercices orientés vers les problématiques de compétition a la fois sur le
développement de la force-endurance, mais aussi sur le respect de la gestuelle mise en place et le
développement des capacités cardio-pulmonaires. Les principaux groupes musculaires sont ainsi
isolés pour étre développés afin de provoquer les adaptations musculaires nécessaires en un
minimum de temps avec de nombreuses répétitions parfois a cadence de course pendant plusieurs
minutes (Gee et al. 2011). Les différents exercices n’ont alors pas pour vocation de provoquer les
adaptations d’un groupe musculaire selon un mode de contraction spécifique ciblé. Les modes de
contraction observés en aviron ont été décrits par Janshen et al. (Janshen et al. 2009) en couplant
une analyse EMG avec des données de cinématiques articulaires pour les muscles mono-
articulaires mais les modes de contractions des muscles bi-articulaires n’ont a ce jour pas été
clairement établis. Cela pose question quant au role de ces muscles dans la performance en
aviron. La quasi-totalité des exercices utilis€s dans les circuits training sont a dominante
concentrique avec un raccourcissement des muscles ciblés au cours de la tache.

La répétition de squats sautés est le seul exercice actuellement couramment utilisé qui
permet d’axer les adaptations musculaires pour le membre inférieur sur un mode de contraction
excentrique lors de la réception du saut. Apres une répétition de contractions excentriques, les
propriétés musculaires sont modifiées (Proske & Allen 2005) avec des effets visibles des les
premieres contractions (Gregory et al. 2003) méme si I’exercice est de faible intensité. Lorsqu’un
muscle se contracte de maniere excentrique avec un étirement important comme c’est le cas a la
fin de la phase de retour, le risque de blessures pourrait étre augmenté (LaStayo et al. 2003; Roig
Pull & Ranson 2007) bien qu’a I’heure actuelle, cette hypothése n’est pas démontrée. Aussi, un
entrainement intensif en mode excentrique peut provoquer des dommages sur des muscles qui ne
sont pas accoutumés a ce type d’exercices alors que ces dommages ne sont pas détectés si
I’augmentation de I’intensité et de la durée de I’entrainement est progressive (Nishikawa et al.
2018). L’analyse des modes de contraction au cours du cycle d’aviron et notamment
I’identification des phases de contractions excentriques est un enjeu majeur qui permettrait
d’apporter une critique sur les exercices de musculation mis en place en aviron.
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Les objectifs de cette étude sont de comprendre les coordinations musculo-squelettiques
sur différentes conditions d’ergometre pour différentes catégories de rameurs, a différentes
cadences, de vérifier que la musculation traditionnelle mise en place par les rameurs est en accord
avec les solliciations musculaires en aviron et d’identifier des stratégies différentes entre les
rameurs malgré une tache cinématique fortement contrainte. Les hypotheses sont que :

i) les forces externes appliquées par le rameur sur I’ergometre, les angles articulaires et les
variations de longueurs musculaires sont dépendants de la catégorie du rameur, de la cadence et
du type d’ergométre utilisé,

ii) les DDL pour certaines articulations et les variations de longueur et certains muscles
sont proches des valeurs maximales obtenues au cours de tests d’étirements statiques,

iii) I’analyse couplée des variations de longueur et des signaux EMG met en évidence les
modes de contraction musculaires au cours des différentes phases du cycle d’aviron,

iv) le role des muscles mono-articulaires et bi-articulaires est différent.

In fine, il s’agit d’une contribution importante a la caractérisation de la fonction
musculaire au cours de mouvements complexes impliquant la coordination de plusieurs
segments. Le role des muscles bi-articulaires dans la génération du mouvement va étre caractérisé
au regard de ces nouveaux outils. Bien que le mouvement soit cinématiquement contraint, nous
anticipons une forte variabilité inter-rameur de la cinématique de ces muscles.

2. Méthodes

Une expérimentation a été mise en place a I'INSEP (Paris) au cours de laquelle 28
rameurs de niveau national ont donné leur accord pour participer. Les rameurs de niveau national
sont partagés en 3 groupes : un groupe de femmes séniore (SF; n=11), un groupe d’hommes
sénior (SH ; n =6) et un groupe d’hommes junior (JH ; n=11). Ils ont réalisé une performance
maximale sur 2000m sur ergometre Concept2 (Morrisville, VT, USA) au cours des 3 derniers
mois précédent I’étude. Les caractéristiques de chacun de ces groupes sont présentées dans le
Tableau 24. Aucun participant ne présente de limitations articulaires ou de douleurs musculo-
squelettiques aux membres inférieurs avant et pendant 1’expérimentation. Un des participants du
groupe SH a subi une opération du dos avec une fusion des vertebres L5 et S1 supprimant ainsi 3
DDL au niveau des articulations lombaires.
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Tableau 24 : Caractéristiques des participants pour PETUDE 4 (moyenne (moy) et écart-type (ET)) pour les
femmes, les hommes et tous les participants.

Sénior Femmes  Sénior Hommes Juniors Hommes Total
n=11 n=6 n=11 n=28
moy + ET moy + ET moy + ET moy + ET
[min max] [min max] [min max] [min max]
Age (années) 26 £ 6[17 48] 36 +£7[22 45] 17+0[16 17] 24 + 8 [16 48]
Taille (m) 174 £4 (169 181] 184 +6[179195] 179 +5 [163 189] 178 £5[163 195]
Masse (kg) 71 £ 6 [65-80] 79 £ 6 [69-91] 71 £5[59 84] 73 +£6[5991]
. 7,6 £0,3 6,6 £0,2 7,1+£0,2 72+04
Perf 2000 m (min) [7.28.1] 163 7.2] 6.8 7.9] (6.3 8.1]
Séances/semaine 6+1[48] 6+2[38] 6+1[47] 6+1[38]

Les participants sont équipés de 81 marqueurs cutanés placés sur la téte (4), le tronc (11),
les bras (4x2), les avant-bras (3x2), les mains (3x2), le bassin (8), les cuisses (6x2), les jambes
(6x2), les pieds (5x2) et les orteils (2x2). Les coordonnées des marqueurs sont enregistrées a une
fréquence de 300 Hz par un systeme de 16 caméras optoélectroniques (Oqus 735+, Qualisys
Suede). Une acquisition statique est réalisée lorsque le participant est en position anatomique de
référence puis il effectue 10 mouvements fonctionnels afin d’estimer les centres articulaires par la
méthode développée par Halvorsen pour les hanches et la méthode SARA pour les genoux, les
coudes et les poignets (Halvorsen 2003). Les centres articulaires des chevilles sont définis
comme le milieu des malléoles médiales et latérales. Le participant est équipé de 10 électrodes
EMG (DELSYS, USA) placées sur les muscles du membre inférieur (BicepsFemL, RecFem,
VasMed, GasLat) et les érecteurs spinaux (ErecSpin) (Figure 43). Des contractions maximales
volontaires sont effectuées pour chacun des groupes musculaires équipés avec des électrodes
EMG. Le participant réalise ensuite une série de squats répétés et un échauffement de quelques
minutes sur ergometre afin de terminer son échauffement et de s’approprier le matériel.

Figure 43 : Photo du placement des marqueurs et des électrodes EMG au cours de I’expérimentation pour une
rameuse. Les carrées bleus illustrent ’emplacement des électrodes EMG placées sous les bandages.

Le participant rame 45 secondes sur ergometre d’aviron (RowPerfect, The Netherlands)
pour 6 conditions différentes. Trois conditions de cadences différentes sont réalisées (20 coups
par minutes (cpm), 32 cpm et cadence maximale) sur cet ergometre en configuration cale-pieds
fixes (notées EF,,, EF;, et EF,,,,) et ces 3 mémes conditions de cadences sont réalisées sur cet
ergometre en configuration cale-pieds mobiles (notées EM,,, EM3, et EM,,,,). Un minuteur
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sonore donne les cadences de 20 cpm et de 32 cpm a respecter. Pour ces 2 conditions, 10 cycles
en milieu de 1’acquisition sont retenus pour étre traités. Pour la condition maximale, les 10
premiers cycles sont retenus pour la suite de I’étude. Le rameur est libre de choisir la posture
pour le départ a cadence maximale qui lui convient le mieux.

L’ergometre est équipé de capteurs de force pour mesurer les actions de contact avec le
rameur. Il s’agit de 3 cellules de charge placée a la coulisse (Sensortec S3E, valeur nominale
1000 N, surcharge admissible 500 N, linéarité 0,25%, hystérésis 0,2%), un capteur a jauges de
contrainte (Interface SM 100N, valeur nominale 1000 N, surcharge admissible 500 N, linéarité
0,03%, hystérésis 0,02%) a la poignée et 2 capteurs a jauges de contrainte spécifiquement
développés (valeur nominale 1500 N, surcharge admissible 750 N, linéarité 0,15%, hystérésis
0,02%) a chaque cale-pied, afin de mesurer les forces antéro-postérieures et verticale pour le
cale-pied droit et le cale-pied gauche. Cette instrumentation est complétement décrite dans la
these de Colloud (Colloud 2003). Les signaux des capteurs EMG et des capteurs de force ont été
synchronisés avec le systéme d’analyse du mouvement et enregistrés a une fréquence de 2100
Hertz grace a la carte analogique/digitale du systeme Qualisys.

Le participant effectue ensuite 9 tests d’étirements statiques guidés par un méme
opérateur afin d’obtenir les longueurs maximales des muscles des lombaires et du membre
inférieur (Figure 44). Chaque test est réalisé a 3 répétitions hormis pour les étirements des triceps
suraux (un seul essai).

FH

max DFmax

Figure 44 : Tests d’étirements statiques mis en place pour I’ETUDE 4. F H 4, ¢ Flexion-Hanche-Maximale.
FG,,,, : Flexion-Genou-Maximale. EG,,,, : Extension-Genou-Maximale. DF,,,, : Dorsi-Flexion-Maximale.
LF p¢g : Flexion-Lombaire-Assis-Genou-Extension. LF 4pp : Flexion-Lombaire-Assis-Posture-Rameur.
FHipmax :© Flexion--Hanche-Genou-Extension-Maximale. FGygp.,: Flexion-Genou-Hanche-Extension-
Maximale. DF ;g p,q, : Dorsi-Flexion-Genou-Extension-Maximale.

Chaque capteur de force associé¢ a I’ergometre a été calibré afin de convertir les signaux
¢lectriques en Newton (N). La défaillance d’un pont de jauge pendant I’expérimentation n’a pas
permis d’obtenir des données traitables pour les forces verticales du cale-pied gauche. Nous ne
présenterons donc dans nos résultats que les composantes de forces antéro-postérieures.

Le modéle musculosquelettique développé dans 'ETUDE 1 est utilisé pour obtenir la
cinématique articulaire et les longueurs musculaires sur ergometre et au cours de tests
d’étirements statiques. Le modele générique est mis a 1’échelle pour chacun des rameurs. Les 10
cycles d’aviron retenus sont normalisés en fonction du temps afin de visualiser les résultats d’un
méme participant ou de plusieurs participants pour plusieurs conditions sur une méme figure. Les
cycles sont identifiés grace au déplacement antéro-postérieur d’un marqueur placé sur la poignée
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de I’ergométre pour la condition fixe et mobile. Les angles et les longueurs musculaires sont
calculés avec OpenSim (Delp et al. 2007).

Les forces, les angles (sauf pour les lombaires) et les longueurs musculaires pour le c6té
droit et gauche sont moyennés a chaque instant pour chacun des participants. La moyenne des
angles et des longueurs pour les 10 cycles au milieu de I’acquisition est calculée pour chaque
participant et pour chaque condition d’ergomeétre. Les longueurs sont exprimées en variations de
longueur normalisées par rapport a la longueur maximale d’étirement selon la méthode décrite
dans ’ETUDE 2.

Le signal EMG maximal est obtenu grice aux acquisitions de contraction maximale
volontaire comme décrit dans I’ETUDE 2. Les signaux EMG au cours des conditions sur
ergometre sont ensuite normalisés en fonction de la valeur maximale et exprimées en
pourcentage. Les acquisitions pour lesquelles les signaux EMG ont bougé au cours des conditions
d’ergometre qui présentent des signaux saturés sont supprimées. Le signal est ensuite exprimé en
valeur absolue et les pics maximaux sont extraits afin d’obtenir I’enveloppe du signal EMG. Une
moyenne glissante est effectuée pour obtenir le signal électrique sous la forme de 100
histogrammes par cycle d’aviron.

La valeur pic des forces (Picy), des angles (Picgpngie), des variations de longueurs (Picyy,)

et des signaux EMG (Picgy;) sont extraites. Les asymétries sont également calculées a partir des
données brutes a chaque instant par la RMS entre la valeur du coté droit et celle du c6té gauche
pour les forces a la coulisse et antéro-postérieures (Asymp), les angles (Asymgngie) et les
variations de longueurs (Asymy;).

Pour chacune de ces 7 grandeurs (Picg, Picangie, Picar, Picgyg, ASymp, ASymgngie et
Asym,;), une ANOVA est effectuée (post-hoc Tukey-Kramer, seuil de tolérance 0,05) pour les
facteurs catégorie (sénior femme, sénior homme et junior hommes), cadence (20, 32 et max) et
type d’ergométre (fixe et mobile). Le Picgngie Obtenu sur ergometre est €galement comparé a
I’angle maximal obtenu sur les tests d’étirements statiques avec une ANOVA (post-hoc Tukey-
Kramer, seuil de tolérance 0,05) pour le facteur condition (ergometre ou test d’étirement) et le
facteur catégorie (SF, SH ou JH). Lorsqu’un facteur a un effet sur la grandeur analysée, les
moyennes entre les différents groupes de ce facteur sont effectuées et comparées. Ainsi, lorsque
la grandeur est sensible au facteur « catégorie », les moyennes sont calculées puis comparées
pour les groupes « SF», « SH » et «JH » en prenant en compte les résultats sur les 2 types
d’ergometre et les 3 cadences. De méme, lorsque la grandeur est sensible au facteur « cadence »,
les moyennes sont calculées puis comparées pour les groupes « 20 cpm », «32cpm» et
« maximale » en prenant en compte les résultats sur les 2 types d’ergometre de toutes les
catégories de rameurs. Enfin, lorsque la grandeur est sensible au facteur « type d’ergometre », les
moyennes sont calculées puis comparées pour les groupes « fixe » et « mobile » en prenant en
compte les résultats des toutes les catégories et de toutes les cadences.

Les courbes moyennes (moyenne du coté droit et gauche) en fonction du temps (% du
cycle d’aviron) pour les forces, les angles, les variations de longueurs et les signaux EMG sont
également calculées pour les différentes catégories, les différentes cadences et les différentes
conditions d’ergometre. Les allures de courbes moyennes sont analysées pour souligner des
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tendances entre les différentes conditions. Dans un second temps, les courbes individuelles de
certains rameurs sont présentées pour un seul coté afin d’illustrer d’éventuelles spécificités. A
chaque fois, les résultats seront donnés pour une sénior femme, un sénnior homme et un junior
homme qui obtiennent des résultats caractéristiques qui pourront &tre retrouvés pour d’autre
individus.

3. Résultats et discussion

A. Forces sur ergométre d’aviron

La force enregistrée a la poignée et les forces antéro-postérieures (moyennes de tous
les participants en fonction de leur catégorie) sont présentées dans la Figure 45. Les résultats de
I’ANOVA du Picyr montrent un effet de la catégorie pour les forces a la poignée et aux cale-
pieds (p <0,05) ainsi qu'un effet de la cadence et de l’ergométre a la poignée mais pas
d’interaction entre les facteurs. Les SF appliquent une force a la poignée plus petite (725 + 68 N)
que les JH (890 £ 74 N) et que les SH (950 + 88 N). La force pic a la poignée pour les SH est
significativement plus grande que les JH (+60 N). Ces résultats sont cohérents avec la littérature
(Cerne et al. 2013). La force antéro-postérieure pic aux cale-pieds est également plus petite pour
les SF (1900 + 127 N) par rapport aux SH (2130 + 169 N) et aux JH (2070 £ 212 N) corroborant
les résultats reportés par Vinther (Vinther et al. 2012). Cependant, aucune différence significative
n’est trouvée entre les JH et les SH (p = 0,2). Ce résultat suggere que bien que les pics de forces
antéro-postérieures appliquées aux cale-pieds soient équivalents entre les SH et les JH, les pics de
force a la poignée est moins importante pour les juniors. La cinématique mise en place par les
juniors semble donc moins efficiente que celle des séniors. Une analyse de 1I’impulsion pourrait a
terme compléter ces premiers résultats. La force a la poignée est plus petite lorsque la cadence est
de 20 cpm (790 + 120 N) par rapport a une cadence de 32 cpm (840 + 122 N) et a une cadence
maximale (880 £ 127 N). Aucune différence significative n’est trouvée entre la cadence de
32 cpm et la cadence maximale (p = 0.07) bien que la valeur de p soit petite. La force exercée a la
poignée est plus grande sur ergometre fixe (860 + 124 N) par rapport a un ergometre mobile
(815 £ 121 N) comme cela était le cas dans des études précédentes (Colloud et al. 2006; Greene
et al. 2009; Greene et al. 2013). Nos résultats montrent également que les pics de forces antéro-
postérieures aux cale-pieds ne sont pas significativement différents entre les 2 types d’ergométre
(p=0,6).

Les résultats de PANOVA pour les Asymy montrent un effet de la catégorie (p < 0,05)
pour la force a la coulisse et la force antéro-postérieure et un effet de la cadence et du type
d’ergometre pour la force antéro-postérieure mais pas d’interaction entre les facteurs. Les
résultats du test post-hoc montrent que ’Asymy a la coulisse est plus grande pour les SH
(100 £ 46 N) par rapport aux JH (70 £ 30 N) et aucune différence n’est trouvée avec le groupe de
SF (90 £ 55 N). L’Asymp antéro-postérieure des SH est également plus grande (100 + 33 N) que
celle des JH (80 + 24 N) et que des SF (75 + 24 N). Elle est plus grande a une cadence maximale
(97 £ 30 N) par rapport a une cadence de 20 cpm (69 = 24 N) et de 32 cpm (83 £ 28 N). Elle est
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plus grande également a une cadence de 32 cpm par rapport a une cadence 20 (+14 N) et plus
grande sur ergometre fixe (90 £+ 28 N) par rapport a la condition d’ergométre mobile (75 + 26 N).
Dans la littérature, les asymétries calculées par un index d’asymétrie ne montre pas de différences
entre les cadences ou le type d’ergométre (Buckeridge et al. 2014; Fohanno et al. 2015).
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Figure 45 : Forces (N) moyennes (Force moy) a la poignée (a gauche) et antéropostérieures enregistrées aux
cale-pieds (a droite) en fonction du temps (% de cycle) sur ergomeétre fixe (trait plein) et mobile (trait
pointillé) a cadence de 20 cpm (C20) et a cadence maximale (Cmax) (en haut) et force (N) pour chaque rameur
sur ergomeétre mobile a cadence de 32 cpm (en bas) pour les séniors femmes (SF), les séniors hommes (SH) et
les junior hommes (JH)

B. Cinématique articulaire sur ergométre d’aviron

Les flexions moyennes (moyenne de tous les participants) et individuelles pour les 3
cadences sur les 2 types d’ergométre sont présentées dans la Figure 46. Les résultats de
PANOVA pour Picgy,ge des flexions montrent des différences (p < 0,05) entre les catégories

(Tableau 25) pour les flexions de genou, de cheville et I’angle métacarpo-phalangiens
(angleycp). Un effet de la cadence est trouvé pour la flexion de genou et I’angley,-p et un effet
du type d’ergométre pour I’angleycp. Une interaction entre le facteur cadence et type
d’ergometre existe pour la flexion de genou pic. Lorsque des différences sont identifiées, un test
post-hoc est effectué. Les flexions des lombaires et de hanche pic ne montrent pas d’effet de la
catégorie, de la cadence ou du type d’ergometre. La flexion de genou pic pour les SF est plus
petite (129° £ 6°) que pour les JH (131° £6°) et les SH (132° £ 5°). La flexion de genou pic a
cadence maximale est plus petite (127° £7°) que celle a cadence de 20 cpm (133°+5°) et a
cadence de 30 cpm (132° + 6°). Une interaction avec le facteur type d’ergometre montre que la
diminution de la flexion pic pour la cadence maximale par rapport aux autres cadences, est plus
grande sur ergometre fixe (-11°) que sur ergometre mobile (-2°). La flexion de cheville pic est
plus grande pour les femmes (55° + 4°) par rapport aux SH (51° £4°) et aux JH (48° £5°) et la
flexion des SH est plus grande que la flexion des JH (+3°). L’angleycp pic est plus grand pour
les SH (33° = 11°) par rapport aux SF (25° +4°). Pour les articulations du membre inférieur, la
littérature ne fait pas état, a notre connaissance, des différences de cinématique entre les femmes,
les hommes et entre novices et experts. Ces résultats viennent donc compléter les différentes
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cinématiques en fonction des conditions. Pour les flexions lombaires, nos résultats confirment
que la flexion pic entre les hommes et les femmes sont identiques (Ng et al. 2013).

Tableau 25 : Picg, 4. , résultats de PANOVA a 3 facteurs : catégorie, cadence, et type d’ergométre (Ergo).

Facteur Catégorie | Cadence | Ergo *C ét:gg:;i C: t::%;zle (iagel:;l(c)e
Flexion Lombaire 0,3 0,9 0,4 1 0,9 0,1
Flexion Hanche 0,5 1 0,8 0,9 0,5 0,8
Abduction Hanche p<0,05 p<0,05 0,7 0,7 0,9 1
Rotation Interne Hanche p<0,05 0,6 0,2 1 1 1
Flexion Genou p<0,05 p<0,05 0,9 0,6 0,4 p<0,05
Adduction Genou p<0,05 0,5 p<0,05 0,7 0,8 0,4
Rotation Interne Genou p<0,05 0,6 0,3 0,9 0,6 0,8
Rotation Externe Genou p<0,05 0,4 p<0,05 0,9 1 0,2
Flexion Cheville p<0,05 0,3 0,3 1 0,5 0,5
Inversion p<0,05 0,8 0,3 1 1 0,1
Angleycp p<0,05 p<0,05 | p<0,05 0.9 0,6 0,6

L’angleyp pic est plus grand a cadence maximale (32°+5°) qu’a une cadence de
20 cpm (25° £5°) et il est plus grand sur ergometre fixe (32° + 5°) par rapport a la condition
d’ergomeétre mobile (25° + 5°) bien qu’il n’y ait pas d’interaction entre les facteurs. Les études
portant sur I’impact de la cadence sur la cinématique reportaient une cinématique identique
malgré 1’augmentation de la cadence (McGregor et al. 2004). Ces résultats sont en accord avec
les notres puisque les flexions de hanches, de genoux et de chevilles sont significativement
identiques pour les 3 cadences. Nos résultats completent cependant les observations précédentes
puisque les rameurs utilisent la flexion des orteils au cours de la phase de retour pour se tracter
vers le cale-pied (sur ergometre fixe) ou tracter le cale-pied vers eux (sur ergometre mobile) avec
plus d’amplitude lorsque la cadence augmente. L’amplitude du geste de traction est plus grande
sur ergometre fixe lorsque les orteils fléchissent pour tracter la masse du rameur vers le cale-pied
par rapport a I’ergometre mobile lorsque le rameur tracte la roue de I’ergomeétre vers lui. Dans
une analyse prochaine, ces mouvements des orteils devront &tre mis en lien avec les forces
enregistrées aux cale-pieds.
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Figure 46 : Flexions (°) lombaire, de hanche, de genou de cheville et métacarpo-phalangienne (MCP) moyenne
de tous les participants (Flexion moy) (en haut) sur ergometre fixe (trait plein) et mobile (trait pointillé) et
pour chaque participant sur ergomeétre fixe (en bas) en fonction du temps (% de cycle) pour les séniors
femmes (SF), les séniors hommes (SH) et les junior hommes (JH) a cadence de 20 cpm.
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Les résultats de ’ANOVA pour Picg, 4. de I’inclinaison du bassin ne montrent pas de

différence entre les catégories (p =0,26) mais un effet de la cadence et du type d’ergometre
(p < 0,05). Les résultats des tests post-hoc reportent que le Picgpge est plus grand a une cadence
de 32 cpm (46,1° £4°) par rapport a 20 cpm (43,6° +5°) et aucune différence significative
(p =0,08) n’est trouvée avec la cadence maximale (44,1° £ 5°). Le Picgpge est plus grand sur
ergometre fixe (45,4° £5°) par rapport a I’ergométre mobile (43,8° £5°). Nos résultats ne
montrent pas de différence entre les juniors et les séniors comme cela a été reporté dans la
littérature (McGregor et al. 2004). L hypothése qu’un angle important d’inclinaison du bassin
dans la position d’attaque expliquerait le risque de blessures ¢levé chez les juniors ne peut donc
pas étre affirmée selon nos résultats. Nos résultats sont cependant en accord avec ceux publiés
dans la littérature pour le type d’ergometre puisque Steer (Steer et al. 2006) ont trouvé que
I’inclinaison du bassin était plus grande de 3° sur ergometre fixe par rapport a un ergometre
mobile. L’importante inclinaison du bassin a cadence de 32 cpm, et sur la condition d’ergometre
fixe, ne semblent cependant pas étre directement des indicateurs de risque de lombalgie car ils ne
sont pas associé€s a une augmentation de la flexion lombaire.

Les angles d’adduction et de rotation interne/externe moyens (moyenne de tous les
participants) et individuels sur les 2 types d’ergomeétre pour les 3 cadences sont présentés dans la
Figure 47. Les allures des courbes pour les angles d’abduction de hanches sont similaires entre
les participants. Les résultats de PANOVA pour Picg,g. de I’abduction de hanche (Tableau
25) montrent des différences (p < 0,05) entre les catégories et les conditions d’ergometre. Les
résultats du test post-hoc montrent que 1’abduction de hanche pic est plus petite pour les SF
(3° = 1,7°) par rapport aux SH (10° £ 1,9°) et aux JH (8° £ 1,7°). L’abduction de hanche pic est
également plus petite pour la cadence de 20 cpm (7° £ 2°) par rapport a une cadence maximale
(5° £ 1,8°). Une étude a mis en relation ’augmentation du risque de blessures au niveau des
genoux lorsque le moment d’abduction est important (Fairclough et al. 2006). Nos résultats sont
en accord avec la littérature qui reporte que les hommes sont plus touchés par les blessures au
genou que les femmes (Smoljanovic et al. 2015). Pour les angles de rotation de hanche et de
genou, d’abduction de genou et d’inversion, les courbes montrent que les patterns décrits entre
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les rameurs sont différents (Figure 47). Globalement, les valeurs sont proches de 0° avec
d’importantes variabilit¢ entre les individus. Une conclusion sur les analyses statistiques
concernant les angles pics entre les catégories n’est pas pertinente dans ce cas. Ces résultats ne
sont pas forcément le reflet des angles réellement effectués par les rameurs mais peuvent étre
directement liés a la définition des axes de rotation du modele musculo-squelettique. En effet, les
axes du modele musculo-squelettique sont génériques et ne sont pas adaptés aux axes
fonctionnels de chacun des rameurs. Le développement d’un mod¢le plus spécifique a chacun des
rameurs pour les axes de rotation des genoux et des chevilles permettrait de corriger ces résultats.
Par exemple, 1’axe de flexion du genou dans OpenSim est perpendiculére au fémur et au tibia, ce
qui ne reflete pas les axes fonctionnels propres aux différents participants (Sauret et al. 2016).
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Figure 47 : Angles (°) d’adduction de hanche, de rotation externe de hanche, d’adduction de genou, de
rotation interne de genou et d’inversion du pied moyenne de tous les participants (Angle moy) (en haut) sur
ergometre fixe (trait plein) et mobile (trait pointillé) et pour chaque participant sur ergometre fixe (en bas) en
fonction du temps (% de cycle) pour les séniors femmes (SF), les séniors hommes (SH) et les junior hommes
(JH) a cadence de 20 cpm.
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En début de cycle, a I’attaque, les angles pics de flexions de genoux et I’abduction de
hanche atteints pour les hommes sont supérieurs aux pics pour les femmes alors que le pic de
flexion de chevilles est inférieur. L’amplitude recherchée par les rameurs est donc facilitée pour
les femmes par une flexion de cheville plus importante alors que les hommes fléchissent plus les
genoux et qu’ils effectuent une abduction de hanche plus grande. Les flexions maximales de
hanches obtenues en statique pour FH,,,, €t FH;gmax sont plus grandes pour les SF (141° £ 11°
et 82° + 8° respectivement) par rapport aux SH (133° £ 10° et 64° + 6° respectivement) et aux JH
(133°+ 10° et 64° +5° respectivement). Bien que les femmes aient des flexions de hanche
maximale statiques plus grandes que les hommes, nos résultats montrent que la flexion de hanche
pic atteinte sur ergomeétre n’est pas différente entre les catégories. Cela s’explique car la flexion
maximale de hanche sur ergometre toutes catégories confondues (124° +2°) est inférieure
(p <0,05) a la flexion maximale statique (134° + 10°). Les angles maximaux obtenus au cours
des tests d’étirement statiques pour les flexions des lombaires (64°+10°), des genoux
(151° £ 10°) et des chevilles (38° £ 7°) sont statistiquement identiques entre les catégories SF,
SH et JH. Les femmes ne sont donc pas plus souples des chevilles que les hommes. La stratégie
utilisée sur ergometre par les femmes qui sollicitent la flexion de cheville dans une plus grande
amplitude est néanmoins différente de celle mise en place par les hommes qui mobilisent une
plus grande flexion de genoux et une plus grande abduction de hanche. Nos résultats montrent
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également que la flexion de cheville est la méme quelle que soit la cadence alors qu’une
augmentation de la cadence est accompagnée d’une moindre flexion de genou et d’une plus
grande abduction de hanche pour toutes les catégories.

Les résultats de PANOVA pour Asymg,q;. montrent des différences (p < 0,05) entre
les catégories pour la flexion de hanche, I’adduction de hanche, la rotation de genou et I’inversion
de cheville. Aucun effet de la cadence, du type d’ergomeétre et aucune interaction n’est identifié.
Les résultats de 1’analyse post-hoc montrent que 1’asymétrie de flexion de hanche est plus grande
pour les SH (1,81° £ 1°) que pour les SF (1,41° £ 0,7°) et les JH (1,37° + 0,5°). Ces résultats sont
a nuancer car les valeurs d’asymétrie pour la flexion de hanches sont tres petites (< 2°). Pour
I’adduction de hanche, Asymg, ;. est plus petit pour les SF (2,8° £ 1,2°) par rapport aux SH
(3,7° £ 1,3°) et aux JH (3,7° £ 1,4°). Pour la rotation de genou, les SF ont une asymétrie plus
grande (8,8°+4,1°) que les SH (6,5°+£3,7°) et aucune différence n’est trouvée avec les JH
(7° £2,8°). Pour I’inversion de cheville, les JH ont une asymétrie plus petite (8° £ 3,6°) que les
SH (11° £9,3°) et que les SF (11° +4,9°). Ces premiers résultats articulaires dissocient les DDL
les uns des autres et ne permettent pas d’avoir une vision globale du geste et en particulier des
interactions entre les différentes articulations. L’analyse des variations de longueurs va permettre
de compléter ces premiers résultats.

C. Cinématique musculaire sur ergometre d’aviron

Les variations de longueurs au cours du cycle d’aviron atteignent des Pic,; proches de
la variation de longueur maximale pour les gluteus, les ischio-jambiers, les vastus et le soleus
(Figure 48). Pour ces muscles, les résultats de PANOVA pour Pic,; montrent un effet de la
catégorie (p <0,05), un effet de la cadence pour le GlutMax, le SemiTen, le SemiMem, le
BicepsFemlL et le soleus et un effet du type d’ergometre pour les SemiTen et SemiMem. Aucune
interaction n’est détectée entre les différents facteurs. Pour les Pic,; des lombaires, aucun effet
de la catégorie, de la cadence ou de I’ergometre n’est identifié. Ces résultats sont cohérents avec
les résultats concernant les flexions lombaires qui ne sont pas impactées par la cadence ou le type
d’ergometre. Les juniors sont plus sujets a des blessures au niveau des lombaires (Ng et al. 2014),
mais selon nos résultats, cela ne serait pas a mettre en relation avec leur capacité d’étirement ou
I’angle de flexion atteint a ’attaque. L’allure de courbe de la variation de longueur d’une des
rameuses (P24) est inversée. Cette rameuse a une tres faible flexion lombaire maximale statique
(45° contre 63° en moyenne pour les SF). De ce fait, une légere augmentation de la flexion
lombaire au cours de la phase de propulsion a un impact important sur la variation de longueurs
de ses muscles lombaires. Les résultats du test post-hoc montrent que pour les GlutMax, les
hommes ont des Pic,;, plus grands (98 +4 % pour SH et JH) que les femmes (92 + 4 %). Une
analyse du DDL de flexion de hanche seul a montré que la hanche n’atteignait pas la flexion
maximale statique alors que nous montrons que certains chefs du GlutMax atteignent leur
variation de longueur maximale car ils sont également dépendants des angles d’abduction et de
rotation de hanche. L’analyse des variations de longueur offre donc bien des perspectives plus
détaillées que I’analyse des DLL pris isolément.
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Pour les ischio-jambiers, les SH et les JH obtiennent des Picy;, de 78 £ 13 % et 85+ 7 %
(SemiTen & SemiMem) et 83 +7 % et 90 £ 6 % (BicepsFemL) contre 70 £7 % (SemiTen &
SemiMem) et 79 £7 % (BicepsFemL) pour les femmes. Les JH ont un Picy; significativement
plus grand que les SH pour les muscles bi-articulaires des ischio-jambiers (+7 %). Les résultats
montrent que les ischio-jambiers ont des Pic,; plus grands lorsque la cadence de course est de
20 cpm (85 £ 11 %) par rapport a une cadence de 32 cpm (79 £ 10 %) et par rapport a une
cadence maximale (76 £9 %) bien qu’il n’y ait pas de différence entre les valeurs pour la
cadence de 32 cpm et la cadence maximale. Le Picy; est significativement plus grand pour le
SemiTen et le SemiMem sur ergometre fixe (79 + 11 %) par rapport aux conditions sur ergometre
mobile (76 £10 %) alors que les valeurs sont statistiquement identiques entre les 2 types
d’ergometre pour le BicepsFemL (p = 0,75). Le BicepsFemL est le muscle des ischio-jambiers qui
atteint des valeurs les plus proches de la longueur maximale et les juniors atteignent des
longueurs d’autant plus proches de leur longueur maximale par rapport aux séniors. D’autre part,
la Figure 48 illustre qu’en début de cycle, entre 20 et 25% du cycle, la longueur du BicepsFemL
augmente en moyenne pour les JH alors que ce n’est pas le cas pour les autres catégories puisque
la longueur de ce muscle est quasiment constante pendant cette phase. Un mouvement de rame a
cadence d’entrainement (20 cpm) étire d’autant plus la longueur des ischio-jambiers, quelle que
soit le type d’ergométre. La cinématique sur ergometre fixe provoque un étirement plus grand des
SemiTen et des SemiMem par rapport a un ergometre mobile bien que cela ne soit pas le cas pour
le BicepsFemlL.

Les vastus ont des Picy; plus grands pour les JH (87 £4 %) par rapport aux SF
(84 £ 5 %). Aucune différence n’est trouvée entre les SH et les JH (p = 0,1) ni entre les SF et les
JH (p =0,6). Les vastus ont un Picy;, plus petit lorsque la cadence est maximale (82 = 5 %) par
rapport aux cadences de 20 cpm et 32 cpm (87 =4 %). Précédemment nous avons vu que les
flexions de genoux n’étaient pas impactées par ces différents facteurs. L’analyse des variations de
longueurs en 3D ouvre ici de nouvelles perspectives quant a I’impact de la cadence sur ces
muscles extenseurs de genou. Pour le soleus, le Pic,; est plus petit a cadence maximale
(114 £ 15 %) par rapport a une cadence de 20 cpm (122 £ 12 %) et de 32 cpm (122 + 12 %). Le
Picp; du soleus dépasse 100 % de variation de longueur maximale statique car la flexion de
cheville obtenue sur ergometre peut étre supérieure a celle obtenue au cours de tests d’étirement
statiques. Les flexions de cheville pour FL,pr qui placent le participant dans la position du
rameur a D’attaque sont significativement identiques aux angles obtenus pour DF,,,,. Ces
résultats suggerent que la position dans laquelle se trouve le rameur a I’attaque sollicite la flexion
de cheville a son maximum. Notons cependant que le simple maintien de la posture au cours de
FL,pr ne permet pas d’obtenir des flexions de chevilles supérieures a la flexion maximale
statique, ce qui nous permet de valider la procédure utilisée pour le test de flexion de cheville
maximale en statique. Au cours du cycle d’aviron sur ergometre, I’inertie des segments du
rameur provoque une sollicitation de la flexion de cheville plus grande que la flexion maximale.
Des auteurs ont montré que la flexion de cheville sur ergometre pour 3 hommes et 7 femmes est
similaire a la flexion de cheville obtenue lors de tests statiques mais pas supérieure (Soper 2004).
La mesure de flexion de cheville était effectuée avec un électrogoniometre et la mesure de la
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flexion passive statique n’était pas controlée par un opérateur et était effectuée debout. Ces
différences avec le protocole que nous avons mis en place peuvent expliquer les différences entre
leurs résultats et les notres. De futures études axées sur le rdle des structures passives pour
I’articulation de la cheville sont a envisager.
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Figure 48 : Variations de longueur (AL) moyennes sur ergometre fixe a cadence de 20 cpm (C20) en trait
plein, a cadence de 32 cpm (C32) en trait pointillé et a cadence maximale (Cmax) en points (en haut), et
variations de longeur individuelles (% de variation de longueur maximale) a cadence de 20 cpm (en bas) pour
le GlutMax1, le VasLat, le BicepsFemL et le multifidus en fonction du temps (% de cycle) pour les séniors

femmes (SF), les séniors hommes (SH) et les junior hommes (JH).

5100

Les résultats de ’ANOVA pour les Asym,; montrent un effet de la catégorie (p < 0,05)
pour les muscles des lombaires, des gluteus, des SemiTen et SemiMem, du RecFem, des vastus et
pas d’effet de la cadence ou du type d’ergométre et pas d’interaction. Les variations de longueurs
pour 4 muscles (coté droit et gauche) de 3 rameurs sont présentées dans la Figure 49 (acquisition
sur ergometre mobile a cadence de 32 cpm). Les résultats post-hoc montrent que pour les
PIlioLomb et le QuadLomb, le LongTh et le multifidus, I’Asym,; est plus grande pour les SF
O£7%, T£15 %, 18+6 % et 2,3 +2 % respectivement) que pour les JH (6 £2 %, 5+3 %,
10+ 1 % et 1,6 £ 1 % respectivement). Pour les GlutMax2 et GlutMax3, les Asym,; sont plus
petites pour les SF (2,0 £ 1 %) par rapport aux JH (2,5 + 2 %). Les résultats sont a nuancer car les
valeurs sont de faibles amplitudes (<3%) et dépendent essentiellement des points d’insertion
choisis pour les différents chefs musculaires dans le modele musculo-squelettique (p = 0,08 pour
le GlutMaxI). Pour les SemiMem et SemiTen, les Asym,; sont plus petites pour les SF
(53 %) que pour les JH (7 £3 %) et aucune différence n’est trouvée avec les SH (6 = 3 %).
Ainsi, les femmes ont des asymétries plus importantes par rapport aux hommes pour les muscles
lombaires et une asymétrie plus faible concernant les GlutMax, le SemiTen et le SemiMem.
L’asymétrie importante des variations de longueur chez les femmes pourrait expliquer le risque
plus élevé de survenue de lombalgie pour cette population (Thornton et al. 2017).
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Figure 49 : Variations de longueur (AL) de I'IlioLomb, du GlutMax1, du SemiTen et du GasMed (% de
variation de longueur maximale) en fonction du temps (% de cycle) sur ergométre mobile a cadence de
32 cpm pour la participante P11 (catégorie SF), le participant P26 (catégorie SH) et le participant P17
(catégorie JH). Le coté droit est en trait plein et le coté gauche en trait pointillé.

D. Signaux EMG sur ergométre d’aviron

Les signaux EMG moyens pour les SF, les SH et les JH a cadence de 20 cpm et a cadence
maximale sur ergometre fixe et mobile sont présentés dans la Figure 50 pour les ErecSpin et le
VasMed et dans la Figure 51 pour le BicepsFemL, le RecFem et le GasLat. Les résultats de
I’ANOVA du Picgy montrent un effet de la catégorie (p = 0,05) pour les ErecSpin, le GasLat
et le RecFem, un effet de la cadence pour le BicepsFemL, le VasMed, le GasLat et le RecFem.
Aucun effet du type d’ergometre n’est trouvé et aucune interaction. Les résultats du test post-hoc
montrent que pour les ErecSpin, le Picgy est plus grand pour les JH (47 = 17 %) que pour les
SF (32 £ 11 %) et les SH (33 £ 10 %). Graphiquement, une activité importante des ErecSpin est
visible en début de cycle de 0% a 25% du cycle pour la cadence de 20 cpm et de 0% a 45% du
cycle pour la cadence maximale. Cela correspond a I’intervalle de temps pour lequel la force
appliquée a la poignée décrit une parabole (Figure 45). Au cours de cette phase de propulsion,
une extension des lombaires est observée (Figure 46), provoquant ainsi une diminution de la
variation de longueur des muscles lombaires (Figure 48). Au cours de cette phase de propulsion,
les muscles lombaires se contractent donc de maniere concentrique. Une seconde bouffée
d’activation est visible en fin de cycle. A la fin de la phase de retour (de 75% a 100% du cycle),
nos résultats montrent que la flexion lombaire augmente légerement (8°). Cette activation
musculaire couplée a un allongement musculaire traduit une contraction excentrique des muscles
lombaires en fin de cycle. Graphiquement, 1’intensité de la contraction musculaire au cours de
cette phase est plus grande lorsque la cadence est maximale par rapport a une cadence de 20 cpm.
Le Picgpyg pour le VasMed est plus petit pour une cadence de 20 cpm (39 + 11 %) par rapport a
une cadence de 32 cpm (46 = 12 %) et une cadence maximale (46 + 14 %). Le VasMed n’a pas
une activation EMG plus importante entre la cadence de 32 cpm par rapport a la cadence
maximale au cours de la phase de propulsion. En début de cycle, cette contraction s’accompagne
d’un allongement musculaire provoqué par la flexion de genou (Figure 46) : le muscle est donc
activé de maniere concentrique. Comme pour les ErecSpin, une seconde bouffée d’activation est
visible en fin de cycle. Cette activation survient tard dans le cycle (97%) pour la cadence de
20 cpm et correspond a une phase ou la flexion de genou décrit un plateau. Cependant, pour la
cadence maximale, I’activation survient plus tot dans le cycle (85%) et elle est plus prononcée.
Entre 85% et 97% du cycle, la flexion de genou continue d’augmenter (+28°). Ces résultats
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traduisent une activation excentrique en fin de phase de retour. D’apres nos résultats, pour une
cadence faible, le VasMed est activé uniquement de maniere concentrique alors qu’il est activé de
maniere concentrique en début de cycle et de maniere excentrique en fin de cycle lorsque la
cadence est maximale. Les intervalles pour lesquels les muscles sont activés sont comparables
aux bouffées d’activation déja décrites dans la littérature pour les ErecSpin (Nowicky et al. 2005)
et le VasMed (Janshen et al. 2009).
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Figure 50 : signaux EMG moyens (%) des ErecSpin (a gauche) et du VasMed (a droite) en fonction du temps
(% de cycle) pour les séniors femmes (SF), les séniors hommes (SH) et les junior hommes (JH) sur ergomeétre
fixe (EF) et mobile (EM) a cadence de 20 cpm (C20 ; 1°™ et 2¢ ligne) et a cadence maximale (Cmax ; 3¢ et 4¢
ligne).

Les résultats du test post-hoc pour les muscles bi-articulaires du membre inférieur
montrent que le Picgyq du BicepsFemL est plus grand pour une cadence maximale
(32 £ 13 %) par rapport a une cadence de 20 cpm (23 + 10 %) et aucune différence n’est trouvée
avec une cadence de 32 cpm (27 £ 10 % ; p = 0,1). Une premiére bouffée d’activation est visible
lors de la phase de propulsion (Figure 51). Au cours de cette phase, nos résultats précédents
(Figure 48) montrent que la variation de longueur de ce muscle décrit un plateau pour les SF et
les SH alors qu’elle augmente pour les JH. Le BicepsFemL est donc activé en moyenne de
manicre isométrique pour les séniors alors qu’il se contracte de maniére excentrique pour les
juniors. Notons cependant que des différences existent entre les rameurs d’une méme catégorie ;
ces spécificités seront développées par la suite. Une seconde bouffée d’activation est visible entre
60% et 100% du cycle lors de la phase de retour avec une intensité plus faible que la premiere
activation, et ce, quelle que soit la cadence. Entre 75% et 100% du cycle, la longueur du
BicepsFemL est quasiment constante, traduisant une activation isométrique en toute fin de la
phase de retour. Nos résultats viennent compléter les données concernant les différentes
catégories d’age, I’effet de la cadence et le type d’ergométre. Nos résultats illustrent cependant
qu’entre 60% et 75% du cycle, le BicepsFemL s’allonge (+6% et +15% de variation de longueur
a cadence de 20 cpm et cadence maximale respectivement), ce qui traduit un intervalle de temps
au milieu de la phase de retour pendant lequel le BicepsFemL se contracte de maniere excentrique
afin de provoquer I’extension de hanche. Le Picgys du RecFem est plus grand pour les SH
(42 + 24 %) par rapport aux JH (30 = 17 %) mais aucune différence n’est trouvée avec les SF
(35 £ 12 %). 1l est plus petit pour une cadence de 20 cpm (42 + 12 %) par rapport a une cadence
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de 32 cpm (36 + 18 %) et une cadence maximale (25 £ 24 %) (Figure 51). Le RecFem est activé
en début de cycle de 0% a 20% et 35% pour la cadence de 20 cpm et la cadence maximale
respectivement. Cela correspond a une phase ou la longueur du muscle diminue : le muscle se
contracte donc de maniere concentrique. Ensuite une seconde bouffée d’activation est visible
jusqu’a 50% et 65% du cycle pour la cadence de 20 cpm et la cadence maximale respectivement.
L’intensité de 1’activation est plus importante sur cette seconde bouffée par rapport a la premicere.
Cette phase correspond a la fin de la phase de propulsion. La variation de longueur du RecFem
décrit alors un plateau comme illustré pour certains participants sur la Figure 54. Le RecFem se
contracte donc de maniere isométrique lors de cette phase et I’intensité du signal EMG est plus
grande lorsque la cadence est élevée. En fin de cycle, pendant la phase de retour, le RecFem est
légerement activé et la longueur augmente. Il se contracte donc de maniere excentrique afin de
compléter 1’action des vastus pour freiner la flexion de genou. L’intensité de I’activation est plus
grande au cours de la phase de retour lorsque la cadence est maximale. Le Picgyq du GasLat est
plus grand pour les SH (50 £ 24 %) par rapport aux SF (40 + 12 %) et aucune différence n’est
trouvée avec les JH (44 £ 17 %). Le pic est également plus grand pour une cadence maximale
(48 + 24 %) par rapport a une cadence de 20 cpm (37 + 12 %) mais n’est pas significativement
différent du pic obtenu pour la cadence de 32 cpm (44 £ 18 %, p =0,7). Graphiquement, on
retrouve une bouffée d’activation en début de phase de propulsion et en fin de phase de retour
quelle que soit la cadence et le type d’ergométre. En début de cycle, la longueur du GasLat
diminue (Figure 55), le muscle se contracte donc de maniere concentrique. Ensuite, la longueur
moyenne du GasLat n’évolue pas jusqu’a 60% du cycle. Au cours de cette phase, les résultats
montrent que les signaux EMG entre 40% et 80% du cycle sont quasiment nuls sur ergometre
mobile alors que pour cet intervalle de temps, le muscle est 1égerement activé sur ergometre fixe
(faible contraction isométrique). Sur ergometre fixe, le rameur contracterait ses muscles GasLat
afin de contrdler le retour de la quantité de mouvement des cuisses, du bassin, du tronc et des
membres supérieurs vers I’avant. Sur ergometre mobile, le centre de gravité global du rameur se
déplace moins que sur ergometre fixe, ne nécessitant pas d’activation des muscles GasLat. Une
étude de la position du centre de gravité au cours de cette phase permettrait d’investiguer le role
de ces muscles au cours de la phase de retour. A la fin de la phase de retour, une bouffée
d’activation est visible quelle que soit la cadence et le type d’ergométre. Pendant cette phase, le
muscle s’allonge et se contracte donc de maniére excentrique. Les bouffées d’activation
musculaire obtenues pour ces muscles sont comparables aux bouffées d’activation publiées par
Janshen (Janshen et al. 2009) qui réalisaient des mesures sur un seul type d’ergometre (fixe) au
cours d’un test a intensité maximale sur 2000 metres.

Nos résultats suggerent que certains muscles sont activés de maniere excentrique en fin de
cycle voire en début de la phase de propulsion (e.g. BicepsFemlL). Soulignons cependant que le
délai électromécanique n’a pas été pris en compte au cours de cette étude. Des différences en
fonction des cadences pourraient étre envisagées si ce délai est pris en compte dans une prochaine
étude. Le développement de la force excentrique chez les rameurs passe actuellement par un
exercice de squats sautés. L’exercice permet de mobiliser les vastus de maniere excentrique mais
de plus ample investigation sont nécessaires pour savoir comment se contractent les muscles bi-
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articulaires sur ce type de mouvement. Un des inconvénients de cet exercice est cependant que
les chocs a la réception des sauts sont élevés et peuvent provoquer des traumatismes articulaires
alors que des études ont montré qu’un travail excentrique a faible intensité suffirait pour
provoquer des adaptations (Gauche et al. 2009). La projection de charge sur une presse
horizontale pourrait suffire a développer les adaptations ciblées, notamment chez les juniors pour
qui le manque d’habitude a s’entrainer en excentrique peut induire des dommages musculaires
(Nishikawa et al. 2018).
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Figure 51 : signaux EMG moyens (%) du BicepsFemL (a gauche), du RecFem (au centre) et du GasLat (a
droite) en fonction du temps (% de cycle) pour les séniors femmes (SF), les séniors hommes (SH) et les junior
hommes (JH) sur ergométre fixe (EM) et mobile (EM) a cadence de 20 cpm (C20 ;1°™ et 2¢ ligne) et a cadence
maximale (Cmax ; 3¢ et 4° ligne).

E. Variabilités interindividuelles sur ergométre d’aviron

Des différences entre les rameurs sont illustrées pour le multifidus et le LongTh (Figure
52). Les variations de longueur du multifidus et du LongTh en début de cycle (Figure 52) pour
certains rameurs sont tres proches (P20 et P10) voire supérieures (P19) a la longueur maximale

N

en statique (100%) alors que pour d’autres rameurs, elles sont largement inférieures a cette
longueur maximale (par exemple 70% avec P8). Ce résultat peut €tre expliqué pour P19 car sa
flexion lombaire maximale sur les tests d’étirements statiques est faible (51°) en comparaison
avec P8 (68°). Cependant, ce n’est pas le cas pour P10 et P20 (67°). Les allures de courbes des
variations de longueurs entre le multifidus et le LongTh sont identiques bien que les insertions
soient différentes. Les allures des courbes de variations de longueurs sont différentes avec des
amplitudes de sollicitations importantes (P20 et P19) ou peu importantes (P10 et PS8).
L’amplitude importante des signaux EMG (au-dela de 50%) des lombaires pour les juniors P19 et
P8 confirme les résultats moyens que nous avions déja évoqués (p 98). Pour P8, cette activation
importante s’accompagne d’un léger raccourcissement des muscles. Pour P19, au contraire, le
muscle se contracte en isométrique en début de propulsion, signe que le rameur n’a pas encore
entamé de flexion au niveau des lombaires. Ainsi, a cadence maximale sur ergometre fixe, entre
0% et 17% du cycle, la force a la poignée développée par P19 augmente de O N a 655 N (sans
mouvement de retour des bras) alors que ces deux muscles lombaires sont étirés a 101% et 100%
de leur longueur maximale statique. Lorsque la force a la poignée est maximale (25% du cycle),
ces muscles sont toujours étirés a 94% de leur longueur maximale. Cette gestuelle répétée un
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grand nombre de fois peut a terme constituer un risque de blessure majeur au niveau de la zone
lombaire. En fin de phase de retour, une bouffée d’activation EMG est présente pour P20, P19 et
P8 alors que les ErecSpin ne sont pas activés pour P10. Pour P10, le muscle atteint une longueur
proche de sa longueur maximale statique mais ne se contracte pas, il est donc étiré de maniere
passive en fin de cycle. Pour les autres participants présentés sur cette figure, 1’activation EMG
en fin de cycle permet de contrdler la flexion des lombaires lorsque le rameur ramene son tronc
vers 1’avant. Pour P8, les muscles se raccourcissent pendant cette phase permettant ainsi une
légere contraction concentrique alors qu’ils s’allongent pour P20 et P19 traduisant une faible
contraction excentrique. Ce type de fonctionnement musculaire pourrait étre également un risque
de blessure d’autant plus important puisque le muscle est proche de sa longueur maximale. Cette
hypothese reste a étre approfondie et devrait constituer un axe de travail pour de futures
investigations.
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Figure 52 : Variations de longueurs (AL) du multifidus et du LongTh (% de variation de longueur maximale)
(1°*¢ ligne et 2° ligne), signaux EMG (%) des ErecSpin (3¢ ligne) pour le coté droit et force enregistrée a la
poignée (N) (en bas) en fonction du temps (% de cycle) pour les participants P20, P10, P19 et P8 sur
ergometre fixe (trait plein) et mobile (trait pointillé) pour les cadences de 20 cpm (C20), 32 cpm (C32) et
maximales (Cmax).

Les différences entre individus pour la variation de longueur du BicepsFemlL sont
illustrées dans la Figure 53. Les flexions de hanche et de genou des 4 participants sont
représentées en rouge et en bleu respectivement. Les patterns des flexions de ces articulations
sont globalement similaires alors que les patterns des variations de longueurs du BicepsFemL
sont différents entre les participants. Les signatures musculaires et signaux EMG de P11 et P8
sont identiques avec 3 phases : une premiere phase ou le muscle est activé alors que la longueur
ne varie que tres peu (contraction isométrique), une seconde phase avec un raccourcissement puis
un allongement pendant lequel le muscle n’est que légerement activé et une 3° phase ol le muscle
se contracte a nouveau de maniere isométrique. Pour P21, les plateaux en début de cycle et fin de
cycle ne sont pas présents : le muscle se raccourcit directement et se contracte de maniere
concentrique provoquant ainsi I’extension de hanche. Son allongement en fin de cycle
s’accompagne d’une activit¢ EMG ; il se contracte donc de maniere excentrique. La flexion de
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hanche pour P7 commence légerement plus tard (8% du cycle) que pour les autres participants.
L’extension du genou en début de cycle n’étant pas accompagnée d’une flexion de hanche
provoque un allongement des ischio-jambiers entre 8 et 20% du cycle. Ce type de pattern est
présent chez certains juniors et explique nos résultats selon lesquels le Pic,; est plus élevé que
pour les autres catégories. Cet allongement s’accompagne d’une activit¢ EMG qui traduit une
contraction excentrique. La contraction excentrique du BicepsFemL en début de phase de
propulsion est un indicateur important de risque blessure car elle s’accompagne d’un pic de force
antéro-postérieure développé aux cale-pieds. Ainsi lorsque la force aux cale-pieds est maximale,
la variation de longueur du BicepsFemlL est de 72% pour P11 et 67% pour P21 alors qu’elle est
de 82% pour P7. Les résultats de ces 2 juniors illustrent le résultat moyen des juniors qui
obtiennent une variation de longueur pic plus grande en moyenne que les séniors.
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Figure 53 : Flexions (°) de hanche (en rouge) et de genou (en bleu)(en haut), variations de longueurs (AL)( 2¢
ligne) et signaux EMG (%)(3¢ ligne) du BicepsFemL et force antéro-postérieure enregistrée au cale-pied
(N)(en bas) en fonction du temps (% de cycle) pour le coté droit pour les participants P11, P21, P7 et P8 sur
ergometre fixe (trait plein) et mobile (trait pointillé) pour la cadence de 32 cpm.

Les différences entre rameurs pour la variation de longueur des quadriceps fémoraux
sont illustrées dans la Figure 53 pour un muscle mono-articulaire (VasMed) et un muscle bi-
articulaire (RecFem). Pour le VasMed, les patterns des variations de longueurs sont proches pour
chacun des participants avec un raccourcissement lors de la phase de propulsion puis un plateau
pendant lequel le genou est en extension (plus ou moins long dans le temps) et un allongement
pendant la phase de retour. L’activit¢t EMG est comparable entre P17, P27 et P3 avec une
importante bouffée entre 0% et 50% du cycle. Pour P7, la bouffée d’activation ne se produit
qu’entre 0% et 25% du cycle. Le VasMed pour P7 n’est plus activé lorsque le genou est en
extension alors qu’il se contracte de maniere isométrique pour les autres participants afin de
stabiliser 1’articulation du genou. Au contraire, les patterns des variations de longueurs du
RecFem sont spécifiques au rameur. Pour P17, P3 et P7, le muscle se raccourcit en début de
cycle ; il est contracté de maniere concentrique afin de permettre I’extension de genou. En milieu
de cycle, I’extension de hanche provoque un léger allongement du muscle qui s’accompagne
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d’une activité €lectrique pour P17 et P3 mais pas pour P7. En fin de cycle, le muscle s’allonge du
fait de la flexion de genou et il se contracte 1égerement. Pour P27, la variation de longueur du
muscle diminue 1égerement en début de cycle puis elle ne varie quasiment pas avant de revenir a
sa longueur initiale en fin de cycle. Le muscle est activé entre 0% et 60% du cycle traduisant une
légere contraction concentrique pour aider a la flexion de genou puis une contraction isométrique.
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Figure 54 : Variations de longueurs (AL) et signaux EMG (%) du VasMed (1° et 2¢ lignes) et du RecFem (3° et
4¢ lignes) et force antéro-postérieure enregistrée au cale-pied (N)(en bas) en fonction du temps (% de cycle)
pour le coté droit pour les participants P17, P27, P3 et P7 sur ergometre fixe (trait plein) et mobile (trait
pointillé) pour les cadences de 20 cpm (C20), de 32 cpm (C32) et maximales (Cmax).

Les différences entre individus pour la variation de longueur du GasLat sont
illustrées dans la Figure 55. Les patterns entre les courbes des différents rameurs montrent des
spécificités entre les rameurs entre 25% et 75% du cycle. En effet, ’allure de la courbe de
variation de longueur du GasLat pour P28 suit I’allure de la courbe de flexion de genou. Pour
P15, P25 et P19, les allures de courbes sont spécifiques aux participants avec un allongement du
muscle qui est progressif ou par plateau. Dans tous les cas, au cours de cette phase, le muscle
n’est pas activé. Ces différences entre les rameurs témoignent donc d’une cinématique propre a
chacun mais n’a pas d’impact sur les modes de contraction du GasLat au cours du cycle d’aviron.
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Figure 55 : Flexions (°) de genou (en rouge) et de cheville (en bleu) (en haut), variations de longueurs (AL)(2¢
ligne) et signaux EMG (3¢ ligne) du GasLat (%) et force antéro-postérieure enregistrée au cale-pied (N) (en
bas) en fonction du temps (% de cycle) pour le co6té droit pour les participants P15, P25, P19 et P28 sur
ergometre fixe (trait plein) et mobile (trait pointillé) pour une cadence maximale.

4. Conclusion

Une expérimentation a €t€é mise en place pour analyser la gestuelle des rameurs sur
ergometre en fonction de la catégorie (SF, SH ou JH), de la cadence (20, 32 ou maximale) et du
type d’ergométre (fixe ou mobile). Les valeurs pics et les asymétries entre le coté droit et gauche
sont analysées pour la force a la poignée, la force antéro-postérieure, les angles articulaires, les
variations de longueur musculaires et les signaux EMG pour les principaux mucscles du membre
inférieur et les lombaires. Les allures des courbes de ces variables sont également discutées pour
des données moyennées et pour comparer les stratégies des différents rameurs.

Les résultats concernant les intensités des forces antéro-postérieures montrent sans
surprise que pour les hommes, elles sont supérieures a celles des femmes a la fois a la poignée et
aux cale-pieds. L’intensité de la force a la poignée est plus grande lorsque la cadence augmente
bien qu’aucune différence ne soit trouvée entre la cadence maximale et la cadence de 32 cpm.
Elle est d’autant plus grande sur ergometre fixe par rapport a ’ergometre mobile. L’asymétrie de
la force antéro-postérieure augmente avec la cadence et elle est plus grande sur ergometre fixe.

L’analyse cinématique met en avant des Picgpq;, supérieurs pour les hommes par rapport
aux femmes pour la flexion de genou I’angleyp et I’abduction de hanche alors que le pic est
plus petit pour la flexion de cheville. Cela démontre que deux stratégies différentes sont adoptées
pour augmenter 1’allonge des rameurs a ’attaque du cycle d’aviron. Les asymétries différentes
entre les femmes et les hommes (pour 1’abduction de hanche) et entre les juniors et séniors (pour
I’inversion) illustrent que malgré la contrainte imposée par I’activité et le matériel, différents
mouvements compensatoires sont utilisés par les rameurs pour effectuer cette tache
cinématiquement contrainte.

L’analyse des variations de longueurs musculaires fait ressortir que les ErecSpin, les
GlutMax, les ischio-jambiers et les vastus sont proches de leur longueur maximale statique. Le
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soleus atteint des longueurs supérieures a la longueur maximale statique lors de mouvements sur
ergometre. Ces muscles particulierement étirés au cours du mouvement sont a surveiller car la
répétition d’un étirement important pourrait étre en lien avec I’apparition de blessures (Thornton
et al. 2017). Les hommes ont des Pic,;, plus grands que les femmes pour le GlutMax et les ischio-
jambiers que la catégorie des juniors. Ces différences ne sont pas dues a une différence
d’extensibilit¢ musculaire puisque la flexion maximale de hanche n’est pas atteinte sur
ergometre. Aussi, les Picgpgie de flexions de hanche et de genou sont identiques entre les
catégories. C’est donc le couplage flexion/abduction/rotation de hanche et la synchronisation
avec la flexion de genou qui induit ces étirements proches des capacités maximales des rameurs.
Cette étude souligne également que les vastus, le soleus et les ischio-jambiers sont d’autant plus
sollicités lorsque la cadence est €levée et lorsque 1’ergometre est un ergométre fixe pour le
SeimTen et le SemiMem. Les femmes sont plus asymétriques au niveau des muscles du dos par
rapport aux juniors alors que ceux-ci sont plus asymétriques au niveau des ischio-jambiers (a
cause d’une asymétrie dans I’abduction de hanche notamment). Cette asymétrie plus grande au
niveau des lombaires pour les femmes pourrait expliquer la prévalence élevée de lombalgie pour
cette population (Ng et al. 2014). Ces résultats démontrent que selon les catégories, 1’exécution
de la tache et 1’équilibre sur ergometre peut étre géré plutdt par la chaine lombaire ou plutot par
les segments du membre inférieur.

Les résultats des signaux EMG mettent en lumieére une augmentation de ’intensité du
signal avec la cadence pour les VasMed, le BicepsFemL et le GasLat mais pas pour les ErecSpin
et le RecFem. Les bouffées d’activation du GasLat sont plus intenses pour les SH par rapport aux
SF afin d’assurer I’extension de cheville lors de la phase de propulsion. Aussi, les femmes
atteignent des flexions de cheville plus grandes que les hommes. Cela suggere que la réponse des
propriétés élastiques des structures passives est différente entre ces catégories. Des études
complémentaires pourraient étre menées afin d’approfondir cette hypothése. Enfin, les juniors ont
une intensité du signal EMG pour les ErecSpin en phase de propulsion qui est plus grande que les
séniors. Cette sollicitation importante en début de cycle des muscles lombaires lorsque leur
longueur est proche de la longueur maximale statique pourrait €tre une des causes du risque de
blessure important identifié dans la zone lombaire pour cette catégorie (Howell 1984).

L’¢étude des signaux EMG couplée aux variations de longueurs a permis d’identifier une
contraction concentrique des ErecSpin, des vastus, et des GasLat lors de la phase de propulsion.
Au cours de cette phase, le BicepsFemlL se contracte de maniere isométrique pour les séniors et
excentrique pour les juniors. Pour les juniors, I’impact d’un tel type de contraction lorsque la
production de force a la poignée et aux cale-pieds est maximale, doit étre analysée afin d’adapter
les consignes techniques pour cette catégorie d’age. Il semblerait que la dissociation entre la
flexion des lombaires et des hanches soit une piste a envisager. Au cours de la phase du dégagé,
le RecFem se contracte de maniere isométrique et le GasLat également mais uniquement sur
ergometre fixe. Ces muscles bi-articulaires semblent jouer un rdle dans la stabilisation de la
posture au cours de cette phase alors que les muscles mono-articulaires tel que le VasMed ne se
contractent pas. Enfin lors de la phase de retour, les ErecSpin, le VasMed et les RecFem se
contractent de maniere excentrique tandis que le BicepsFemL se contracte de maniere excentrique
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puis isométrique. La mise en place d’un programme de musculation spécifique pour le
développement de la force excentrique est actuellement effectuée a travers un exercice de squats
sautés. Cet exercice semble indispensable afin de préparer les muscles a la répétition de ce type
de contraction. Les impacts a la réception des sauts pouvant €tre traumatisants pour les
articulations, un exercice de presse horizontale avec projection de la charge pourrait étre envisagé
notamment chez les novices.

Ces résultats moyens sont a nuancer car au sein des différentes catégories, les stratégies
mises en place par les rameurs peuvent étre différentes. Ainsi, certains résultats questionnent sur
le risque de blessure au niveau des lombaires lorsque la variation de longueurs atteint 95% de la
variation maximale statique a I’instant méme ou ’intensité de la force exercée a la poignée est la
plus importante. Au cours de la phase de retour, les muscles sont soit étirés de maniere passive,
soit ils se contractent de maniere excentrique ou concentrique lorsque le rameur effectue une
légere extension des lombaires en fin de cycle. Le risque de blessure dans cette zone est a étudier
en fonction de la stratégie utilisée. Pour le BicepsFemlL, la contraction en phase de propulsion
peut étre soit concentrique ou isométrique, ou méme excentrique (spécificité de certains juniors
notamment). Cette contraction excentrique alors que le muscle est étiré intervient lorsque la force
exercée a la poignée est maximale. Une meilleure compréhension des mécanismes li€és au mode
contraction excentrique permettrait de conclure sur cette particularité. Pour les quadriceps
fémoraux, nos résultats illustrent que pour un méme groupe musculaire, peu de différence est
constatée pour le fonctionnement des vastus, alors que des fonctionnements sont différents pour
le RecFem pour I’amplitude de la variation de longueur et I’intensit¢ du signal EMG. Nous
supposons que les résultats sont similaires pour les autres groupes musculaires bien que tous les
muscles mono-articulaires n’aient pas été équipés d’électrodes EMG au cours de notre
expérimentation. Pour le GasLat, nos résultats suggerent que des patterns de variation de
longueur peuvent étre différents lors du dégagé mais que cela n’a pas d’impact sur les modes de
contraction puisque le muscle n’est pas activé au cours de cette phase.

La procédure expérimentale utilisée permet d’identifier les coordinations musculo-
squelettiques spécifiques de chaque rameur. Elle peut ainsi €tre mise en place en vue d’une
personnalisation des protocoles d’entrainement et des consignes techniques a apporter a chacun.
Nos résultats concernant les facteurs de risques de blessures sont en accord avec les tendances
déja documentées dans la littérature et de nouveaux indicateurs de risques sont identifiés dans
notre étude. A terme, I’effet de la fatigue sur ces nouveaux paramétres pourra étre étudié.

Dans cette étude 4. la méthodologie développée est appliquée a une cohorte de rameurs. L’étude
expérimentale permet de comprendre la cinématique en 3D et la génération des forces de contact
a travers 1’analyse des variations de longueur et les modes de contractions musculaires pour des
populations moyennes et analyser les différentes stratégies individuelles pour différentes
conditions de cadences et d’ergometre.

Problématique soulevée

Comment analyser les coordinations musculo-squelettiques in situ ?
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ETUDE 5 : METHODE D’ESTIMATION NUMERIQUE DE LA
CINEMATIQUE ARTICULAIRE

1. Introduction

L’estimation de la cinématique articulaire par un modele musculo-squelettique comporte
certaines limites. Tout d’abord, elle nécessite 1’utilisation systeme de Mocap qui exclut une
analyse in situ d’une 1’activité telle que 1’aviron. D’autre part, I’étape de traitement des données
expérimentales est coliteuse en temps aussi bien pour la mise a I’échelle du modéele générique a
chacun des participants que pour de calcul de la cinématique inverse. Cependant, 1’analyse d’une
activité telle que I’aviron peut étre réalisée grace a un modele de chalne cinématique. Le rameur
peut alors étre modélisé par un systeme multicorps avec le logiciel ROBOTRAN en considérant
les segments osseux comme des « corps » et les articulations comme des « joints » entre les corps
(PARTIE 5.B).

Le membre inférieur du rameur peut &tre modélisé par un systeme en boucle fermée
(PARTIE 5.D) si nous faisons I’hypothése que le rameur est continuellement en contact avec
I’ergomeétre (ou le bateau) au niveau du bassin avec la coulisse, et au niveau des pieds avec les
cale-pieds (Figure 56). Dans le cas d’une analyse en boucle fermée, les variables dépendantes et
indépendantes doivent étre correctement définies pour le partitionnement de coordonnées. Les

variables peuvent €tre des translations ou des rotations sur/autour des axes XY ouZ (qui seront
notées respectivement T,, Ty, et T, pour les translations et Ry, Ry, et R; pour les rotations).
Lorsque le systtme «rameur » est modélis€ sur ROBOTRAN, le logiciel peut générer les
équations symboliques du mouvement en fonction des variables définies et a partir de variables
commandées (mesurées ou simulées), les variables dépendantes sont estimées.

Les variables commandées du modele « rameur » peuvent €tre renseignées par plusieurs
outils, si nous nous affranchissons du systeme de Mocap, a savoir des capteurs de déplacements
pour les translations et des centrales inertielles pour les rotations segmentaires par exemple. Les
erreurs de mesures liées a 1’utilisation des centrales sont diverses (PARTIE 4.A) et diminuer le
nombre de centrales est un moyen de diminuer les erreurs qui sont liées a chacun des capteurs tels
que les buits de mesure, la dérive des signaux ou les erreurs qui seraiut dues a un calibrage
anatomique approximatif. Le geste des rameurs est principalement effectué dans le plan sagittal.
Dans ce contexte, I’impact de certains DDL dans les autres plans peut étre analysé afin de
proposer un modele «rameur » simplifié (en diminuant les données d’entrée) qui permet
d’estimer une cinématique acceptable.
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L’objectif de cette étude est de développer et valider un modele de chaine cinématique en
fermeture de boucle spécifique a 1’analyse du mouvement d’aviron afin estimer la cinématique
articulaire a partir de données d’acquisitions ¢lémentaires. Les hypothéses formulées sont que :

i) la cinématique articulaire du membre inférieur peut étre estimée par un modele
développé sur ROBOTRAN avec la position et I’orientation des pieds et du bassin comme
variables commandées,

ii) certaines variables ont peu d’impact sur la cinématique et peuvent étre simplifiées,

iii) I’estimation de la cinématique a partir de mesures inertielles est envisageable.

2. Méthodes

Les données expérimentales sur lesquelles s’appuie cette étude sont les mémes que celles
de ’ETUDE 4 (28 rameurs, 2 conditions d’ergométre, 3 cadences & systéme de Mocap). Pour
chaque condition, 8 cycles d’aviron sont conservés selon la méme méthode que pour 1’étude
précédente. L’ergometre est équipé de 22 marqueurs réfléchissants : 3 sur la poignée, 6 sur le
volant d’inertie, 4 sur les cale-pieds, 5 sur la coulisse et 4 sur les pieds notés pieds,,g, (Figure

56). Un repére lié a I’ergometre est ainsi construit (Tableau 26).

Figure 56 : Photo d’une rameuse sur ergomeétre (a gauche) lorsque les genoux sont en extension et sa
visualisation sur MOKKA (en bas) avec les 22 marqueurs liés a ’ergomeétre colorés en jaune. Illustration
d’une rameuse (2 droite) montrant les points de contact (cercles jaunes) du membre inférieur avec ’ergométre
(cale-pieds et coulisse) et les repéres des segments en contact (pieds et bassin). Le repére lié a I’ergometre est
également illustré a droite. Axes antéropostérieur (X) en rouge, médiolatéral (Y) en vert et vertical (Z) en bleu.

En plus du matériel précédemment décrit, les rameurs sont équipés de 2 centrales
inertielles (Trigno Avanti DELSY'S, Natick, MA, USA) : une placée sur le pied droit et une sur le
bassin et échantillonnées a une fréquence de 2100 Hertz. Ces centrales inertielles sont
synchronisées avec le systtme de Mocap Qualisys, les capteurs de force et les capteurs EMG
précédemment décrits dans ’ETUDE 4. Une acquisition statique sur ergometre est réalisée en
début d’expérimentation pendant laquelle le rameur doit rester statique pendant quelques secondes
sur ’ergomeétre avec comme consignes d’avoir les genoux en extension et les pieds a plat sur les
cale-pieds (ne pas décoller les talons). Cette acquisition statique a pour but de calculer les
différences entre les orientations segmentaires calculées a partir du systeme de Mocap et celles
obtenues a partir des centrales inertielles. Les signaux issus des centrales inertielles sont traités
avec la toolbox proposée par Madgwick (Madgwick 2010). Pour les acquisitions sur ergometre,
une fonction « spline » est appliquée aux signaux des centrales inertielles, afin de les ré-
échantilloner a la fréquence des marqueurs cutanés (300 Hertz).
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Tableau 26 : Choix des marqueurs réfléchissants pour la définition des reperes.

Repere ler axe 2e axe 3e axe

< g 3 .y . .
X : milieu des marqueurs des Y : milieu des marqueurs pieds,, 4, droits

Ergometre pieds,, 4, arrieres vers milieu des vers milieu des marqueurs pieds,; 4, Z=XAY
marqueurs pieds,,q, avants gauches

Bassin Y : milieu des crétes iliaques gauches | Z : milieu des épines iliaques postérieures % =V A7
vers milieu des crétes iliaques droites | vers milieu des épines iliaques antérieures B

Pied droit X - centre articulaire de la cheville Y : métatarse médial vers métatarse latéral P AT

Pied gauche | vers milieu des métatarses Y : métatarse latéral vers métatarse médial

Dans la perspective d’analyser uniquement la cinématique du membre inférieur, la
procédure de cinétique inverse est réalisée avec OpenSim pour un modele a 22 DDL : 6 DDL au
bassin, 3 DDL a chaque hanche, 3 DDL a chaque genou, 1 DDL a chaque cheville et 1 DDL a
chaque articulation subtalaire. Un modele de chaine cinématique pour le membre inférieur avec
fermeture de boucle est développé sur le logiciel ROBOTRAN (Figure 57). Le repere global du
modele est défini par un axe X antéro-postérieur dirigé vers I’avant du rameur, un axe ¥ médio-
latéral dirigé vers la gauche du rameur et un axe Z vertical dirigé vers le haut (Figure 56). Le
repere global pour cette expérimentation est défini par le repere lié a I’ergomeétre dont I’origine est
le milieu des marqueurs pieds,,,, a I’arriere du rameur. Chaque cale-pied est séparé dans le
modele par une coupure de type « corps » et modélisé par un segment « original » et un segment
« fantdome » (Figure 57). Six contraintes de fermeture de boucle sont alors définies au niveau du
milieu des métatarses (point de contact considéré entre les pieds et les cale-pieds). Le modele
illustré dans la Figure 57 est caractérisé par 30 DDL (ou variables) : 6 pour le bassin (Ty, T,
T,, Ry, Ry, R,), 3X2 pour les hanches (Ry, Rz, R,), 3x2 pour les genoux (Ry, Ry, T,), 6X2 pour
les chevilles (Ry, R;), 1x2 pour les angles entre les cale-pieds et les pieds noté€ anglespieq/cp
(Ry) et 3x2 pour les cale-pieds (T, Ty, R,). La « base » illustrée Figure 57 représente le repere

global (ou inertiel) 1i€ au repere ergometre comme expliqué précédemment.
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Figure 57 : Modélisation du membre inférieur du rameur avec le logiciel ROBOTRAN. T1, T2 et T3
correspondent respectivement aux translations T, Ty, et T, (antéropostérieure, médiolatérale et verticale). R1,
R2 et R3 correspondent aux rotations R,, Ry, et R;. Chaque coordonée généralisée « q » correspond a un
DDL. « D » et « G » signifient c6té droit ou gauche. « CP » signifie cale-pied.

La cinématique est calculée avec ROBOTRAN lorsque 12 variables dépendantes sont
définies (hanches (3x2), genoux (1x2), cheville (2x2)). Les rotations internes/externes et les
translations antéropostérieures des genoux sont définies comme variables commandées a une
valeur de 0°. Les quatorze autres variables sont définies comme variables commandées : les DDL
pour le bassin (6x2 pour Ty, Ty, T;, Ry, Ry, R;), 'anglepieq cp (1X2 pour Ry) et les DDL pour les
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cale-pieds (3x2 pour Ty, T,, R,). Pour chaque participant les longueurs entre les centres
articulaires permettent d’obtenir les longueurs segmentaires et sont introduits dans le modele
ROBOTRAN et un partitionnement de coordonnées est effectué pour chaque participant.

Les étapes de la construction du modele ROBOTRAN sont illlustrées dans la Figure 58.
Pour I’étape A. ; les segments sont définis de facon a étre alignés le long des axes et les DDL
entre les segments sont également définis avec valeurs sans importance. Au terme de cette étape,
les équations génériques du mouvement sont générées par le logiciel ROBOTRAN. Pour I’étape
B., des valeurs sont attribuées aux variables commandées (en bleu) et aux longueurs des segments
propre au rameur (conditions initiales) et le partitionnement de coordonnées est effectué afin de
trouver une configuration qui permet d’obtenir les variables dépendantes (en rouge). Cette étape a
pour but de vérifier le respect des contrainntes, de simplifier le systéme d’équation et de mettre a
jours I’anthropométrie des rameurs. Si la condition initiale imposée ne permet pas trouver une
solution qui respecte les contraintes du modéle comme c’est le cas en haut de 1’étape B. (Figure
58), alors le modele ne converge pas vers une solution. Dans ce cas, le choix des conditions
initales doit étre modifié.
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Figure 58 : Etapes de la construction du modele ROBOTRAN. A : construction du modele ou les DDL et les
segments sont définis les uns par rapport aux autres dans un repere global. B :

Pour une premiére étape de traitement, les 14 variables commandées citées ci-dessus
sont issues des coordonnées tridimensionnelles globales des marqueurs cutanés (MQggr). Les
coordonnées des marqueurs sont calculées dans le repére li¢é a D’ergométre et les reperes
segmentaires sont calculés afin d’obtenir les translations et rotations utiles pour piloter le modele
(Tableau 26). La cinématique obtenue avec ROBOTRAN est alors comparée a la cinématique
obtenue avec 1’étape de cinématique inverse d’OpenSim (Tableau 27.a). Une estimation de la
cinématique est également effectuée avec ROBOTRAN en intégrant les données issues des
marqueurs réfléchissants comme données d’entrée sauf pour I’inclinaison du bassin dont les
valeurs sont issues des résultats de la cinématique inverse d’OpenSim (MQgypqssinos). afin

d’avoir une référence commune de la racine de modele entre les deux logiciels.
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Dans un second temps, plusieurs conditions sont simulées afin de tester I’impact de
certains DDL sur la cinématique (Tableau 27.p). La cinématique estimée avec ROBOTRAN est
alors comparée a la cinématique de référence M Qggr, ¢’est-a-dire calculée a partir des marqueurs.
Pour le bassin, une condition est simulée lorsque la rotation médio-latérale est nulle
(MQtypassino)» lorsque la translation verticale est définie par une constante (MQr,passincst)
lorsque la rotation antéro-postérieure est nulle (M Qgypassino) €t lorsque la rotation autour de I’axe
vertical (MQgzpassino) Ou de I’axe antéro-postérieur (MQrypassino) €st nulle. Pour I’'angleyicq/cp,
une condition est simulée avec la translation verticale définie par une constante (MQ1,passincst)-
Enfin, une simulation est effectuée avec une simplification de I’ensemble des données d’entrée
citées précédemment (MQg;ppLiF)-

Dans une derniere étape, les données d’entrée sont extraites des mesures issues des
centrales inertielles (Tableau 27.y). La cinématique est alors comparée a la cinématique simplifiée
(MQgypLir) Présentée a ’étape de traitement précédente. A partir de cette condition MQg;ypLir
la cinématique est estimée avec ROBOTRAN lorsque les données des centrales inertielles sont les
donn¢es d’entrée du modéle pour l'inclinaison du bassin (IMUgggsin) ou l'angleyicq cp
(IMUp;eq). Pour finir, la cinématique est estimée lorsque les données d’entrée pour ces deux DDL
proviennent des centrales inertielles (IMUggp).

Les différentes cinématiques sont comparées a I’aide de RMS,,,, prenant en compte les
RMS de chaque participant et de chaque condition pour chaque cycle. Pour certains participants,
les signaux issus des centrales inertielles ne sont pas exploitables. Ces essais ne sont pas pris en
compte.
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Tableau 27 : Données d’entrées pour les variables commandées des différentes conditions d’estimation de la
cinématique articulaire avec ROBOTRAN. Pied/CP : DDL entre le pied et le cale-pied. IMU : centrales
inertielles. MQ : marqueurs.

a) Cinématique inverse d’OpenSim et cinématiques d¢e ROBOTRAN (REF : cinématique inverse d’OpenSim)

Conditions pour

ROBOTRAN T T T. Rx Ry R,
MQ Bassin Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs
REF Pied/CP | Marqueurs | Constante | Marqueurs - Marqueurs -
MQ ) Bassin Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs OpenSim Marqueurs
RyBassin0$ Pied/CP Marqueurs | Constante | Marqueurs - Marqueurs -

B) Simplification des données d’entrée pour estimer la cinématique (REF : MQggr)

Conditions pour

ROBOTRAN Ty Ty T. Rx Ry R,

MQ ' Bassin Marqueurs 0 Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs
TyBassin0 Pied/CP Marqueurs | Constante | Marqueurs - Marqueurs -

MQ ' Bassin Marqueurs | Marqueurs Constante Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs
TzBassinCst Pied/CP Marqueurs | Constante | Marqueurs - Marqueurs -

MQ . Bassin Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs 0 Marqueurs | Marqueurs
RxBassin0 Pied/CP Marqueurs | Constante | Marqueurs - Marqueurs -

MQ ' Bassin Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs 0
RzBassin0 Pied/CP Marqueurs | Constante | Marqueurs - Marqueurs -

MQy,p; Bassin Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs | Marqueurs
TzPiedCst Pied/CP Marqueurs | Marqueurs | Constante - Marqueurs -

MQ Bassin Marqueurs 0 Constante 0 Marqueurs 0
SIMPLIF Pied/CP Marqueurs | Constante Constante - Marqueurs -

y) Estimation de la cinématique a partir des centrales inertielles (REF : MQg;yp11r)

Conditions pour

ROBOTRAN Ty Ty T, Ry Ry R,
IMUw... Bassin Marqueurs 0 Marqueurs 0 MU 0
Bassin Pied/CP Marqueurs | Constante Constante | Marqueurs | Marqueurs -
IMU.. Bassin Marqueurs 0 Marqueurs 0 Marqueurs 0
Pied Pied/CP Marqueurs | Constante Constante - IMU -
IMU.. Bassin Marqueurs 0 Marqueurs 0 IMU 0
Final Pied/CP Marqueurs | Constante Constante - IMU

Une singularité est systématiquement observée au dégagé (transition entre la phase de
propulsion et la phase de retour) lorsque les genoux sont en extension complete. Pour cet
intervalle (Isng), les flexions de genoux sont définies comme variables commandées.
L’estimation des flexions de genoux sur Ig;, 4 est réalisée en post-traitement : la pente de la courbe
de flexion aux instants précédents I, permet d’approximer les valeurs probables de flexions
pour les premiers instants, la pente de la courbe juste apres I, permet d’approximer les valeurs
probables des derniers instants. La valeur minimale tolérée de flexion de genoux spécifique a
chaque rameur est calculée au préalable. Cette valeur correspond a la moyenne des flexions
minimales obtenues pour tous les tests a partir des résultats de la cinématique inverse OpenSim.
Les courbes de flexions de genoux sur Ig,, sont ensuite filtrées avec une moyenne glissante
centrée sur 80 points. Afin de permettre le partitionnement de coordonnées, les translations
antéro-postérieures des cale-pieds sont alors définies sur Ig;,, comme variables dépendantes.
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3. Résultats et discussion

A. Intervalle I,

L’impact des modifications apportées sur ’intervalle Iy, 4 sont illustrées Figure 59 pour le
participant P1 tant pour la flexion de genou (en haut) que pour la translation antéro-postérieure
des cale-pieds -définie comme une variable dépendante- (en bas) pour le participant P1. La
reconstruction de la translation antéro-postérieure des cale-pieds montre un écart maximal avec la
translation mesurée d’environ 1 cm. Cet écart est tolérable puisque I’hypothése est faite pour le
modele que le milieu des métatarses est immobile par rapport au cale-pied au cours du cycle
d’aviron alors que de légers mouvements sont possibles. Le méme comportement est observé pour
les autres participants. Les résultats présentés par la suite prennent en compte les modifications
apportées sur l'intervalle Ig;, 4. Pour cette étude la valeur de flexion minimale par rameur est
calculée a partir de la cinematique inverse OpenSim. Une autre procédure devra étre développée
par la suite pour obtenir cette valeur spécifique a chaque rameur si nous souhaitons minimiser les
données d’entrée et ne plus passer par I'utilisation du systéme de Mocap.
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Figure 59 : Flexions de hanche, de genou et de cheville gauches (°) pour 10 cycles du participant 1 sur
ergometre fixe a cadence de 20 cpm pour la condition MQggr et zoom sur le cycle 10 (en haut) avant correction
(en couleurs) et apreés correction sur I’intervalle 1 sing(en noir) et translation antéro-postérieure (cm) des cale-

pieds avant la correction (trait plein) et apres la correction (trait pointillés) (en bas) en fonction du temps (s).

B. Cinématique inverse avec OpenSim et cinématiques avec ROBOTRAN

La RMS,;,,, entre la cinématique inverse d’OpenSim et la condition MQggr est présentée

dans le
RMS ©) Flexion | Flexion | Flexion | Adduction Inversion Rotation | Inclinaison
moy Hanche | Genou | Cheville | Hanche Hanche Bassin
MQ 9+06 | 406 | 7x1,1 6+0,8 9+1,2 12+1,4 11+0,4
REF [221] [2 8] [316] [215] [319] [4 28] [2 25]
MQ _ 5405 | 406 | 7x1,1 6+0,8 9+1,2 12+1,4 0+0,1
RyBassin0S | 3 9] [2 8] [3 16] [114] [319] [5 28] [0 0]

. Elle est de 9° pour la flexion de hanche, 4° pour la flexion de genou et 7° pour la flexion
de cheville (Figure 60). Elle est de 11° pour I’angle d’inclinaison du bassin. Cette différence
explique en partie la différence importante (9°) pour la flexion de hanche. En effet, lorsque
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I’inclinaison du bassin obtenue lors de la cinématique inverse d’OpenSim est utilisée comme
donnée d’entrée pour ROBOTRAN (MQgypassinos)> 1a RM Sy, de la flexion de hanche diminue a
5°. Ces différences sont principalement la conséquence d’une définition du modele différente
entre OpenSim et ROBOTRAN présentés ci-dessous. Tout d’abord, I’inclinaison du bassin est
calculée a partir de la géométrie osseuse modélisée avec OpenSim comme c’est le cas pour les
études basées sur des images radiographies (Roussouly & Pinheiro-Franco 2011; Wang et al.

2016) alors quelle est définie a partir des marqueurs réfléchissants placés sur les épines iliaques
pour la condition MQgg.

Tableau 28 : Comparaison de la cinématique obtenue par la méthode de cinématique inverse d’OpenSim par
rapport aux cinématiques calculées avec ROBOTRAN pour les conditions MQgpr, MQgrypassinos €t

MQRyBassinOSoffset'

RMS ©) Flexion | Flexion | Flexion | Adduction Inversion Rotation | Inclinaison
moy Hanche | Genou | Cheville | Hanche Hanche Bassin
MQ 9+0,6 | 4206 | 7+1,1 6+0,8 9+12 | 12+14 11+£04
REF [221] [28] [316] [215] [319] [4 28] [2 25]
MQ , 5405 | 40,6 | 71,1 6+0,8 9+12 | 12+14 0+0,1
RyBassin0S | 3 g] [2 8] [3 16] [114] [319] [5 28] [00]

Ensuite, 1’angle d’inversion/éversion est exprimé aux articulations subtalaires pour
OpenSim (rotations possibles autour des axes X et Z) alors qu’ils sont exprimés a articulation de
la cheville pour ROBOTRAN avec une rotation possible uniquement autour de X. Ces différences
entre les 2 modeles ont des répercussions au niveau des rotations de hanches (RMS,,,, de 12°).
Les RMS,,,, dans le plan sagittal pour nos résultats sont du méme ordre de grandeur que les

résultats publiés pour 20 rameurs par Fohanno (Fohanno et al. 2014) entre deux algorythmes avec

N

3° ala hanche, 4° au genou et 7° a la cheville.
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Figure 60 : Inclinaison du bassin et flexions de hanche, de genou et de cheville (°) obtenues avec la cinématique
inverse d’OpenSim et avec ROBOTRAN pour les conditions MQggr, et MQgypassinos, 2 cadence de 32 cpm sur
ergometre mobile (1 cycle) pour les participants P12 et P24 (c6té gauche) en fonction du temps (s).

Apres avoir comparé les DDL obtenus entre OpenSim et ROBOTRAN, notons que le
calcul de la cinématique est plus rapide avec la procédure de traitement de ROBOTRAN. En effet,
le temps de calcul de la cinématique avec ROBOTRAN (reconstruction de Ig;,, comprise) est 20
fois plus rapide que le temps de calcul effectué avec OpenSim.
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C. Simplification des données d’entrée pour la cinématique avec ROBOTRAN

Les RMS,,,, entre les cinématiques de MQggr et différentes conditions pour lesquelles
certains DDL sont remplacés par des constantes sont présentées dans le Tableau 29. Nos résultats
montrent une RMS,,,, inférieure ou égale a 2° pour les flexions de hanches, de genoux et de
chevilles. Les translations verticales du bassin et des pieds définies par une constante (MQr,pieacst
et MQrzpicacst)» 1a translation médio-latérale du bassin (MQryp,ssino) OU les rotations autour de I’axe
antéro-postérieur (MQgrypassino) €t vertical (MQgypassing) définies comme nulles ont donc peu
d’impact sur I’estimation de la cinématique. Ces DDL peuvent étre rapportés a une constante,
calculée a partir I’acquisition statique sur ergometre, ou rapportés a 0° lors de prochaines études
pour lesquelles 1’enjeu serait de diminuer le nombre d’outils de mesure. La comparaison de la
condition simplifiée (MQgyp.r) €t du modele de référence (MQggzr) montre que les flexions sont
tres peu dégradées (1°). La flexion de hanche est 1égérement différente (2° d’écart) lorsque la
translation verticale est définie par une constante. De prochaines études axées sur 1’analyse des
longueurs musculaires pour ces différentes conditions pourraient compléter ces résultats.

Tableau 29 : Comparaison de la cinématique de ROBOTRAN pour la condition MQggr par rapport aux
conditions de modele simplifié.

RMS ©) Flexion | Flexion | Flexion | Adduction Inversion Rotation
moy Hanche | Genou | Cheville | Hanche ) Hanche
MQ . 0+0 | 0+0 0+0 1+0,3 1+£03 | 102
TyBassind | [00] | [01] [0 1] [0 4] [0 4] [0 2]
MQ ' 2404 | 1202 | 1203 | 00,1 0+0,1 | 00,1
TzBassinCst | 104] | [02] [02] [01] [02] [01]
MQ . 0+£0,1 | 1+0,1 | 00,1 2403 0+0 1+£02
RxBassin0 | 101] | [02] [01] [15] [00] [04]
MQ ' 1£02 | 1+0,1 | 0£0,1 2+03 0+0 4+04
RzBassin0 [0 3] [02] [0 2] (18] [01] [112]
MO 1£0,1 | 0+£0,1 | 00,1 0+0 0+0 0+0
TaPledCst [01] | [01] [01] [00] [01] [00]
MQ 104 | 102 | 1+02 4+04 1+03 3+04
SIMPLIF [0 3] [02] [0 3] [111] [0 4] [110]

Pour les angles de rotation et d’adduction, I’inversion du pied est peu impactée par la
sipmplification des données d’entrée (entre 0 et 1° d’écart avec la condition MQggr). L’adduction
de hanche est 1égerement impactée (2°) lorsque les rotations du bassin autour des axes vertical et
médio-latéral sont simplifiés. L impact est d’autant plus grand lorsque les 2 grandeurs sont nulles
(4° pour MQg;ypir)- La rotation de hanche est impactée lorsque la rotation autour de I’axe vertical
du bassin est nulle (4°).

Les modifications apportées pour les conditions MQggr €t MQgyp,r de certains DDL sont

illustrées pour 2 participants dans la Figure 61 sur ergometre fixe a cadence maximale. La
translation médio-latérale du bassin oscille autour de 0 cm (RMS,,,=0 cm). La RMS,;,,,, de la
translation verticale du bassin est de 2 +0,3 cm alors que la RMS,,,,,,, de la translation verticale
des pieds est de 0 £ 0,1 cm. La différence plus importante au niveau du bassin est la conséquence
du décollement du bassin de la coulisse au cours du cycle d’aviron. La force vertivcale a la
coulisse est alors de 1’ordre de 200 N (Colloud et al. 2006). Ce mouvement est la cause de 1’écart
entre les flexions de hanche des 2 conditions (2°). Les acquisitions effectuées sur ergometre
mobile ont peu d’impact sur I’amplitude de la translation verticale des pieds malgré la courbure
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du rail. Les rotations du bassin autour des axes X et Z montrent des différences importantes entre
les indivudus. La RMS,,,,, pour R, du bassin est de 2° £ 0,4° et de 4° + 0,4° pour R,.

Participant 13 Participant 25
4- Bassin a4 Bassin - Bassin 44 Bassin
E E E
= 04 = 40 = 40
E—?‘ E_:l F_:l
-4 36 36
10+ 10 10
=2110- = 10 =10 — MQggr
20 20 20 == MQsimpuir
Temps Temps Temps Temps
1.4 Pied droit
Temps Temps

Figure 61 : Translations T,, et T, du bassin, T, du pied droit (cm) et rotations R, et R, du bassin (°) pour les

conditions MQ gy et MQgyprr Pour les participants 13 et 25 en fonction du temps (s) sur ergomeétre fixe a
cadence maximale.

D. Cinématique avec ROBOTRAN a partir des centrales inertielles

Les RMS,,,, entre les cinématiques de MQg;yppr €t les conditions avec les centrales

inertielles comme données d’entrée sont présentées dans le

on | Flexion | Flexion | Flexion | Adduction . Rotation | Ang,); Inclinaison

RMSmoy () Hanche | Genou | Cheville | Hanche Inversion Hanche Iptedcr Bassin
IMU . 13+£1,8| 00 00 00 00 00 00 13+1,8

Bassin [4 28] [0 0] [00] [0 0] [0 0] [00] [0 0] [4 28]
IMU.. 2+03 | 3x0,5| 609 1+0,3 1+0,5 1+04 7+1 00

Pied [15] [1 8] [113] [0 4] [0 6] [0 5] [2 14] [00]
IMU.. 12+1,3 ] 3+05 | 6+0,9 1+0,3 1+0,5 1+04 7+1 12+1

Final [521] [1 8] [113] [0 4] [0 6] [0 5] [2 14] [5 20]

. Pour la condition IMUgggsin, 1a RMS,,,, est de 13°, 0° et 0° pour respectiveemnt les
flexions de hanche, de genou et de cheville. Pour la condition IMUp;eq, cette RMS,,,, est alors
respectivement de 2°, 3° et 7°. La différence pour la flexion de hanche peut étre expliquée par la
différence au niveau de I’inclinaison du bassin (RMS,,,, = 13°). Cette différence n’est pas due a
un offset entre les deux conditions mais a des allures de courbes différentes, en particuliers a
I’attaque du cycle d’aviron (Figure 62). Cette différence pourrait étre liée a 1’étirement de la peau
au niveau du bassin a cet instant du cycle. De méme, pour la flexion de cheville, les différences
sont liées aux €carts entre 1’angley;qq/cp. Proochainement, I’impact sur I’analyse des longueurs

pourrait étre investigué.
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Tableau 30 : Comparaison de la cinématique de ROBOTRAN pour la condition MQgyp; ¢ par rapport aux
conditions avec les centrales inertielles en données d’entrée.

o | Flexion | Flexion | Flexion | Adduction . Rotation | Ang,; Inclinaison

RMSmoy ) Hanche | Genou | Cheville | Hanche Inversion Hanche Tpteasce Bassin
IMU _ 13+£1,8] 0£0 0+0 0+0 0+0 0+0 0+0 13+£1,8

Bassin [4 28] [0 0] [00] [0 0] [0 0] [00] [00] [4 28]
IMU.. 2+03 | 305 | 6+£09 1+£03 1+0,5 1+04 7+1 0+0

Pied [15] [18] [113] [0 4] [0 6] [05] [2 14] [00]
IMU.. 121,31 3+£05 | 60,9 1+0,3 1+0,5 1+04 7+1 12+1

Final [521] [18] [113] [0 4] [0 6] [05] [2 14] [5 20]

L’ordre de grandeur des différences dans cette étude est en accord avec les ordres de
grandeurs publiés par Dorschky (Dorschky et al. 2019). Ces auteurs comparent la cinématique
estimée a partir de centrales inertielles et un systeme de Mocap pour la marche et la course. Les
différences pour la flexion de genou sont comparables a nos résulltats (5°). Les différences sont
respectivement pour la marche et la course de 8° et 9° pour la flexion de hanche et 4° et 5° pour la
flexion de cheville. Ces résultats confirment que les mouvements lents ont une cinématique plus
facile a estimer a partir des centrales inertielles (Nez 2017). Nos résultats pour la hanche (12°) et
la cheville (6°) sont légerement supérieurs aux données publiées pour la marche et la course
(Dorschky et al. 2019). L’amplitude de I’inclinaison du bassin lors du mouvement de rame est

plus grande que I’amplitude pour la marche et la course. De prochaines études pourront se
pencher sur I’impact de la cadence sur ces angles.

Bassin Hanche Anglepi.qcp
=12 = -501 = | M
= —
2 5 8
£ 3 - N
S 60 = 1504 |t
= A — MQsimprir
e == IMUggf
2120 ¢ = _50- =
= S— \
=] c =
a o 8 \
_E -g E P17
S 60 = 150 -
= -150

Temps (s) Temps (s) Temps (s} Temps (s)

Figure 62 : Inclinaison du bassin, flexion de hanche, flexion de cheville et angle,;.q/cp (°) obtenus avec

ROBOTRAN pour les conditions MQgyprirs IMUgpr a cadence de 20 cpm sur ergometre fixe (1 cycle) pour
les participants P7 et P17 en fonction du temps (s) (coté droit).

4. Conclusion

Les enjeux de cette derniere étude sont de développer un modele de chaine cinématique en
boucle fermée avec le logiciel ROBOTRAN pour (i) retrouver une cinématique du mouvement
d’aviron cohérente avec les résultats obtenus par la cinématique inverse d’OpenSim, (ii) proposer
un modele simplifié qui permet de diminuer les données d’entrée sans dégrader fortement les
résultats de cinématique et (iii) tester la faisabilité du protocole développé avec des signaux issus
de centrales inertielles. La cinématique obtenue avec ROBOTRAN présente des singularités
lorsque les genoux du rameur sont en extension. Une reconstruction de la flexion de genoux
probable permet de gérer cette singularité. La cinématique entre OpenSim et ROBOTRAN est
acceptable pour les flexions de hanche (5°) et de genou (4°) et I’adduction de hanche (6°).
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L’estimation de la flexion de cheville est 1égérement différente (7° d’écart) puisque les axes de
flexions de cheville et I’inversion du pied sont modélisés différemment. Cela a des répercussions
sur la rotation de hanche (12° d’écart). Une prochaine étape consistera a améliorer la modélisation
sur ROBOTRAN de I’inversion subtalaire car seul un DDL est actuellement autorisé autour de
I’axe médio-latéral. A terme, I’inversion pourrait étre définie comme une fonction permettant la
combinaison de rotation autour de 1’axe médio-latéral et vertical.

La simulation des cinématiques avec ROBOTRAN en simplifiant certains DDL dont les
amplitudes de mesure sont faibles permet de retrouver une cinématique proche de la cinématique
de référence avec 1° d’écart pour les flexions de hanche, de genou, de cheville et I’inversion du
pied. L’adduction et la rotation de hanche sont légérement dégradées (4° et 3° d’écart) notamment
lorsque les rotations du bassin autour des axes antéro-postérieur et vertical sont bloqués a 0°. Le
choix de conserver ou non ces DDL pour les futures analyses devra se faire en fonction des
objectifs souhaités de I’étude.

Le pilotage de I’orientation du bassin et de I’angleyjeq/cp issue des centrales inertielles
montre des résultats encourageants avec une reconstruction fidele de la flexion de genou (3°), de
I’adduction et la rotation de hanche et de I’inversion du pied (écart inférieur a 2°). Des écarts plus
importants sont constatés pour la flexion de cheville (7°) et la flexion de hanche (12°). De futures
investigations pourront étre portées sur le développement d’un protocole de mesure et de
traitement des données plus adapté pour affiner ces premiers résultats.

En perspective, ce modele pourrait &tre utilis€é pour I’analyse de la cinématique
directement sur bateau. En effet, les translations de la coulisse et des cale-pieds pourraient €tre
estimés avec des capteurs de déplacement, et les orientations segmentaires pourraient €tre
approximés par des centrales inertielles.
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L’enjeu de I1’analyse biomécanique des mouvements cycliques est d’identifier des
parametres au cours du geste qui ont des effets sur la performance ou le risque de blessures afin de
proposer des améliorations. Actuellement, la gestuelle des sportifs au cours de mouvements
cycliques est étudiée principalement par une analyse cinématique en laboratoire grace a des
systemes de Mocap. Une des principales limites de ce type de mesure est que I’espace d’analyse
est restreint au champ des caméras et ne permet pas d’analyser un mouvement cyclique lorsque le
sportif effectue de grands déplacements (aviron, course a pied, cyclisme, kayak, ...). Nous savons
que la production du geste est liée a 1’activation des muscles moteurs qui sont impliqués dans la
production de forces. Ainsi, 1’analyse cinématique est couramment couplée a une analyse
dynamique et a une analyse de D’activitt EMG des muscles moteurs (Miarka et al. 2018).
Cependant, les muscles ont des propriétés différentes en fonction de leur géométrie ; les longueurs
musculaires notamment ont un impact sur la production de force et donc un impact sur le
mouvement (Guilhem 2017). Or elles sont peu étudiées dans la littérature bien qu’elles puissent
étre analysées au cours d’un mouvement dynamique a 1’échelle microscopique (portion de
muscle) grace a I'utilisation de 1’élastographie (Bilston et al. 2019) ou macroscopique (muscle
entier) grace a I’utilisation d’équations de régression pour une analyse en 2D (Hauraix et al. 2017)
ou d’un modéle musculo-squelettique pour une analyse en 3D. Nous avons vu que les modeles
musculo-squelettiques ne sont cependant pas adaptés pour le membre inférieur pour 1’étude de
gestes a grandes amplitudes dans le plan sagittal. Les objectifs de cette these sont de développer
un protocole adapté pour analyser les longueurs musculaires au cours de mouvements sportifs a
grandes amplitudes dans le plan sagittal et de proposer une méthodologie pour analyser la
cinématique articulaire d’'un mouvement cyclique in situ pour le membre inférieur.

L’étude 1 de la these vise a développer un modele musculo-squelettique avec le logiciel
OpenSim a partir d’un modele déja existant du membre inférieur et du rachis (Raabe & Chaudhari
2016). Les DDL dans le plan sagittal sont augmentés pour les lombaires, les hanches et les
genoux. La modélisation des muscles est modifiée afin que les bras de levier soient en accord
avec les propriétés musculaires publiées dans la littérature respectant le contournement des
surfaces osseuses. Les bras de levier des muscles lombaires et des muscles qui traversent
’articulation de la cheville ne sont quasiment pas impactés par les modifications. Les bras de
levier des autres muscles sont modifiés et les résultats lors de flexions extrémes sont en accord
avec les données publiées dans la littérature (Hoy et al. 1990; Buford et al. 1997). La modélisation
musculo-squelettique reste cependant générique avec des insertions prédéfinies identiques pour
chacun des participants. De futures investigations pourront étre menées afin de connaitre I’impact
de la modification des insertions musculaires lors d’une analyse des longueurs musculaires pour
des mouvements dynamiques. Pour cela, une personnalisation des modeles musculo-squelettique
pourrait étre effectuée a partir de techniques d’imagerie telle que la radiographie et I’'IRM.

L’analyse des longueurs musculaires pour des mouvements a grandes amplitudes qui place
le sportif dans des postures ou les longueurs sont proches de la longueur maximale statique du
muscle. Nous avons vu que la contraction volontaire d’un muscle placé dans un étirement
important est répétée un grand nombre de fois au cours de mouvement cyclique et peut avoir des
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conséquences néfastes sur les tissus musculaires. Une méthode pour détecter les sportifs qui
atteignent des longueurs proches de leur maximum est d’effectuer une mesure de la longueur
maximale en statique du muscle. Pour cela, nous avons constaté que le choix des tests fait
consensus pour les muscles mono-articulaires mais que la littérature ne propose pas de test de
référence pour les muscles bi-articulaires et les muscles lombaires.

L’étude 2 est donc axée sur la détermination de tests de référence pour les muscles bi-
articulaires. La fonction musculaire des muscles ciblés est également commentée grice a des
résultats de simulation des longueurs sur toute ’amplitude de mouvement. L’analyse des
longueurs musculaires avec un modele musculo-squelettique n’est pas effectuée dans la littérature
a notre connaissance. Cette procédure permet pourtant d’identifier les interactions entre les
différents groupes musculaires et de comprendre les mouvements compensatoires au cours des
tests d’étirements. Nos résultats d’angles articulaires et les différences identifiées entre les
résultats des hommes et des femmes sont en accord avec les résultats publi€s dans la littérature, ce
qui valide notre procédure. Pour le test des ischio-jambiers bi-articulaires, le test qui place le
participant allongé sur le dos avec le genou en extension (« PSLR » en anglais) ressort comme le
meilleur test pour obtenir les longueurs maximales. Pour le droit fémoral, le test lorsque le
participant est allongé sur le dos avec la hanche en extension dans le vide avec un opérateur qui
induit la flexion de genou (« Modified Thomas Test » en anglais) ressort comme le plus adapté
pour obtenir la longueur maximale. Nos résultats montrent également que pour obtenir la longueur
maximale des gastrocnemii, le participant doit €tre placé sur le dos avec le genou en extension
complete ou bien avec une 1égere flexion de genou (10°). Pour obtenir la longueur du soleus, une
flexion de genou de 30° est suffisante afin de relacher les gastrocnemii. Le protocole que nous
avons mis en place ne bloque pas I’inversion du pied alors que certaines études proposent de
réaliser ce test avec un opérateur qui contrdle 1’inversion du pied. Ce biais pourra étre analysé
dans de prochaines études. Pour les muscles bi-articulaires, les comportements régionaux des
muscles ne sont pas pris en compte par le modele OpenSim. Nos résultats ne permettent pas
actuellement de décrire les fonctions musculaires a 1’échelle microscopique et de commenter
I’impact d’une mobilisation de D’articulation proximale puis de [Darticulation distale ou
inversement. Coupler ce type d’analyse avec de 1’élastographie serait une perspective intéressante
afin de compléter ces résultats (Bilston et al. 2019). Enfin, pour les muscles lombaires, deux tests
ressortent comme les plus adaptés pour obtenir les longueurs maximales. Ces deux tests placent le
participant dans une posture assise. Pour le premier test, les genoux sont extension maximale et
I’antéversion du bassin est limitée par un étirement des ischio-jambiers (« sit-and-reach test » en
anglais). Pour le second test, les genoux sont en flexion maximale et 1’étirement des gluteus limite
I’antéversion du bassin. Pour cette deuxiéme posture, I’impact de la hauteur des pieds n’est pas
étudié et constitue un axe de réflexion pour la suite.

L’utilisation d’équations de régression est une technique encore utilisée a ce jour pour
obtenir les longueurs musculaires lors de mouvements dynamiques (Hauraix et al. 2017). Ces
équations sont utilisables en 2D et sont définies pour des amplitudes qui ne couvrent pas les gestes
avec de grandes amplitudes de mouvements.

L’étude 3 vise a comparer ces méthodes de calcul avec la modélisation d’OpenSim plus
complexe et adaptée a I’analyse des longueurs musculaires en 3D. Une premicre étape de
simulation des longueurs en fonction de toute 1’amplitude de mouvement avec les équations de
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régression et avec OpenSim montre que les allures des courbes sont comparables entre les
différentes méthodes lorsque les amplitudes sont comprises dans les amplitudes définies pour les
équations de régression. Nos résultats montrent un offset entre les différentes méthodes qui serait
da a la prise en compte d’insertions musculaires différentes. Pour les amplitudes maximales, un
effet de bord est cependant visible avec les équations de régression qui serait lié a une non-gestion
de I’enroulement du muscle autour des surfaces osseuses lors des amplitudes extrémes. Pour les
muscles bi-articulaires, 1’impact de I’interaction entre les sollicitations de 1’articulation distale
d’une part et proximale d’autre part n’est pas pris en compte avec 1’équation d’HAWKINS
(Hawkins & Hull 1990). Cependant, il semble étre mieux identifié avec les équations de VISSER
(Visser et al. 1990) et GRIEVE (Grieve et al. 1978). Dans un second temps, un protocole
expérimental est mis en place avec des mouvements de squats complets au cours duquel la
position des pieds est imposée afin d’induire des angles plus ou moins grands de rotation et
d’abduction de hanche. A partir de ces mouvements, la cinématique musculaire est analysée en
2D et en 3D et les longueurs obtenues avec les équations de régression sont comparées a celles
obtenues avec OpenSim. Nos résultats montrent qu’il est important de standardiser la position des
pieds (écartement égal a une fois la largeur du bassin et pieds paralleles) lors d’une étude des
longueurs musculaires en 2D. Nous validons I'utilisation de 1’équation d’HAWKINS pour les
muscles mono-articulaires mais nous déconseillons 1’utilisation de 1’équation d’HAWKINS et de
VISSER dans le cadre de I’analyse de squats complets a cause des effets de bord. Pour la méthode
de GRIEVE cependant, malgré une amplitude au-dela de ’amplitude définie pour 1’équation, nos
résultats montrent qu’elle peut étre utilisée pour 1’analyse de mouvements a grandes amplitudes a
condition que la position des pieds soit standardisée. Cette étude justifie la nécessité d’utiliser un
modele musculo-squelettique pour 1’analyse des longueurs musculaires du membre inférieur lors
de mouvements a grandes amplitudes et dont le mouvement n’est pas uniquement effectué dans le
plan sagittal.

Le protocole développé pour I’analyse des longueurs musculaires au cours d’un
mouvement cyclique a grandes amplitudes est appliqué a la gestuelle du rameur dans 1’étude 4.
L’objectif de cette étude est de mettre en place un protocole expérimental sur ergomeétre d’aviron
afin de se pencher sur I’apport d’une analyse des longueurs musculaires lorsqu’elle est couplée a
une analyse classique (cinématique articulaire, dynamique, signaux EMG). Pour cela, différentes
catégories de rameurs effectuent des exercices sur deux types d’ergometre a trois cadences
différentes et les parametres biomécaniques cités ci-dessus sont analysés. Nos résultats montrent
que les ErecSpin, les extenseurs de hanche et les vastus atteignent des valeurs proches de leurs
longueurs maximales statiques lors de mouvements sur ergometre avec des valeurs pics plus
grandes a cadence faible par rapport a une cadence élevée et d’autant plus grandes chez les
hommes par rapport aux femmes. Nos résultats montrent que cette différence n’est pas due a une
différence de souplesse mais bien a un couplage différent entre la séquence de flexion/extension et
I’abduction entre les hommes et les femmes. A D’attaque, les rameuses semblent utiliser une
stratégie axée sur une sollicitation importante de la flexion de cheville pour augmenter leur
allonge alors que les hommes réalisent une flexion de genou plus grande couplée a une abduction
de hanche plus importante. De prochaines études pourront étre portées sur les propriétés musculo-
tendineuses chez ces populations afin d’expliquer ces différentes stratégies. Nos résultats
rapportent également que les femmes ont une asymétrie plus grande au niveau des muscles du
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dos. La gestion du déséquilibre liée a la tiche semble donc étre gérée en partie par les muscles
lombaires par les femmes, ce qui pourrait expliquer en partie la prévalence de 1’apparition de
lombalgie chez les rameuses. Cette hypothese est a creuser. L’analyse des longueurs musculaires
couplées aux activations EMG et aux données de forces montre que pour les juniors, le
BicepFemL se contracte de maniere excentrique avec un pic de longueur proche de la longueur
maximale et supérieur a celui des séniors lors de la phase de propulsion (lorsque la force
enregistrée atteint sa valeur maximale) alors qu’il se contracte de maniére isométrique pour les
séniors. Cette contraction pourrait limiter 1’antéversion du bassin en début de cycle et ainsi
augmenter la tension au niveau des muscles lombaires. Les juniors présentent d’ailleurs une
intensité EMG au niveau des lombaires plus importantes lors de cette phase que les séniors. Une
synchronisation différente de la flexion de hanche couplée a I’extension de genou chez les juniors
et une sur-sollicitation des lombaires en début de cycle pourrait étre une des causes de la
prévalence de la lombalgie chez les jeunes. Nos résultats montrent que les SemiTen et les
SemiMem sont d’autant plus étirés sur ergometre fixe par rapport a un ergometre mobile, ce qui
pourrait amplifier les effets néfastes pour les jeunes catégories. Notons cependant qu’au sein
d’une méme catégorie, des différences entre les rameurs sont identifiées. L’analyse des longueurs
couplées a I’activité EMG pour les muscles bi-articulaires souligne que les modes de contraction
peuvent étre différents bien que la cinématique articulaire soit identique. L’étude des DDL
isolément les uns des autres comme cela était fait dans la littérature ne permet pas de caractériser
autant les différences interindividuelles. De ce fait, certains entrainements axés sur le
développement des mémes capacités physiques pour chaque rameur d’une méme catégorie, d’un
méme bateau, n’est peut-€tre pas une solution a envisager systématiquement. A terme, il faudrait
identifier différents « styles » de rame a partir des modes de contraction mises en place par le
rameur et adapter les consignes techniques et/ou la programmation de son entrainement en
fonction de ses qualités physiques et de son « style ». La procédure permettant 1’analyse de la
cinématique musculaire mise en place dans cette these apporte donc bien de nouvelles
perspectives pour [’analyse biomécanique de mouvements cycliques a grandes amplitude
notamment pour 1’identification des risques de blessures et ouvre des perspectives de recherche
vers une individualisation de I’entrainement pour la performance de haut niveau. Cependant, la
cinématique musculaire sur ergometre n’est peut-étre pas identique a celle mise en place en
bateau. Une prochaine étape serait de proposer un protocole pour obtenir la cinématique
articulaire en 3D sur bateau. Il serait alors possible de piloter un modele musculo-squelettique
déja mis a I’échelle et d’analyser les longueurs musculaires sur bateau pour les comparer avec les
conditions sur ergometre.

En aviron, les rameurs ont un contact quasiment permanent entre la coulisse et le bassin et
entre le pied et le cale-pied au cours des cycles d’aviron. Par conséquent, le membre inférieur du
sportif peut étre modélisé par une chaine cinématique en boucle fermée.

L’étude 5 est axée sur le développement d’un modele de chaine cinématique en fermeture
de boucle et le pilotage du modele par des centrales inertielles afin de minimiser les outils de
mesure pour une analyse sur bateau et diminuer les erreurs qui en découlent. Pour cela, un modele
de chaine cinématique est développé en collaboration avec I'uinversité catholique de Louvain et
plus particulierement I'iMMC (Institute of Mechanics, Materials, and Civil Engineering) sur le
logiciel ROBOTRAN (Fisette & Docquier 2019). En s’appuyant sur I’expérimentation de 1’étude

123



CONCLUSION GENERALE

précédente sur ergometre, la cinématique estimée avec ROBOTRAN a partir des marqueurs
réfléchissants est comparée a la cinématique obtenue avec OpenSim. Nos résultats montrent que
les DDL entre les deux méthodes de calcul sont cohérents. La définition de I’inclinaison du bassin
propre a la méthode de calcul a cependant une influence importante sur la flexion de hanche. La
définition des axes de flexion et d’inversion du pied a également un impact sur le calcul de la
flexion de cheville entre les deux méthodes. Dans une deuxieme étape, les DDL avec peu
d’amplitude au cours du cycle d’aviron sont simplifiés par une constante ou définis comme nuls.
Le modele simplifi¢ ainsi proposé permet d’estimer correctement la cinématique dans le plan
sagittal et valide la minimisation du nombre de mesures utiles pour de futures études. La
simplification des rotations du bassin a cependant un faible impact sur I’abduction et la rotation de
hanche. Enfin, I’estimation de la cinématique avec le modele ROBOTRAN, a partir de centrales
inertielles placées sur le bassin et les pieds, fournit des résultats encourageants pour la
reconstruction de la cinématique. En conclusion, une amélioration du modele ROBOTRAN devra
étre effectuée pour définir les axes de la cheville. De prochaines investigations pourront €tre
effectuées pour améliorer la modélisation du genou afin de prendre en compte la translation du
tibia par rapport au fémur lors de flexions importantes du genou (Hamai et al. 2013). Le
traitement des données des centrales inertielles pourra étre affiné notamment pour la définition
des axes fonctionnels (Pacher et al. 2019) et le traitement des données (Nez et al. 2018).
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ANNEXES

ANNEXE 1: Tableau des modifications apportées au modele générique OpenSim de Raabe (Raabe &

Chaudhari 2016).

(cg/t[:’:lilcrlcf):it) Point d’attache [Miri(;Z((ll)ltll\?[I;:?rla ] Segment Position (x; y; z)
MFlsl Ajouté entre ‘1&2’ LumbExt [-2.0944 -1.222] Lumbar2 -0.029; -0.011; 0.01
MF1t1 Ajouté entre ‘1&2’ LumbExt [-2.0944 -1.222] Lumbar2 -0.023; -0.024; 0.01
MF1t2 Ajouté entre ‘1&2’ LumbExt [-2.0944 -1.222] Lumbar2 -0.016; -0.036; 0.011
MF1t3 Ajouté entre ‘1&2’ LumbExt [-2.0944 -1.222] Lumbar2 -0.028; -0.029; 0.013

GlutMax1 Ajouté entre ‘2&3’ HipFlex [1.74533 2.96706] Femur -0.02; 0.009; 0.038

GlutMax2 Ajouté entre ‘2&3’ HipFlex [2.00713 2.96706] Femur -0.04; 0.01; 0.023

GlutMed> Ajouté entre 2&3’ HipFlex [0.785398 2.96706] Bassin -0.01145; 0.0121; 0.057

Ajouté entre ‘3&4° HipFlex [1.5708 2.96706] Bassin -0.07; 0.0114; 0.068

GlutMinl Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [2.0944 2.96706] Bassin 0.00238; -0.019; 0.048

GlutMin2 Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [1.5708 2.96706] Femur 0.004; -0.01; 0.048

GlutMin3 Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [1.39626 2.96706] Femur -0.004; -0.004; 0.048

SemiMem Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [1.5708 2.96706] Bassin -0.075; -0.1; 0.071

Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [1.91986 2.96706] Femur -0.0325; -0.0458; -0.013
SemiTen Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [1.65806 2.96706] Bassin -0.075; -0.107; 0.06
Ajouté entre ‘2&3’ HipFlex [2.00713 2.96706] Femur -0.0365; -0.0458207; -0.024
BELH Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [1.5708 2.96706] Bassin -0.0748793; -0.1036; 0.0735
Ajouté entre ‘2&3’ HipFlex [1.91986 2.96706] Femur -0.0365; -0.0458207; -0.004
2’ modified KneeFlex [-2.0424 -1.46] Femur 0.033; -0.403; 0.002
RecFem Ajouté entre ‘1&2’ HipFlex [-0.872665 -0.5236] Femur 0.023625; -0.00426; 0.01304
Ajouté entre ‘3&4° KneeFlex [-2.0424 -1.76278] Femur 0.0242826; -0.42352; 0.00190
VasLat ‘3&4’° modifié KneeFlex min=-2.0424
VasMed ‘3&4° modifié KneeFlex min=-2.0424
Vaslnt ‘3> modifié KneeFlex [-2.0424 -1.42] Femur 0.034; -0.403; 0.006
Ajouté entre ‘3&4’ KneeFlex [-2.0424 -1.76278] | Femur 0.024; -0.424; 0.00245
GasMed Ajouté entre ‘2&3’ KneeFlex [-2.0424 -1.5708] Tibia -0.023; -0.055; 0.021
GasLat Ajouté entre ‘2&3’ KneeFlex [-2.0424 -1.5708] Tibia -0.022; -0.065; 0.025
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) MODELISATION DES MOUVEMENTS SPORTIFS CYCLIQUES
Etude des coordinations musculo-squelettiques du membre inférieur et du rachis.

L’étude biomécanique d’un mouvement sportif permet d’identifier des parameétres pour
améliorer la performance et diminuer le risque de blessure. La cinématique articulaire des gestes a
grande amplitude dans le plan sagittal est couramment étudiée bien que la cinématique musculaire
sous-jacente n’est pas documentée. L’¢étude cinématique en 3 dimensions (3D) est
traditionnellement effectuée en laboratoire grace a des systémes de capture d’images. Le couplage
de ces deux niveaux de modélisation doit permette d’identifier les stratégies musculaires
individuelles pour générer ces mouvements contraints en condition écologique. Les objectifs de
cette these sont de développer un protocole pour analyser la cinématique musculaire des gestes
cycliques a grandes amplitudes dans le plan sagittal et développer un modele de chaine
cinématique en boucle fermée pour étudier le mouvemement du membre inférieur in situ.

Un modele musculo-squelettique spécifique du membre inférieur et du rachis est
développé sur OpenSim, ainsi qu’une méthodologie propre a 1’étude des variations de longueurs
permettant de prendre en compte les spécificités intra et interindividuelles. L’impact de la
modélisation 3D est discuté par rapport a une modélisation 2D. Le protocole développé est mis en
application lors d’une expérimentation sur ergometre d’aviron pour 28 rameurs. Enfin, un mod¢le
de chaine cinématique 3D du membre inférieur en boucle fermée est développé et testé avec
I’utilisation de centrales inertielles. Ce travail ouvre des perspectives sur les adaptations
individuelles et le développement d’entrainements adaptés aux contraintes spécifiques a 1’activité.

Mots clés : modélisation ; musculo-squelettique ; extensibilité ; cinématique ; aviron ; squat

MODELING CYCLICAL SPORTS MOVEMENTS
Analysis of musculoskeletal coordination of the lower limb and low back spine

The analysis of sport movements aims at identify parameters to improving performance
and reducing the risk of injury. The joint kinematics for movements with high range of motion in
sagittal plane is currently assessed whereas the muscle kinematics underlying is not documented.
The analysis of 3 dimensionnal (3D) kinematics is traditionaly used in laboratory thanks to motion
capture systems. The coupling of these two levels of model must allow to identify the individual
muscles strategies to execute these constrained movements in ecological condition. The objectives
of this thesis are to suggest a way to assess the muscle kinematics for cyclic movements at
extreme ranges of motion in the sagittal plane and to develop a lower limb closed-loop kinematic
chain model for in situ analysis.

A specific lower limb and lumbar musculoskeletal model is developed on OpenSim, thus a
methodology for muscle length variations for taking into account intra- and inter-individual
specificities. The impact of 3D model is discussed compared to a 2D model. The developed
protocol is then applied during a rowing ergometer experiment for 28 rowers. Finally, a lower
limb closed-loop 3D kinematic chain model is developed and tested using of inertial units.This
work bring new insights on intra and inter individual adaptations and training development
adapted to the specifities of a target activity.

Keywords: modeling; musculo-skeletal; extensibility, kinematic; rowing ; squat



