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Préambule 

Ce document présente les travaux de recherche portant sur la modélisation 

biomécanique réalisés durant mon doctorat. La constitution d’un modèle biomécanique de la 

main ainsi que l’élaboration de nouvelles méthodes de modélisation y sont développées. Ce 

travail est à l’origine des deux publications des Annexes A et B. 

Dans la continuité de ce travail et afin d’améliorer le modèle biomécanique, nous avons eu la 

nécessité d’étudier différentes situations expérimentales. Ces études portent sur 

l’électromyographie de surface, la fatigue musculaire et la coordination inter-segmentaire. 

Elles font l’objet des quatre publications des Annexes C à F. Dans ce document, ces études 

sont uniquement abordées dans la partie Discussion générale et perspectives et servent de 

support à l’exposé des dernières modifications apportées, ou envisagées. 
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I Introduction générale 

 

Déterminer les forces générées dans les tendons, les ligaments et les articulations 

lorsque l’homme agit dans son environnement est une étape importante de l’analyse 

biomécanique. La connaissance de ces variables a des applications dans de nombreux 

domaines comme la médecine, l’ergonomie, la prévention et la rééducation (An et al., 1984 ; 

Harding et al., 1993 ; Cholewicki et McGill, 1994) mais aussi la performance sportive 

(Gergersen et Hull, 2003). Cette connaissance peut permettre d’éviter l’apparition de 

pathologies en améliorant l’ergonomie des outils de travail ou en prévenant les risques de 

blessures associés à des mouvements ou à des techniques sportives. 

Pour déterminer ces forces, il est possible de réaliser une mesure directe (in vivo) des 

tensions musculaires en plaçant des capteurs de force sur les tendons des muscles. Ces 

techniques invasives, utilisées chez les animaux (Walmsley et al, 1978 ; Abraham et Loeb, 

1985 ; Herzog et Leonard, 1991 ; Jinha et al., 2005), sont cependant peu répandues chez 

l’homme (Komi et al., 1987 ; Shuind et al., 1992 ; Dennerlein et al., 1998 ; Kursa et al., 

2005). Ces expérimentations sont, en effet, lourdes et doivent s’effectuer au cours 

d’interventions chirurgicales. Elles sont donc difficilement reproductibles pour chaque 

mouvement, chaque articulation et chaque pathologie et ne permettent pas d’étudier des 

mouvements d’intensités maximales ou de grandes amplitudes. De plus, la mesure in vivo 

d’autres variables comme les forces exercées entre les surfaces articulaires est techniquement 

impossible. 

Modélisation biomécanique 

L’utilisation de la modélisation biomécanique est une alternative possible qui permet 

d’estimer les efforts associés à chaque articulation à partir de données expérimentales 

périphériques (données dynamométriques et cinématiques) sans avoir recours à des méthodes 

de mesures invasives (King, 1984 ; Nigg et Herzog, 1994). Les modèles biomécaniques 

consistent à représenter numériquement le comportement mécanique du corps humain et 

permettent ainsi d’accéder à l’estimation des variables qui sont difficilement mesurables 

(tensions des tendons et forces articulaires par exemple). Toutefois, le problème de 

redondance associé au système musculo-squelettique est un obstacle à la réalisation de ces 

estimations. En effet, le corps humain dispose de beaucoup plus de structures musculaires 

et/ou ligamentaires qu’il n’en faut pour mobiliser ou équilibrer chaque degré de liberté d’une 
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articulation, définis dans ce document comme les mouvements possibles de l’articulation 

(Bernstein, 1967 ; Chao et An, 1978 ; Crowninshield et brand, 1981 ; Tsirakos et al., 1997 ; 

Challis, 1997 ; Stokes et Gardner-Morse, 2001). Le coude, par exemple, compte 7 muscles 

fléchisseurs et 3 muscles extenseurs pour seulement deux degrés de liberté en rotation 

(Buchanan et Shreeve, 1996). L’articulation lombaire L4/L5 comporte 32 muscles et 13 

ligaments pour 3 degrés de liberté en rotation (Cholewicki et McGill, 1994). Il existe donc 

une infinité de combinaison de forces musculaires et/ou ligamentaires pour produire un même 

effort résultant (Chao et al., 1976 ; An et al., 1984 ; Rasmussen et al., 2001). 

Mathématiquement, ce phénomène se traduit par des systèmes de résolution comportant 

moins d’équations mécaniques que d’inconnues (tensions des muscles, forces articulaires et 

force ligamentaires). Ce type de système est communément qualifié de « sous-déterminé » ou 

« d’indéterminé » et n’est pas solvable en l’état.  

Selon les objectifs et les applications envisagés, deux types de solutions sont retenus 

pour résoudre ce problème d’indétermination. 

Le premier type de solution consiste à réduire le nombre d’inconnues, par le biais 

d’hypothèses simplificatrices, afin d’obtenir un système d’équation déterminé. Par exemple, 

en supposant que les muscles sont les seules structures à équilibrer les degrés de liberté d’une 

articulation, il est possible de réduire l’indétermination du système biomécanique en 

négligeant toutes les participations non musculaires et en particulier les participations 

ligamentaires. Un autre moyen consiste à éliminer certaines tensions musculaires inconnues 

(muscles antagonistes au mouvement en particulier) en se basant sur leur enregistrement 

électromyographique (EMG). Pour une faible activité EMG, les tensions de ces muscles sont 

alors négligées, permettant de réduire le nombre de tensions musculaires inconnues 

(Weightman et Amis, 1982). Enfin une dernière technique simplificatrice réside dans le fait de 

regrouper certains muscles ayant des fonctions similaires en un seul muscle représentatif. 

C’est le cas lorsque l’on considère un groupe musculaire agoniste ou antagoniste (Amarantini 

et Martin, 2004) ou lorsque l’on emploie la notion de muscle équivalent selon la terminologie 

de Bouisset (1973).  

Le deuxième type de solution permettant de résoudre l’indétermination des systèmes 

biomécaniques, consiste à émettre des hypothèses sur le mode de fonctionnement du corps 

humain (Pedotti et al., 1978 ; Crowninshield et Brand 1981 ; Dul et al., 1984a ; Ait Haddou et 

al. 2004). L’idée est que, parmi l’ensemble des solutions possibles qu’offre le système 

d’équation indéterminé, le système nerveux central sélectionne la solution qui répond le 

mieux à un principe de fonctionnement. Mathématiquement, cela se traduit par l’utilisation de 
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procédures d’optimisation. Le modèle biomécanique recherche une solution optimale qui 

minimise ou maximise une fonction mathématique (appelée aussi « critère » ou 

« fonctionnelle »), inspirée du fonctionnement biologique du « système humain ». Au terme 

de la procédure, cette technique aboutit à une estimation des forces agissant sur chacune des 

structures identifiées.  

L’utilisation des deux types de solutions (simplification et optimisation) est largement 

reconnue et validée dans la littérature pour déterminer les forces générées dans les tendons et 

les articulations de systèmes mono-articulés. Cependant, leur généralisation à des systèmes 

pluri-articulés reste à ce jour controversée (Cholewicki et McGill, 1994 ; Gagnon et al., 2001 

Challis, 1997 ; Brown et Potvin, 2005 ; Jinha et al., 2005). En plus d’une somme de degrés de 

liberté plus importante, les systèmes pluri-articulés engendrent plusieurs problèmes pour la 

modélisation :  

 

Problème associé à la redondance musculaire : Certains muscles, appelés muscles 

pluri-articulaires, croisent plusieurs articulations et agissent sur plusieurs degrés de liberté à la 

fois. L’équilibration des articulations devient donc interdépendante complexifiant la façon 

dont est gérée la redondance musculaire par le système nerveux central. La conséquence de 

cette complexification est que les critères d’optimisation, utilisés classiquement, peuvent ne 

plus correspondre au mode de fonctionnement du système. 

 

Problème associé à la participation de structures passives non musculaires : Pour 

réaliser des mouvements de la vie quotidienne, certaines articulations de la chaîne pluri-

articulées sont fréquemment placées à des angulations proches des amplitudes articulaires 

maximales ou, autrement dit, en butée articulaire (Leijnse, 1998 ; Valero-Cuevas et al., 1998 ; 

Dennerlein et al., 1998). Cette configuration entraîne la sollicitation de structures non 

musculaires telles que les ligaments, la peau ou les butées osseuses. Dans ce cas, l’hypothèse 

simplificatrice selon laquelle les muscles sont les seules structures à équilibrer les degrés de 

liberté des articulations devient caduque.  

Ces deux problèmes conduisent à l’estimation de tensions musculaires biaisées (Challis, 

1997 ; Dennerlein et al., 1998). Ceci est particulièrement vrai lorsque l’on s’intéresse aux 

muscles antagonistes au mouvement (Jinha et al., 2005 ; Brown et Potvin, 2005). Ce biais 

n’est donc pas sans conséquence sur la crédibilité des modèles et sur leur capacité à 

reproduire les tensions du système musculo-squelettique.  
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Objectif général et présentation du travail 

L’objectif général de ce travail est de développer des techniques d’expérimentation et de 

modélisation permettant de résoudre les problèmes d’indétermination associés au système 

musculo-squelettique pour des systèmes biomécaniques pluri-segmentés. Nous avons choisi 

de nous intéresser successivement aux deux problèmes présentés précédemment : le problème 

associé à la redondance musculaire et le problème associé à la participation de structures 

passives non musculaires. Pour apporter des solutions à ces problèmes, nous proposons 

d’inclure aux modèles classiques des informations périphériques supplémentaires issues de 

l’enregistrement EMG de muscles participant au mouvement. 

 

Ce document débute par l’exposé du cadre théorique présentant les deux problèmes 

soulevés ainsi que le modèle biomécanique et le dispositif expérimental utilisés pour apporter 

des solutions. Ensuite, ce travail développe des méthodes de modélisation et 

d’expérimentation qui permettront d’inclure des informations périphériques issues de l’EMG 

afin :  

• de sélectionner, parmi l’ensemble des solutions possibles qu’offrent les systèmes 

indéterminés, une estimation de la tension de chaque muscle mécaniquement et 

physiologiquement cohérente (étude 1). 

• de prendre en compte la participation des structures passives non musculaires 

lorsqu’une articulation est sollicitée à des angulations proches de ses amplitudes articulaires 

maximales (étude 2). 

Enfin, nous nous attacherons à appliquer les méthodes développées dans ce travail pour traiter 

d’un cas concret de modélisation de système pluri-articulé (étude 3). Le modèle de la main 

sera étudié avec l’estimation des contraintes des tendons et des ligaments des doigts (canal 

digital).  

Ce travail se terminera par un chapitre de discussion générale faisant la synthèse des solutions 

envisagées aux problèmes de modélisation en présentant les ouvertures et les avenues 

nécessaires à retenir pour la généralisation des procédures de calcul. 
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II Cadre théorique 

II.1 Problème n°1 : Détermination des tensions de chaque muscle 

Comme nous l’avons abordé en Introduction générale, les modèles biomécaniques se 

basent sur l’enregistrement dynamométrique et cinématique de la chaîne mécanique pour 

déterminer les efforts externes appliqués à chaque articulation. Cette détermination s’effectue 

à l’aide des lois fondamentales de la mécanique. Dans le cas particulier d’un système à 

l’équilibre statique on retrouve: 

 

 
0M

0F

OF





=

=

∑
∑

 (2) 

 

où ∑F  est la somme des forces appliquées au solide/segment, ∑ OFM  la somme des 

moments des forces en un point O appartenant au solide Ces lois s’appliquent à l’ensemble 

des solides de la chaîne mécanique. 

Moments musculaires 

Afin d’estimer les moments musculaires appliqués à une articulation, les modèles 

biomécaniques émettent, en général, l’hypothèse que les degrés de liberté disponibles des 

articulations sont sans frottement et sans contrainte ligamentaire. Nous nommerons cette 

hypothèse « hypothèse des degrés de liberté sans contrainte ». Cette hypothèse simplificatrice 

implique que les moments musculaires sont les seuls paramètres biomécaniques aptes à 

équilibrer ou mobiliser les degrés de liberté en rotation d’une articulation. Cette simplification 

permet une réduction de l’indétermination du système en négligeant la participation de 

structures passives non musculaires (c.a.d. ligaments, butées osseuses, peau…). Il est alors 

possible d’estimer la somme des moments musculaires en la mettant directement en relation 

avec le moment de la force externe mesurée: 

 

αIMMM OFexterneOmuscleOF ⋅=+=∑ ∑∑  dynamique   (3) 

0MMM OFexterneOmuscleOF =+= ∑∑∑  statique   (4) 
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où ∑ OmuscleM  est la somme des moments musculaires, ∑ OFexterneM  la somme des moments 

des forces externes appliquées au segment. Dans ce mémoire nous emploierons le terme de 

« forces externes » pour représenter les forces appliquées au segment par une action 

extérieure incluant le poids des segments.  

 

Pour obtenir une connaissance mécanique précise, applicable en termes cliniques, en 

termes ergonomiques ou sportifs, il est nécessaire de connaître la tension de chacun des 

muscles générant le moment musculaire résultant tel que : 

∑∑ ∧=
i

1
iO i,Omuscle tBM  (5) 

où O i,B  représente le vecteur bras de levier du muscle i par rapport au centre de rotation O et 

it  le vecteur représentant la tension du tendon du muscle i. 

 

Cette détermination, à l’aide de l’Eq. 5 est confrontée à la résolution de systèmes sous 

déterminés présentant plus d’inconnues que d’équation. En effet, le corps humain possède en 

moyenne 2,6 muscles par degré de liberté (Bernstein, 1967 ; Chao et An., 1978 ; Challis, 

1997). Il existe donc une infinité de combinaison de forces musculaires pour établir un même 

moment musculaire résultant. Pour résoudre ce problème, plusieurs axes de recherche et 

diverses solutions sont proposés dans la littérature. Dans la suite de ce document nous allons 

exposer ces différents axes de recherche, que nous nommons: « Simplification du problème », 

« Estimation à partir de l’optimisation », « Estimation à partir de l’EMG » et les « Méthode 

mixtes EMG et optimisation ». 

Simplification du problème 

Un premier axe de recherche consiste à simplifier le problème en retirant certaines 

inconnues afin d’obtenir un système d’équation déterminé (Paul, 1965). Weightman et Amis 

(1982) proposent de regrouper les muscles ayant des fonctionnalités similaires en un seul 

muscle représentatif. Ainsi, ces auteurs regroupent trois muscles intrinsèques à la main 

(interosseus dorsal, interosseus palmar, lumbricale) en un seul muscle intrinsèque (INT) 

réduisant ainsi le nombre d’inconnues de deux. En utilisant le même type de démarche, 

Amarantini et Martin (2004) considèrent un groupe musculaire agoniste et un groupe 

musculaire antagoniste pour représenter l’ensemble des muscles fléchisseurs et extenseurs du 

genou. Smith et al. (1964), Weightman et Amis (1982), Harding et al., (1993), Li et al., (2000, 
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2001) identifient une seconde méthode de simplification. Celle-ci consiste à négliger l’action 

d’un groupe musculaire pour une condition expérimentale donnée en se basant sur son 

enregistrement EMG. Ces auteurs ont constaté que lors de l’application d’une force dirigée 

vers le bas avec le bout du doigt, les muscles extenseurs sont activés à un niveau inférieur à 

10% de leur activité maximale. En conséquence, ces auteurs négligent la tension de ces 

muscles dans leur modèle biomécanique réduisant ainsi le nombre d’inconnues. Cependant 

ces simplifications/hypothèses majeures ne sont pas adaptables à tous les types de situations et 

ne permettent pas d’obtenir des résultats précis. Elles peuvent même induire des estimations 

erronées (Nigg et Herzog, 1994 ; Valero-Cuevas et al., 1998 ; Sancho-Bru et al., 2001). Par 

exemple pour la modélisation des doigts, la considération d’un seul muscle INT ne permet pas 

la prise en compte du degré de liberté en adduction/abduction de l’articulation 

métacarpophalengienne. 

Estimation à partir de l’optimisation 

Un deuxième axe de recherche consiste à formuler des hypothèses en terme de 

participation musculaire. Ces hypothèses reposent sur l’idée que le système nerveux central 

sélectionne un patron de distribution des forces musculaires, parmi l’ensemble des possibles, 

selon un principe de fonctionnement précis. Ces hypothèses se traduisent mathématiquement 

par l’ajout d’une procédure d’optimisation au modèle biomécanique visant à rechercher les 

tensions de chaque muscle ( it ), en minimisant une fonctionnelle ( )itf  traduisant un principe 

de fonctionnement, tout en respectant des contraintes d’égalité associées aux mesures 

mécaniques (Eqs. 3 et 4). 

L’ajout de contraintes d’inégalités aux procédures d’optimisation borne les solutions 

dans des limites physiologiquement réalistes. Une première contrainte d’inégalité précise 

qu’un muscle n’exerce qu’une force de traction et ne peut, par conséquent, pas exercer une 

force de poussée. Dans un repère approprié, la solution doit alors répondre à l’inégalité 

suivante : 

 

0t i ≥  (6) 

 

Une seconde contrainte d’inégalité indique l’obtention de tensions inférieures à la tension 

maximale du muscle (Challis, 1997) : 
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maxtt ii ≤  (7) 

avec max σPCSAmaxt ii ×=  

dans laquelle, la tension maximale du muscle i ( maxt i ) est calculée grâce au produit de sa 

surface de section physiologique ( iPCSA ) et de la contrainte musculaire maximale 

admissible ( maxσ ). Dans la littérature, la contrainte musculaire maximale admissible est 

évaluée de 4 à 100 N/cm2 (Crowninshield et Brand, 1981). Dans le cadre de ce travail nous 

adopterons une valeur de 35 N/cm² en accord avec Zajac (1989) et Valero-Cuevas et al. 

(1998). 

 

Le choix du critère ( )itf  représente l’aspect le plus sensible dans la démarche 

d’estimation des tensions musculaires à partir de l’optimisation. Comme le précise Chao et 

An (1978) ci-dessous, ce critère doit être le plus fidèle au fonctionnement physiologique du 

système nerveux central : 

 

« … In examining the voluntary functions of an anatomical structure, there is a 

striking ability for it to produce consistent functional activities. Such unique ability 

must be controlled by certain physiological laws based on which proper solutions to 

the redundant problem may be obtained. Consequently, it would be important for the 

biomechanicians to quantitate these laws, not only for the purpose of seeking basic 

understanding of how musculoskeletal systems function but also to establish workable 

models and theories for the analysis of abnormal functions in the hope of providing 

valuable clinical information.”  
 

Ainsi plusieurs types de critères ont été proposés pour retranscrire le mode de fonctionnement 

du « système humain ». Nous allons maintenant présenter les différents types de critères 

rencontrés dans la littérature. 

 

Les premiers critères étudiés sont de comportement linéaire (Seireg et Arvikar, 1973 ; 

Crowninshield et al., 1978) du type:  

 

( ) ( )∑=
i

1
ii ttf  (8) 

( ) ∑ 







=

i

1 i

i
i maxt

t
tf  (9) 

( ) ( )∑=
i

1
iif σσ  avec 

i

i

PCSA

t
=

i
σ  (10) 
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où maxt i  représente la tension maximale du muscle i, iσ  la « contrainte musculaire » (ou 

« Muscle stress » selon le terme anglo-saxon) du muscle i.  

 

Ces critères sous-entendent que le système nerveux central sélectionne une solution qui 

minimise soit la somme des tensions musculaires pour l’ensemble des muscles (Eq. 8), soit la 

somme des tensions musculaires rapportées à la tension maximale de chaque muscle (Eq. 9) 

ou encore la somme des contraintes musculaires (Eq. 10). Néanmoins, l’utilisation de critères 

linéaires ne donne pas des résultats satisfaisants car ils privilégient l’activité du muscle ayant 

la PCSA ou la force maximale la plus importante (Dul et al., 1984a ; Rohrle et al., 1984 ; 

Challis et Kerwin, 1993 ; Challis, 1997). L’activation des autres muscles ne se réalise que 

lorsque le muscle prédominant atteint ses limites physiologiques (cf. contraintes d’inégalités 

Eq. 7).  

 

Pour pallier à ce problème, des critères non-linéaires ont été proposés : 

 

( )
n

i

1 i

i
i PCSA

t
t ∑ 








=f  (11) 

( ) ( )∑=
i

1

n
ii σσf  avec 

i

i

PCSA

t
=

i
σ  (12) 

( ) 







=

i

i
i PCSA

t
maxtf  (13) 

Dans lequel l’exposant (n) est compris entre 2 et 100.  

 

Généralement, le critère présenté dans l’Eq.11 élevé au carré (Pedotti et al., 1978 ; Herzog et 

Binding, 1987) ou au cube (Crowninshield et Brand, 1981) est le plus souvent utilisé. Il 

permet de donner des résultats satisfaisants notamment pour une articulation mono-articulaire 

La dernière procédure dite « Minmax » (Eq. 13) est une procédure moins utilisée en 

biomécanique. Elle présente l’avantage de répartir au mieux la charge allouée à chaque 

muscle en minimisant la tension du muscle présentant le rapport entre tension et PCSA le plus 

important, c'est-à-dire le muscle présentant la contrainte musculaire ( iσ ) la plus grande. Elle 

fournit des résultats particulièrement cohérents pour l’articulation du coude et l’articulation 

distale des doigts (An et al., 1984 ; Dul et al., 1984b ; Fowler et Nicol, 2000 ; Rasmussen et 

al., 2001) qui ne se retrouvent pas avec les autres critères. 
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Cependant, des difficultés supplémentaires apparaissent lorsque les procédures 

d’optimisation sont utilisées pour des modèles biomécaniques s’adressant à des systèmes 

pluri-articulés. En particulier, la participation de certains muscles, comme les muscles 

antagonistes au mouvement, est estimée à zéro alors que dans le même temps les mesures 

EMG indiquent une activité significative (Challis et Kerwin, 1993 ; Buchanan et Shreeve, 

1996 ; Challis, 1997 ; Brown et Potvin, 2005 ; Jinha et al., 2005). De même dans ces 

conditions, les estimations des tensions des muscles chez le chat diffèrent de 43 à 119% des 

mesures réalisées in vivo (Herzog et Leonard, 1991 ; Prilusky et al., 1997). En l’état actuel des 

connaissances, les procédures mathématiques sont donc inaptes à reproduire les patrons de 

forces musculaires utilisés bien que l’équilibre mécanique du système soit respecté avec les 

estimations obtenues. De plus, la solution fournie par ces procédures ne tient pas compte des 

variabilités de coordination et des variabilités d’activation des muscles antagonistes associées 

à chaque sujet et à chaque essai. 

Estimation à partir de l’EMG 

L’EMG est un paramètre représentatif de la contraction musculaire. Ce signal résulte 

de l’enregistrement de la différence de potentiel entre deux électrodes situées sur le muscle 

(enregistrement bipolaire) ou entre une électrode située sur le muscle et une électrode placée 

sur un point de référence (enregistrement monopolaire). Ces différences de potentiel sont 

associées à la propagation des potentiels d’action, déclenchant la contraction musculaire, le 

long des fibres musculaires. L’enregistrement et le traitement de l’EMG permettent de 

déterminer si un muscle est actif ou inactif (Hodges et Bui, 1996 ; Allison, 2003). Son analyse 

spectrale et quantitative permet notamment d’aborder l’étude de la fatigue musculaire 

(Petrofsky, 1981 ; Basmajian et De Luca, 1985 ; Bigland-Ritchie et al., 1986). Enfin, l’EMG 

permet de quantifier l’activité musculaire et par ce biais d’approcher la tension du muscle. En 

effet, lorsque le muscle se situe à une longueur musculaire constante, la quantité d’EMG est 

proportionnelle à la tension exercée dans le muscle à deux conditions. La première condition 

est que la composante élastique parallèle (C.E.P.) du modèle de Hill (1951) ne soit pas 

sollicitée et la seconde est qu’aucun phénomène de fatigue n’apparaisse.  

La relation qui existe entre l’EMG et la tension du muscle est bien décrite dans la 

littérature et est généralement considérée comme linéaire (Lippold, 1952 ; Basmajian et De 

Luca, 1985 ; Olney et Winter, 1985 ; Buchanan et al., 1993 ; Nigg et Herzog, 1994). Cette 

relation peut-être définie en établissant les coefficients multiplicateurs de l’EMG qui 

aboutissent à l’obtention de la tension des muscles. Ces coefficients sont déterminés à partir 
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d’une mesure simultanée de l’EMG et des moments créés aux articulations. Cette méthode 

dite « Méthode des coefficients », nécessite d’avoir autant de mesures de l’effort externe que 

de muscles mobilisant l’articulation. Pour le poignet, par exemple, Buchanan et al. (1993) 

propose un système de 5 muscles et de 5 équations : 
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 (14) 

où 1χ , 2χ , 3χ , 4χ  et 5χ  sont les coefficients multiplicateurs inconnus de l’EMG. 1M , 2M , 

3M , 4M  et 5M  sont les moments enregistrés lors des 5 tests de force, EMGin l’EMG des 5 

muscles i dans les 5 conditions n et 1B , 2B , 3B , 4B , 5B  les bras de levier de chaque muscle.  

 

L’Eq. 14 détermine ainsi les différents coefficients permettant d’obtenir les tensions des 5 

muscles à partir de leurs signaux  EMG. Cette méthode est séduisante car, excepté les bras de 

levier de chaque muscle, elle ne nécessite pas la modélisation du système et ne fait donc pas 

intervenir à outrance de données anthropométriques souvent problématiques. Cependant, 

l’estimation de la tension des muscles nécessite l’enregistrement de l’EMG de tous les 

muscles croisant l’articulation. De plus, cette méthode ne peut fonctionner que sur une 

articulation à la fois et sur des muscles mono-articulaires ce qui limite son application à 

seulement quelques systèmes musculo-squelettiques.  

Un autre moyen, pour estimer la tension des muscles à partir de l’enregistrement 

EMG, consiste à identifier le niveau d’activation du muscle ( ie ) et ses caractéristiques 

anthropométriques (Cholewicki et McGill., 1994) : 

 

iiiEMG PCSAσmaxet ××=  (15) 

max i

i
i EMG

EMG
e =  (16) 

où iEMGt  représente la tension du muscle i évaluée par EMG, iEMG  l’EMG du muscle i 

durant la tâche, max iEMG  l’EMG maximale du muscle i, maxσ  la contrainte musculaire 

maximale admissible fixée à 35N/cm², iPCSA  la section de coupe physiologique du muscle i.  
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Cette procédure permet ainsi d’estimer la tension du muscle sans calibration EMG/Tension en 

nécessitant uniquement un enregistrement d’une EMG maximale au préalable. Au contraire 

de la « Méthode des coefficients », cette procédure ne nécessite pas l’enregistrement de tous 

les muscles pour obtenir une tension. Cette méthode présente toutefois l’inconvénient de faire 

intervenir les facteurs anthropométriques σmax  et iPCSA  dont la pertinence reste discutable. 

Il apparaît que lorsque l’EMG est utilisée comme unique paramètre pour déterminer la 

tension de chaque muscle (Eqs. 14 ou 15), les résultats obtenus ne sont pas satisfaisants d’un 

point de vue mécanique. Cette évaluation aboutit en effet à des solutions qui ne répondent pas 

aux contraintes d’équilibre des articulations (Gagnon et al., 2001 ; Brown et Potvin, 2005). En 

d’autres termes, les tensions estimées sur la base du signal EMG ne permettent généralement 

pas de retrouver la force externe produite ni d’assurer l’équilibre mécanique du système. Ce 

phénomène est associé à la difficulté de la mesure EMG et aux différentes limites propres à 

chaque méthode.  

Méthodes mixtes EMG et Optimisation 

Des modèles intégratifs combinant à la fois données mécaniques et données EMG ont 

été développés. Ils ont pour ambition de déterminer les tensions musculaires à partir de 

l’EMG tout en tenant compte des contraintes mécaniques d’équilibre (Olney et Winter, 1985 ; 

Cholewicki et McGill, 1994 ; Valero-Cuevas et al., 1998 ; Gagnon et al., 2001 ; Amarantini et 

Martin, 2004). La démarche consiste, dans un premier temps, à estimer les moments 

musculaires (et par extension les tensions musculaires) de chaque muscle à partir des signaux 

EMG (Eqs. 14 ou 15). Dans un deuxième temps, les résultats sont pondérés à l’aide d’une 

procédure d’optimisation pour retrouver les efforts externes mesurés facilement à l’aide de 

dynamomètres appropriés (moment externes en particulier). Dans ce cadre, deux procédures 

de pondération sont utilisées : 

 

• La procédure dite « EMG assistée » (« EMG assisted » selon le terme anglo-

saxon) consiste à modifier les estimations obtenues par EMG (Eqs. 14 ou 15) de manière à ce 

qu’elles correspondent au mieux aux efforts mécaniques mesurés (force ou moment externe). 

Pour cela, les solutions obtenues par EMG sont multipliées par un coefficient commun à tous 

les muscles (G) : 
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∑
=

=
n

1i
EMGiassistedEMG MGM  (17) 

où assistedEMG M  est le vecteur résultant des moments musculaires calculés grâce à la procédure 

« EMG assistée ». EMGiM  est le vecteur moment du muscle i estimé grâce à une procédure 

utilisant uniquement l’EMG.  

 

Le coefficient G est calculé à l’aide d’une régression des moindres carrés entre les prédictions 

EMG et les moments mesurés lors d’une montée en force progressive : 

 

∑ ∑

∑ ∑
















×








=

=

=

p

1

2n

1i
EMGi

p

1
m

n

1i
EMGi

M

MM

G   (18) 

où p représente l’ensemble des données obtenues durant la rampe d’expérimentation, mM  le 

moment mesuré à partir de données mécaniques.  

 

Dans cette démarche, la solution est un compromis entre les mesures mécaniques et les 

solutions obtenues à partir de l’EMG. La méthode établit ainsi une différence minimale entre 

les données mécaniques mesurées (moments) et les estimations: 

 

∑ =




 −

p

1

2

massistedEMG minimumMM  (19) 

 

• La seconde procédure dite « EMG assistée par optimisation » (« EMG assisted 

optimization ») consiste à multiplier chaque estimation prédite par l’EMG (Eqs. 14 ou 15) 

avec un facteur de pondération minimum (gi). Ce facteur, au contraire de la méthode « EMG 

assistée », est déterminé indépendamment pour chaque muscle en minimisant la fonctionnelle 

suivante : 

 

( ) ( )
2i

1
iiEMGi g-1Mg ∑=f  (20) 

Avec 2

iEMG
2

iEMG
2

iEMGiEMG MzMyMxM ++=  et 0≥ig  (21) 

où ig , représentant le facteur de pondération de l’EMG, est contraint à une valeur positive.  
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Les coefficients sont évalués avec la contrainte que les résultats obtenus par EMG 

correspondent aux efforts externes mesurés : 

 

∑ =
n

1
mEMGii  MMg  (22) 

 

Cette procédure consiste donc à multiplier chaque estimation EMG par un coefficient 

minimum de façon à ce que les tensions estimées correspondent strictement aux efforts 

externes mesurés expérimentalement. Cette démarche fournit des solutions cohérentes d’un 

point de vue mécanique qui se rapprochent au mieux des enregistrements EMG.  

 

Bien que relativement peu répandues dans la littérature, ces méthodes mixtes (« EMG 

assistée » et « EMG assistée par optimisation ») devraient trouver un large champs 

d’application dans les études portant sur la motricité humaine. Elles permettent, en effet, 

d’obtenir une correspondance intéressante entre les estimations basées sur l’EMG et les 

efforts externes mesurés en incluant la mesure EMG dans le critère d’optimisation. 

Cependant, nous émettons deux réserves à l’égard de ces procédures. Premièrement, en 

incluant l’EMG dans le critère d’optimisation, ces procédures établissent un facteur qui 

permet de corriger la méthode « d’Estimation à partir de l’EMG » pour trouver la tension du 

muscle. En d’autres termes, les auteurs considèrent la relation entre la mesure EMG et la 

tension du muscle comme stable et relativement fiable. Or, compte tenu des multiples limites 

associées à l’EMG, baser l’estimation de la tension des tendons sur l’établissement de ce 

facteur nous semble incertain. Nous proposons donc l’idée que l’EMG pourrait être introduite 

d’une manière différente dans les procédures d’optimisation sous forme d’une contrainte 

d’inégalité. Cette idée sera développée dans le paragraphe suivant. Deuxièmement, ces 

procédures d’optimisation n’intègrent pas dans le critère une fonction prédisant le patron de 

distribution des forces dans les muscles comme celles présentées dans les Eqs. 8 à 13. Afin 

d’obtenir l’estimation de la tension d’un muscle, il est absolument nécessaire d’avoir une 

information EMG qui lui correspond. Dans le cas contraire, le muscle est exclu du modèle. 

Les procédures mixtes nécessitent donc l’enregistrement de tous les muscles concernés par le 

mouvement ou étant retenus dans le modèle. Or, la mise en place de telles expérimentations 

est pour le moins complexe, voire irréalisable pour certaines articulations et certains 

mouvements (Gagnon et al., 2001). De plus, l’enregistrement EMG de certains muscles 
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requiert l’utilisation d’EMG intra-musuclaire complexifiant l’expérimentation. Par exemple, 

pour enregistrer l’EMG de tous les muscles mobilisant l’index, Valero-Cuevas et al. (1998) 

emploient un protocole des plus complexes qui n’a, à ce jour, jamais été reproduit. Pour 

pallier à ces problèmes et simplifier les procédures expérimentales, diverses recommandations 

sont apportées. Notamment, des hypothèses sur l’état d’activation de certains muscles à partir 

des enregistrements de l’EMG de muscles cibles représentatifs sont élaborées. Ainsi 

Cholewiki et McGill (1994) enregistrent seulement 12 muscles et considèrent que ceux-ci 

sont représentatifs de l’activation de l’ensemble des 36 muscles mobilisant l’articulation 

L4/L5. En d’autres termes, les patrons d’activation des 24 muscles non-enregistrés 

correspondent à ceux des 12 muscles testés. Il est toutefois à craindre que l’utilisation de ces 

simplifications engendre des approximations néfastes. Les hypothèses d’activation ne sont, en 

effet, pas généralisables d’un système biomécanique à l’autre et souffrent d’une absence de 

vérifications expérimentales.  

Alternative proposée dans ce travail 

Pour offrir une solution à ces problèmes il nous semble intéressant, dans le cadre de ce 

travail, de proposer une alternative originale dite « Optimisation assistée par EMG ». Cette 

alternative consiste, non pas à adapter les estimations EMG aux mesures mécaniques comme 

les méthodes « EMG assistée » et « EMG assistée par optimisation », mais plutôt à estimer les 

tensions musculaires à partir d’une procédure d’optimisation classique et restreindre les 

solutions possibles à l’aide des informations fournies par les EMG alors disponibles. Cette 

procédure est alors susceptible d’utiliser seulement un nombre restreint d’enregistrement 

EMG (au minimum un seul, au mieux tous les muscles croisant l’articulation) pour réduire le 

nombre de solutions possibles. 

Pour inclure l’information EMG dans la procédure d’optimisation numérique, nous 

proposons d’ajouter une contrainte d’inégalité associée à l’EMG. La procédure se résume 

alors ainsi : 

 

recherche : 

it   

en minimisant l’une ou l’autre des procédures d’optimisation classiques suivantes: 

( ) ( )∑=
i

1

n
ii σσf  avec 
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ou 

( ) 







=

i

i
i PCSA

t
maxtf  

en respectant les contraintes d’égalité suivantes : 

αIMMM OFexterneOmuscleOF ⋅=+=∑ ∑∑  dynamique 

0MMM OFexterneOmuscleOF =+= ∑∑∑  statique 

en respectant les contraintes d’inégalité suivantes : 

σmaxPCSAt ii ×≤  

0t i ≥  

et en respectant les contraintes d’inégalité supplémentaires associées à l’estimation des 

tensions par EMG: 

( ) ( ) ( ) ( )iEMGiEMGiiEMGiEMG ttttt ×+≤≤×− µµ  (23) 

où iEMGt  est la tension du muscle i estimée à partir de l’EMG selon l’Eqs. 14 ou 15. µ  est un 

facteur de pondération de l’EMG.  

Contrairement aux méthodes hybrides précédentes, la procédure que nous proposons 

n’intègre pas l’EMG dans le critère d’optimisation mais s’attache à l’associer sous la forme 

d’une contrainte d’inégalité. Cette originalité repose sur la volonté d’utiliser l’EMG comme 

un renseignement ou un indice supplémentaire provenant de un ou plusieurs muscles du 

système. Dans le même temps, la variable µ  établit une certaine marge d’erreur face aux 

imperfections associées à cette mesure. Ainsi, la contrainte d’inégalité associée à l’EMG 

(Eq. 22) réduit le nombre de solutions possibles en précisant que le résultat doit être compris 

dans un intervalle de valeurs correspondant aux activités EMG enregistrées.  

Cette procédure a l’ambition de combiner les avantages des procédures d’optimisation 

classiques, en permettant de sélectionner une solution mécaniquement viable, et les avantages 

des méthodes basées sur la mesure EMG en sélectionnant la solution qui correspond au mieux 

à l’enregistrement de l’activité musculaire. Enfin, elle possède le dernier atout de ne pas 

alourdir de façon excessive le processus expérimental et d’être facilement réalisable.  

Présentation de l’objectif n°1 de ce travail 

Le premier objectif de ce travail vise à développer des techniques de modélisation 

permettant de résoudre des systèmes sous déterminés en introduisant des mesures EMG dans 

les procédures d’optimisation. Nous émettons l’hypothèse qu’inclure l’EMG dans une 
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procédure de résolution sous la forme d’une contrainte d’inégalité permet d’améliorer les 

prédictions des modèles. Dans la première étude présentée dans ce travail nous allons nous 

attacher à tester différentes techniques de résolution pour résoudre un système sous-

déterminé : « Estimation à partir de l’optimisation », « Estimation à partir de l’EMG », et la 

méthode originale que nous proposons « Optimisation assistée par EMG »). 
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Tableau 1 : Résumé des structures biomécaniques générant un moment au niveau 
d’une articulation exprimées sous le terme de « Moment musculaire » et 
« Moment passif non musculaire » 

II.2 Problème n°2 : Détermination des moments passifs 

Dans les premiers paragraphes de ce travail (p.11), nous avons rappelé l’hypothèse 

simplificatrice sur les degrés de liberté des articulations nommée « hypothèse des degrés de 

liberté sans contrainte ». Cette hypothèse considère que les articulations sont sans frottement 

et sans contrainte ligamentaire. Comme nous l’avons vu dans les Eqs. 3 et 4, elle permet de 

mettre en relation la somme des moments musculaires avec le moment des forces externes en 

négligeant les moments passifs non musculaires participant à l’équilibration des degrés de 

liberté. Dans ce travail, nous entendons par « moments passifs non musculaires » l’ensemble 

des moments générés par des structures non musculaires que sont les ligaments, l’ensemble 

des tissus incluant les capsules articulaires ainsi que la peau et les éventuelles butées osseuses 

(Dennerlein et al., 1998). En revanche, nous faisons appel au terme de « moments des 

tendons » ou « moments musculaires » pour qualifier les moments générés par les différentes 

structures musculaires. En référence au modèle de Hill (1951), les structures musculaires sont 

la composante contractile (C.C.) ainsi que les composantes élastiques série et parallèle (C.E.P. 

et C.E.S.). Dans ce travail, ces structures musculaires ne sont pas distinguées et sont 

regroupées sous le même terme. Le tableau 1 résume l’ensemble des structures biomécaniques 

impliquées dans l’équilibre d’une articulation. 

 

 

 

« Moment musculaire » ou 
« moment des tendons » 

« Moment passif non 
musculaire » 

Composant contractile (C.C) Ligaments 
Composante élastique série 

(C.E.S.) 
Butées articulaires 

Composante élastique parallèle 
(C.E.P.) 

Tissus mous tel que : 
- peau 
- chair 
- capsule articulaire 

 

Dans le cadre des études portant sur le mouvement sain, les articulations ne sont, en 

général, pas mobilisées à des amplitudes articulaires maximales justifiant « l’hypothèse des 

degrés de liberté sans contrainte ». Cependant ces dispositions expérimentales sont souvent 

transgressées dans la vie quotidienne ou lors de l’étude du mouvement pathologique, aussi 

une approche alternative est envisagée. 
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Sollicitation à des amplitudes articulaires maximales 

Lorsqu’un sujet utilise plusieurs articulations à la fois pour exercer une force ou 

effectuer une tâche, il peut adopter des configurations angulaires proches des amplitudes 

articulaires maximales. Le fait qu’une articulation fonctionne en butée articulaire peut 

permettre à l’individu de diminuer la dépense énergétique et/ou de contrôler plus facilement la 

tâche à effectuer en « gelant » un degré de liberté (Bernstein, 1967 ; McPherson, 1988). 

Notamment, lors de l’écriture avec un stylo, l’articulation distale de l’index adopte une 

posture hyper-étendue. Cette configuration peut-être rencontrée pour d’autres articulations 

comme le coude lorsqu’une personne transporte un sac à bout de bras ou pour le genou 

lorsque l’on maintien une posture érigée. Pour une articulation hyper-étendue, l’hypothèse 

soutenant que les moments de la force externe sont équilibrés seulement par les moments 

musculaires devient inacceptable car il est alors évident que les structures passives non 

musculaires participent à l’équilibre articulaire. La même situation peut être observée à la 

suite de certaines pathologies (arthrose) dans lesquelles les articulations présentent une 

mobilité réduite (Fowler et Nicol, 2000). Des structures passives non musculaires participent 

alors à l’équilibration articulaire avant même que l’articulation soit sollicitée à de fortes 

angulations.  

L’estimation des tensions musculaires dans ces cas de figure est donc biaisée, faussant 

les conclusions et les interprétations de l’analyse. Dans l’objectif d’estimer des tensions 

musculaires les plus proches possibles des contraintes physiologiques, il semble nécessaire de 

prendre en compte la participation des moments passifs non musculaires dans les calculs 

mécaniques. Ainsi, le moment passif non musculaire ( passifM ) est inclut dans les Eq. 3 et 

Eq. 4:  

 

αIMMMM OFexterneOPassifOmuscleOF ⋅=++=∑ ∑∑∑  dynamique   (24) 

et 

0MMMM OFexterneOPassifOmuscleOF =++= ∑∑∑∑  statique   (25) 

 

Afin d’estimer les moments musculaires (∑ OmuscleM ) sur la base de ces équations, il devient 

nécessaire de déterminer l’amplitude du moment passif non musculaire (∑ OPassifM ). 
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Détermination de la valeur du moment passif 

A l’heure actuelle, peu de méthodes existent pour évaluer l’amplitude d’un moment créé 

par des structures non musculaires. Une première méthode consiste à mesurer directement sur 

des cadavres les propriétés de certains ligaments (Youm et al., 1978 ; Minami et al., 1985 ; 

Chao et al., 1989). Ces propriétés dépendent notamment de la longueur initiale sans 

contrainte, de la raideur, des points d’insertions et de la résistance maximale de l’échantillon. 

A partir de ces données, il est possible de calculer et d’inclure dans le modèle le moment 

passif exercé au niveau de l’articulation par le ligament. Les efforts exercés par ceux-ci sont 

une fonction quadratique de leur étirement. Dans cette relation non-linéaire, la raideur est 

variable en fonction de l’étirement. Pour établir cette relation, une constante (K) est créée de 

façon à représenter la raideur variable du ligament (Mommersteeg et al., 1996) : 

 

( )0lig ll

k'
K

−
=  (26) 

où ligl  est la longueur du ligament, 0l  la longueur initiale du ligament sans contrainte. k’ est la 

raideur variable du ligament fonction de l’étirement actuel ( )0lig ll − . 

 

La force exercée dans le ligament est alors définie comme : 

 

( )2
0liglig llKt −=  (27) 

où ligt  est la tension du ligament. 

 

Cholewicki et McGill (1994), Fowler et Nicol (2000) ainsi que Sancho-bru et al. (2001) 

utilisent cette démarche pour considérer l’action des ligaments au niveau des vertèbres L4/L5 

ou au niveau de l’articulation métacarpophalengienne des doigts. Cette méthode présente un 

intérêt certain mais reste limitée dans son utilisation car elle implique de connaître les 

caractéristiques mécaniques de tous les ligaments impliqués. De plus, cette méthode ne tient 

pas compte des éventuelles participations de la peau, des autres tissus (capsules articulaires 

par exemple) ou des éventuelles butées osseuses. Enfin, une limite sérieuse est associée aux 

caractéristiques mécaniques des tissus de cadavres qui peuvent être différent du 

comportement de tissus in vivo, du fait de l’âge des spécimens et de la qualité de conservation 

des structures. 
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Une seconde méthode consiste à évaluer « indirectement » la grandeur du moment 

passif. Cette méthode est proposée par Dennerlein et al. (1998). Ces auteurs ont mesuré in 

vivo, au cours d’une opération chirurgicale du canal carpien, la force d’un tendon mobilisant 

le doigt (Fléchisseur des Doigts Superficiel, FDS) à l’aide d’un capteur de force placé sur le 

tendon. La tâche consistait en l’application d’une force au bout du doigt de 10 N avec 

l’articulation du bout du doigt (interphalengienne distale, DIP) hyper-étendue. Les résultats 

montrent que la tension mesurée in vivo ne correspondait pas à la tension estimée par les 

modèles biomécaniques basés sur « l’hypothèse des degrés de liberté sans contrainte ». Ces 

auteurs en ont conclu qu’un moment passif, non négligeable, participait à l’équilibration de 

DIP lorsque celle-ci était hyper-étendue. Ils ont inclus dans les procédures de calcul un 

moment passif déterminé par optimisation. Pour une force de 10 N, le moment ainsi évalué 

permettait d’équilibrer totalement l’articulation. Les estimations des tensions du tendon FDS 

présentaient alors des corrélations satisfaisantes avec les mesures in vivo (r = 0,85 vs r = 0,04 

auparavant). En résumé, cette étude montre que lorsqu’une articulation est sollicitée à des 

angulations proches de l’amplitude articulaire maximale, « l’hypothèse des degrés de liberté 

sans contrainte » est caduque et amène une estimation erronée des tensions musculaires pour 

de faibles intensités de force. Elle suggère également qu’une articulation peut être entièrement 

équilibrée par les moments passifs non musculaires. Cependant, les conclusions de cette étude 

sont uniquement valables pour de faibles intensités de force (≤ 10 N). Il n’est pas démontré, et 

certainement peu probable, qu’une articulation hyper-étendue puisse être équilibrée seulement 

par un moment passif lorsque la force externe se rapproche d’une force maximale volontaire. 

De plus, cette méthode présente le désavantage expérimental de nécessiter la mesure in vivo 

de la tension des tendons mobilisant l’articulation. Par conséquent, l’estimation de l’amplitude 

des moments passifs non musculaires reste largement ouverte. 

Méthode alternative proposée dans ce travail 

Afin d’inclure un moment passif non musculaire dans les modèles biomécaniques, une 

méthode permettant de déterminer son amplitude de façon globale semble nécessaire. Pour 

cela, nous proposons dans ce travail une solution alternative consistant à associer le moment 

passif à la participation des muscles croisant l’articulation. Nous émettons l’hypothèse qu’il 

est possible d’estimer indirectement l’amplitude du moment passif non musculaire à l’aide de 

l’enregistrement EMG des muscles impliqués dans l’équilibre de l’articulation. En effet, en 

considérant les résultats de Dennerlein et al. (1998), aucune participation musculaire n’est 

nécessaire pour équilibrer une articulation hyper-étendue lors de l’application d’une force de 
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faible intensité. Le raisonnement est alors le suivant : cette absence de participation 

musculaire devrait se traduire par un enregistrement d’une activité EMG faible ou nulle tandis 

qu’un effort externe significatif est mesuré grâce aux données dynamométriques. Lorsque la 

force externe augmente, le moment passif équilibre l’articulation jusqu’à ce qu’il atteigne une 

valeur maximale ou limite. Une participation active musculaire devient alors nécessaire pour 

maintenir l’équilibre. En s’affranchissant de certaines contraintes (c.a.d. limitation de la 

participation de la C.E.P., limitation des co-contractions agoniste/antagoniste) et en 

considérant qu’une relation linéaire existe entre la force développée par le muscle et son 

signal EMG, cette participation doit nécessairement se traduire par l’apparition d’une activité 

EMG significative du muscle. Ainsi, une montée progressive en intensité de la force externe 

doit se décomposer en deux étapes : une première dans laquelle un effort articulaire est 

mesuré sans activité EMG significative (l’équilibre articulaire est alors obtenu grâce au 

moment passif uniquement) et une seconde où l’augmentation de l’effort articulaire est 

accompagné d’une augmentation de l’activité EMG (l’équilibre articulaire est obtenu grâce à 

la combinaison du moment passif et du moment musculaire).  

Présentation de l’objectif n°2 de ce travail 

Le second objectif de ce travail est donc d’évaluer l’amplitude du moment passif non 

musculaire lorsqu’une articulation est hyper-étendue afin d’inclure ce paramètre dans les 

procédures de calcul. L’EMG sera utilisée comme un outil expérimental permettant de 

distinguer indirectement la grandeur du moment passif. La réalisation de cet objectif 

permettra de mieux évaluer les moments et les tensions musculaires au niveau d’une 

articulation qui présente une posture proche de ses amplitudes articulaires maximales.  
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II.3 Cadre d’étude et d’application 

Pour illustrer ce travail, nous avons choisi de travailler avec un modèle biomécanique 

du doigt. Ce choix repose sur deux constats : 

 

• En premier lieu, la main et plus particulièrement les doigts ont un rôle 

primordial dans la vie de tous les jours. Les lésions de ces membres sont, en conséquence, 

fréquentes et souvent invalidantes (Amstrong et Chaffin, 1978 ; Moore et Garg, 1994). Son 

étude répond donc à une demande réelle du corps médical et peut être applicable à de 

nombreuses activités sportives ou professionnelles. Dans ce cadre, ce travail s’inscrit dans un 

projet Bonus Qualité Recherche (BQR) de l’Université Joseph Fourier (UJF) en collaboration 

avec le service de chirurgie de la main et avec le service d’exploration fonctionnelle du 

système neuro-musculaire du Centre Hospitalier Universitaire (CHU) de Grenoble.  

• En second lieu, le canal digital est un système complexe recoupant à lui seul de 

nombreux problèmes théoriques, comme la gestion des différents degrés de liberté dans 

l’espace et le contrôle de muscles pluri-articulaires. Cette particularité nécessite de développer 

des techniques de modélisation pouvant répondre à l’ensemble des problèmes rencontrés dans 

la modélisation du corps humain. Le doigt a souvent été l’objet d’études visant à développer 

des méthodes de modélisation généralisables à l’ensemble du corps (King, 1984). Par 

exemple, Chao et An (1978) utilisent les doigts pour développer une méthode de résolution 

graphique de système sous déterminé. Dans le cadre de ce mémoire, les techniques 

d’expérimentation et de modélisation du canal digital pourront en conséquence être 

transférables à de multiples systèmes biomécaniques et à l’étude de multiples activités. 
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III Modèle biomécanique du doigt et matériel expérimental 

III.1 Modèle biomécanique du doigt 

Description anatomique 

Le troisième doigt de la main, le majeur, est modélisé dans ce travail. 

Os et articulations : 

Le majeur est constitué d’un os métacarpien MC (ossa metacarpalia) et de trois 

phalanges : la première phalange P1 (phalanx proximalis), la deuxième phalange P2 (phalanx 

média) et la troisième phalange P3 (phalanx distalis).  

Ces quatre os sont mobilisés autour de trois articulations. L’articulation 

métacarpophalengienne (MCP) lie l’os métacarpien à la première phalange grâce à une 

articulation «condylienne asymétrique». L’articulation interphalengienne proximale (PIP) et 

l’articulation interphalengienne distale (DIP) lient la première, la deuxième et la troisième 

phalange. Ces articulations sont de type « trochlée ». 

 

Muscles : 

Les trois articulations sont mobilisées par 6 muscles présentés dans la figure 1. Le 

tableau 2 résume l’ensemble des muscles et tendons mobilisant le doigt ainsi que la PCSA de 

chacun des muscles estimée par Chao et al. (1989).  

 

 

Articulation Muscle et tendon Section de coupe 
physiologique (PCSA, cm²) 

Tendon extenseur          (TE) - Interphalangienne distale 
(DIP) Fléchisseur profond      (FDP) 4,1 

Bande extenseur            (ES) - 
Bande radiale                (RB) - 
Bande ulnaire                (UB) - 
Fléchisseur superficiel  (FDS) 4,2 

 
 

Interphalangienne proximale 
(PIP) 

Fléchisseur profond      (FDP) 4,1 
Extenseur commun       (EDC) 1,7 
Interosseux radial         (RI) 2,8 
Interosseux ulnaire       (UI) 2,2 
Lumbrical                     (LU) 0,2 
Fléchisseur superficiel (FDS) 4,2 

 
 

Metacarpophalengienne 
(MCP) 

Fléchisseur profond     (FDP) 4,1 
 

Tableau 2 : Résumé des tendons et muscles impliqués dans la mobilisation des articulations du doigt. La PCSA de 
chaque muscle est tirée de Chao et al. (1989). 
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Figure 1 : Muscles et tendons mobilisant le doigt. L’insertion schématique du haut représente les tendons 
et les bandes du mécanisme extenseur du doigt. Les poulies A2 et A4 décrites plus en avant dans 
le travail sont schématisées. 

DIP MCP PIP 

FDP 

FDS 

EDC 

UI, LU, RI 

EDC 

LU, RI 

UI 
ES 

RB 

UB 

TE 

A2 A4 

Trois muscles sont qualifiés d’ « extrinsèques » à la main. Ces muscles sont situés dans 

l’avant-bras et agissent sur la main par l’intermédiaire de longs tendons :  

i) Le muscle Flexor digitorum profundus (FDP) s’insère sur les deux tiers 

supérieurs du cubitus et agit sur l’index, le majeur l’auriculaire et l’annulaire par de longs 

tendons qui s’insèrent sur la troisième phalange des doigts. Le muscle FDP est ainsi 

fléchisseur de l’articulation du poignet, MCP, PIP et DIP.  

ii) Le muscle Flexor digitorum superficialis (FDS) s’insère sur l’épitrochlée de 

l’humérus, sur l’apophyse coronoïde du cubitus et sur le radius. Ce muscle agit sur les quatre 

doigts par l’intermédiaire de longs tendons se terminant sur la deuxième phalange. Il fléchit 

donc les articulations du coude, du poignet, MCP et PIP.  

iii) Le muscle Extensor digitorum communis (EDC) s’insère sur l’épicondyle de 

l’humérus et mobilise les quatre doigts par l’intermédiaire de tendons qui s’insèrent sur la 

première phalange et sur le mécanisme extenseur des doigts. Grâce à ce mécanisme (décrit 

plus en avant dans ce chapitre) il étend les articulations DIP et PIP.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Trois autres muscles sont qualifiés d’ « intrinsèques » à la main. Leurs corps musculaires sont 

situés dans la main et agissent sur les trois articulations MCP, PIP et DIP.  

i) Le muscle lumbricale (LU) s’insère sur le tendon de FDP et se termine sur le 

mécanisme extenseur du doigt.  
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LU, RI EDC 

TE ES 

RB 

EDC LU, RI UI 

ES RB UB 

TE DIP 

Figure 2 : Vue sagittale (à gauche) et représentation schématique de Winslow (Zancolli, 1979) 
vue de dessus (à droite) du mécanisme extenseur. Les points noirs représentent les 
nœuds de liaison entre les tendons et les bandes tendineuses. Les losanges noirs 
représentent les points d’insertion des bandes tendineuses. 

PIP 

ii) Le muscle interossei dorsale situé du côté radial du doigt (RI) s’insère sur l’os 

métacarpien et se termine sur la première phalange et pour une petite part sur le mécanisme 

extenseur du doigt.  

iii) Le muscle interossei dorsale situé du côté ulnaire du doigt (UI) s’insère sur 

l’os métacarpien et se termine sur le mécanisme extenseur du doigt.  

Les muscle LU, RI et UI sont donc fléchisseurs de l’articulation MCP. Les muscles LU et RI 

sont adducteurs de l’articulation MCP tandis que le muscle UI en est abducteur. Les muscles 

intrinsèques de la main ont la particularité d’avoir une partie de leurs insertions située sur le 

mécanisme extenseur du doigt (Eyler et Markee., 1954). Ces muscles ont donc une action 

d’extension au niveau des articulations PIP et DIP. 

 

Mécanisme extenseur du doigt : 

Le mécanisme extenseur du doigt est un filet tendineux englobant la partie dorsale du 

doigt (Figure 2). Ce mécanisme est constitué de bandes tendineuses (bandes ulnaire et radiale, 

UB et RB ; terminaison de l’extenseur, TE et bande de l’extenseur, ES) sur lesquelles 

s’insèrent les muscles intrinsèques (LU, RI, UI) et le muscle EDC au niveau de nœuds de 

liaison. Les tensions des muscles sont ainsi transmises par l’intermédiaire de ces nœuds sur 

les articulations DIP et PIP.  
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Figure 3 : Poulies digitales maintenant le tendon au plus près du squelette. On 
retrouve deux types de poulies : des poulies cruciformes (C1, C2, C3) et des 
poulies arciformes (A1, A2, A3, A4). Dessin original tiré de Lin et al. 
(1990). 

Poulies digitales : 

Les poulies digitales (Figure 3) sont des structures annulaires qui entourent la gaine 

tendineuse des fléchisseurs des doigts (Doyle, 1989). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Deux types de poulies sont rencontrés. Les poulies Arciformes forment un anneau autour du 

doigt au niveau de MCP (A1), de P1 (A2), de PIP (A3), de P2 (A4). Les poulies Cruciformes 

forment un maintien en croix au niveau de P1 (C1), et au niveau de P2 (C2 et C3). La fonction 

principale des poulies est de maintenir les tendons des fléchisseurs au plus près de l’os et de 

diminuer ainsi l’effet de « corde d’arc » lors de la flexion, terme décrivant le chemin pris par 

les tendons lorsque des poulies ont été rompues (Rispler et al. 1996). Lorsque les muscles 

fléchisseurs des doigts sont sollicités, les tendons appliquent une force sur le système de 

poulies. Si cette force devient trop importante, les poulies peuvent se rompre (Gabl et al. 

2000). Les taux de blessures les plus élevés concernent les ruptures des poulies A2 et A4, en 

particulier chez les grimpeurs de haut niveaux, les gymnastes et les judokas (Bollen 1990 ; 

Moutet, 2003 ; Schöffle et al. 2003a). Dans le système de maintien du tendon près de l’os, ces 

deux poulies représentent les deux structures les plus importantes (Manske et Lesker, 1977 ; 

Bowers et al., 1980 ; Bollen et Gunson,1990 ; Tropet et al., 1990 ; Hamman et al., 1997 ; 

Marco et al., 1998). En effet les autres poulies ont une raideur plus faible et s’allongent plus 

facilement sous la pression des tendons. Ceci a pour effet d’induire un maintien du tendon 

près de l’os plus modéré. Dans le cadre de ce travail, nous nous intéressons aux forces 

exercées sur les poulies A2 et A4, l’influence des poulies A1, A3, C1, C2 et C3 étant négligée.  
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Description du modèle biomécanique 

Le modèle biomécanique du doigt développé dans ce travail, s’inspire du modèle 

proposé par Chao et An (1978) et est défini selon le repère fixe RO (O, ox , oy , oz ) associé au 

laboratoire (Figure 4). Les os sont modélisés comme quatre solides non déformables dont les 

dimensions sont calculées grâce à la table anthropométrique de Buchholz (1992). Cet auteur 

précise les coefficients qui permettent de retrouver les dimensions des segments des doigts à 

partir de la taille de la main mesurée de la ligne de plissure distale du poignet à l’extrémité du 

majeur. 

Pour considérer mécaniquement les liaisons (DIP, PIP, MCP) entre les solides P1, P2, P3 et 

MC, nous considérons les systèmes orthonormés directs R1 (O1, 1x , 1y , 1z ) ; R2 (O2, 2x , 

2y , 2z ) ; R3 (O3, 3x , 3y , 3z ) associés à chaque segment. Ces trois repères ont leurs origines 

situées sur le centre de rotation de l’articulation au niveau du segment proximal. L’axe x  est 

confondu avec le segment proximal de l’articulation, tandis que l’axe y  est situé dans le plan 

sagittal du doigt. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

La mise en équation des propriétés des articulations fournit les trois torseurs suivants 

représentant les forces ( F ) et les moments ( M ) transmis par les liaisons DIP, PIP et MCP. 

x1 

y1 

z1 

x2 

y2 

z2 

x3 

y3 z3 

xo 

yo 

zo 

DIP 

PIP 

MCP 

P3 
P2 

P1 

MC 

RO 

R3 

R2 

R1 

Figure 4 : Os et articulations du doigt. Trois repères R1, R2, R3 sont associés au centre 
articulaire de DIP, PIP et MCP. 
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Au niveau de DIP : 
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 (28) 

où, P2/P3Teff représente le torseur des efforts transmis du solide P3 au solide P2, P2/P3F  la force 

que transmet le solide P3 sur le solide P2, P2/P3M  le moment transmis par le solide P3 au 

solide P2, l’ensemble de ces variables étant exprimé dans le repère R1.  

 

L’articulation DIP présente trois translations bloquées. Elle transmet donc trois composantes 

de force au segment P2. Elle présente aussi deux rotations bloquées. Elle implique donc la 

transmission de deux composantes de moment 1Mx  et 1My  au segment P2. Cette articulation 

présente un seul degré de liberté en rotation disponible selon l’axe 1z  (flexion/extension) et 

est modélisée comme une liaison pivot. 

 

Au niveau de PIP : 
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 (29) 

 

On retrouve des caractéristiques mécaniques similaires pour la liaison entre P2 et P1 (DIP) 

qui comporte un seul degré de liberté en rotation libre selon l’axe 2z  (flexion/extension). 
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P 

D 

u  

B  

R2 

R2a 

y2 

y2a 
x2 

x2a 

Figure 5 : Bras de levier d’un muscle au passage d’une articulation. B  représente le vecteur bras de 

levier du tendon et u  représente le vecteur unitaire de la force exercée par le tendon sur 
l’articulation. 
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Segment 
distal 
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Au niveau de MCP : 
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 (30) 

 

L’articulation MCP présente trois translations bloquées. Elle transmet trois composantes de 

force au segment MC. Cette articulation présente une seule rotation bloquée et transmet donc 

une composante de moment 3Mx au segment MC. MCP présente deux degrés de liberté en 

rotation disponibles selon l’axe 3z  (flexion/extension) et selon l’axe 3y  

(adduction/abduction). 

Bras de levier des tendons  

Les différents segments sont mobilisés par les six muscles dont les tendons agissent en 

croisant une ou plusieurs articulations. Au passage d’une articulation, les tendons des muscles 

FDP, FDS, LU, UI et RI sont maintenus au plus près du squelette par le système de poulies 

digitales. Ces tendons croisent ainsi l’articulation selon une ligne droite reliant deux poulies, 

l’une située sur le segment proximal et l’autre sur le segment distal (Figure 5). Le modèle II 

de Landsmeer (1964) a été utilisé pour déterminer le bras de levier de ces tendons représenté 

par le vecteur B  sur la figure 5. La norme de ce vecteur représente la longueur du bras de 

levier.  
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Nous avons utilisé les résultats de l’étude de An et al. (1979) pour définir le vecteur B . 

Cette étude donne la localisation des deux poulies mesurées sur des mains de cadavres à partir 

des systèmes de coordonnées R1, R2, R3, pour les poulies situées du côté proximal de 

l’articulation (point P) et les repères R1a, R2a, R3a pour les poulies situées du côté distal de 

l’articulation (Point D). Les repères R1a, R2a, R3a ont leurs origines situées sur le segment distal 

de l’articulation. L’axe x  passe par le centre de rotation de l’articulation et l’axe y  est 

compris dans le plan sagittal du doigt. Grâce à cette localisation, nous pouvons considérer le 

vecteur B  compris entre le centre de rotation et le vecteur unité u  placé sur la droite passant 

par les points D et P. Le vecteur u  représente le vecteur unitaire de la force exercée par le 

tendon au niveau de l’articulation.  

Les mesures de An et al. (1979) ont été effectuées sur des doigts en position neutre 

(toutes les articulations à 0° de flexion). Lors d'une flexion ou d'une extension, les 

coordonnées des points localisés sont modifiées. Pour obtenir les nouvelles coordonnées, il est 

nécessaire de recalculer leurs positions dans la nouvelle posture. Les repère R1a, R2a, R3a sont 

choisis comme repères de référence. Le calcul consiste à exprimer les coordonnées des points 

P dans R1a, R2a, R3a selon la rotation des repères R1, R2, R3. Cette transformation consiste à 

multiplier les coordonnées des points à réexprimer par la matrice des angles d'Euler : 
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  (31) 

où 

dist

















Pz

Py

Px

sont les nouvelles coordonnées de P exprimées dans le repère distal (R1a, R2a, R3a) 

















2

2

2

z

y

x

les coordonnées de l’origine du repère proximal (R1, R2, R3) exprimées dans le repère 

distal, φ est l’angle de flexion (rotation autour de l’axe z). Ψ est l’angle de rotation axiale 

(rotation autour de l’axe x). θ représente l’angle de déviation radio-ulnaire (rotation autour de 

l’axe y). Pour notre cas, seule une rotation autour des axes z  est possible pour DIP et PIP (cf. 

Eqs. 28 et 29). Pour MCP une rotation supplémentaire est possible autour de l’axe y  (cf. 

Eq. 30). 
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Les bandes UB et RB du mécanisme extenseur présentent le même type de trajectoire 

au passage de l’articulation PIP. Une technique de calcul similaire a été utilisée pour évaluer 

leurs bras de levier suivant les instructions de An et al. (1983). 

Les bras de levier des tendons extenseurs (TE, ES, et EDC) sont modélisés selon le 

modèle I de Landsmeer (1961). Le trajet courbe autour de l’articulation correspondant à la 

courbure de l’os est ainsi pris en compte (Figure 6). Pour cela, nous avons utilisé les données 

de An et al. (1979). Précisons que la courbure est supposée constante ce qui implique un bras 

de levier constant au cours de la flexion/extension de l’articulation. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Modélisation du mécanisme extenseur 

Le modèle symétrique de Zancolli (1979) est retenu pour décrire ce mécanisme (Figure 

2). Pour modéliser l’action des muscles sur les articulations DIP et PIP au travers du 

mécanisme extenseur, il est nécessaire d’évaluer l’amplitude des tensions transmises dans les 

différentes bandes. Chao et al. (1989) ont mesuré les angles des bandes et des tendons au 

niveau de chaque nœud sur des mains de cadavres. A partir de ces angles, ces auteurs ont 

estimé la valeur du coefficient de répartition des tensions dans les bandes du système 

extenseur. Ils ont obtenu les équations suivantes : 

 

( ) ( )
( ) ( ) ( )
( ) ( )

( ) ( ) ( ) ( )











+++=
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++=

+=

EDCLUUIRIES

EDCUiUB

EDCLURIRB

UBRBTE

t  0,167t  0,333t   0,313t  133,0t

t  0,167t   0,313t

t  0,167t  0,667t  133,0t

t  995,0t   992,0t

 (32) 

où EDCt , UIt  et LUt  sont les tensions de EDC, UI et LU. TEt , RBt , UBt  et ESt  sont les tensions 

dans les bandes TE, RB, UB, et ES.  

u  

Figure 6 : Bras de levier d’un muscle extenseur 

au passage d’une articulation. B  
représente le vecteur bras de levier du 

tendon et u  représente le vecteur 
unitaire de la force exercée par le 
tendon sur l’articulation. 

Segment 
proximal 

Segment 
distal 

y2 B  
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Les valeurs des coefficients ont été mesurées lors d’une posture où toutes les articulations 

sont à zéro degré de flexion. Or le mécanisme extenseur présente la particularité d’être 

déformable selon la posture du doigt. Les angles des nœuds et les longueurs des bandes 

évoluent selon la flexion des articulations DIP et PIP (Garcia-Elias et al., 1991). Les 

coefficients présentés dans l’Eq. 32 sont donc cohérents lorsque le doigt est étendu mais ne 

sont pas valables pour d’autres angles de flexion (Garcia-Elias et al., 1991). Pour résoudre ce 

problème, Brook et al. (1995) ont proposé d’ajouter des variables (β) à ces équations : 
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( ) ( ) ( )
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EDCEDCLULUUIUIES

UiUiEDCEDCUB

LULUEDCEDCRB
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 t2β1  tβ1   tβ1t

 tβ tβt

 tβ tβt

t   0,995t   0,992 t

 (33) 

 

Les coefficients β sont les coefficients inconnus traduisant la transmission des forces dans le 

mécanisme extenseur selon la posture du doigt. L’estimation de ces coefficients est réalisée 

dans la même procédure d’optimisation que les tensions musculaires (II.1 Equation 

d’équilibre des articulations). En d’autres termes, les coefficients β sont considérés comme 

des inconnus au même titre que les tensions musculaires. Ils sont déterminés en respectant les 

inégalités suivantes : 

0β1

0β1

0β21

RI

UI

EDC

≥≥

≥≥

≥⋅≥

 (34) 

Dans ce modèle, l’influence du muscle RI sur le mécanisme extenseur est négligée du fait de 

la faible proportion d’insertion de ce muscle sur RB et ES (Eyler et Markee, 1954). 

 

Modélisation des ligaments 

Sancho-Bru et al. (2001) intègrent les ligaments latéraux interne (LLI) et externe (LLE) 

de l’articulation MCP dans leur modèle. Chacun de ces deux ligaments est considéré comme 

une ligne tracée entre les deux points d’insertion situés sur l’os métacarpien et sur la première 

phalange. Les données pour la localisation des points d’insertion sont issues de l’étude de 
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DIP 

P1 
R1 

FDP 

TE 

 
P3 

Chao et al. (1989). La tension créée dans ces ligaments est modélisée comme une relation 

non-linéaire quadratique entre la force développée par le ligament ( ligt ) et son élongation : 

 

( )2
0liglig llKt −=  (35) 

où K est la caractéristique constante du ligament. Elle est estimée à 750N/cm² à partir de 

l’étude de Minami et al. (1985). llig est la longueur du ligament et l0 sa longueur initiale sans 

contrainte.  

 

Il est à noter que la raideur du ligament est variable en fonction de son étirement. Pour 

représenter cette variation, la constante K est utilisée. La relation entre les deux paramètres est 

définie dans l’Eq. 26. 

Equations d’équilibre des articulations 

Lors de l’application d’une force externe, le doigt est considéré en équilibre mécanique 

statique. Le principe fondamental de la statique s’applique donc à ce système. Ainsi, pour 

chaque articulation on retrouve: 
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Pour appliquer ces deux équations au cas particulier du doigt, nous allons considérer 

successivement les trois systèmes suivants en équilibre : 

- le système P3 en rotation autour de DIP 

 

 

 

 

 

 

- le système P3 + P2 en rotation autour de PIP 
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- le système P1 + P2 + P3 en rotation autour de MCP 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

A chaque articulation on retrouve donc les équations générales de l’équilibre présentées dans 

le Cadre théorique (II.2 problème n°2 : Détermination des moments passifs) : 
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En développant ces équations générales, on obtient : 
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 (36) 

avec j i,ij i, utt ×=  et ( ) ij i,j i,ji
tuBM ×∧=  (37) 
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Dans ces deux équations, le premier membre correspond aux efforts des muscles, le deuxième 

membre correspond aux efforts passifs non musculaires et le troisième membre correspond 

aux efforts des forces externes appliquées à l’articulation.  

Premier membre : 

it  est le vecteur tension du tendon i (i = FDP, FDS, LUM, UI, RI, EDC, ES, RB, UB, TE) au 

passage de l’articulation j (j = DIP, PIP, MCP) et it  sa norme. j i,u  est le vecteur unité du 

tendon i au passage de l’articulation j. j i,B le vecteur bras de levier du tendon i par rapport à 

l’articulation j et 
ji

M  le vecteur moment du muscle i sur j.  

Deuxième membre : 

Le deuxième membre entre parenthèses représente les efforts passifs non musculaires 

appliqués à l’articulation. ligt  est le vecteur tension du ligament lig (lig = LLI et LLE) et 

jlig
M représente le moment du ligament lig par rapport à l’articulation j. j art,F  représente le 

vecteur de la force articulaire de l’articulation j et 
jart

M  le vecteur moment de cette force 

articulaire à l’articulation j. 

Troisième membre : 

externeF  représente la force externe appliquée au bout du doigt et jFexterneM  le moment de la force 

externe par rapport à l’articulation j. Dans ces deux vecteurs, le poids des segments ainsi que 

leurs moments ont été négligés compte tenu des faibles valeurs en comparaison avec les 

forces et les moments appliqués au bout du doigt (Harding et al. 1993). 

 

Pour chaque articulation le développement de l’Eq. 36 donne : 
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 (39) 
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( ) ( )
( ) ( )
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0MMMMMMMMM

0FFttttttt
MCP

FexterneartLLULLILURIUIFDSFDP

externeartLLULLILURIUIFDSFDP  (40) 

 

En décomposant ces trois systèmes d’équations vectorielles, on obtient un système 

composé de 18 équations : 9 équations de force (3 équations pour trois articulations), 9 

équations de moment (3 équations pour chaque articulation). Ces 18 équations contiennent 24 

inconnues : 10 tensions de tendons ou bandes inconnues ( it ), 9 composantes de force 

articulaires inconnues ( art,F ), 5 contraintes de moment articulaires inconnues ( artM ).  

La combinaison avec les Eqs.33 et 34 associées au mécanisme extenseur permet d’exprimer 

les tensions inconnues de TE, RB, UB et ES en fonction de LU, UI et EDC. On retrouve donc 

seulement 6 tensions de tendons inconnues et 3 coefficients β inconnus supplémentaires. Pour 

des raisons de clarté, nous ne ferons pas apparaître les coefficients β dans la suite des calculs.  

Afin de déterminer les tensions musculaires, nous allons considérer uniquement les équations 

d’équilibre des moments correspondant aux degrés de liberté disponibles des articulations 

(équation des moments selon l’axe z  de DIP et PIP et équations des moments selon l’axe z  et 

y  de l’articulation MCP). Ce système peut-être écrit sous la forme matricielle de la sorte : 
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 (41) 

où  

[ ] { } { } { } { } { }0MALTR =+++⋅  (42) 

avec j i,j i, uBr ∧=   (43) 

où [ ]R  est la matrice permettant le calcul des moment musculaires incluant les vecteurs bras 

de levier ( j i,B ) et les vecteurs unités ( j i,u ) des tendons des muscles i (i = FDP, FDS, LU, RI, 

UI, EDC) à chaque articulation j (j = DIP, PIP, MCP). { }T  est le vecteur contenant les normes 

des 6 tensions de tendons inconnues, { }L  le vecteur contenant les moments créés par les 
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ligaments LLI et LLU, { }M  le vecteur contenant les 4 moments de la force externe et { }A  le 

vecteur représentant les moments articulaires.  

 

Notons que dans le cas général ou les articulations sont sollicitées à des angulations éloignées 

des amplitudes articulaires maximales, { }A  est considéré comme nul puisque l’équation 

vectorielle s’adresse aux degrés de liberté des articulations (cf. Eqs. 28, 29 et 30). Dans le cas 

général, cette équation matricielle comporte donc 6 tensions de tendons inconnues. La 

résolution de cette équation matricielle permet de déterminer le vecteur { }T  contenant 

chacune des 6 tensions musculaires. Le mode de résolution de cette équation matricielle sera 

précisé dans chacune des études développées dans ce document. 

Calcul des forces agissant sur les poulies 

Le modèle proposé par Hume et al., (1991) et Roloff et al. (2005, étude présentée en 

Annexe B) a été utilisé pour calculer les forces agissant sur les poulies A2 et A4, (Figure 7). 

Le tendon du FDP applique une force sur les deux poulies (A2 et A4) alors que le tendon du 

FDS ne passe qu’à travers la poulie A2. La tension qui s’exerce sur les poulies dépend de la 

force exercée par chaque tendon et de l’angle que produit le tendon au passage de 

l’articulation et donc par extension de l’angle entre les deux phalanges impliquées (P1 et P2). 

Les forces exercées sur les poulies A2 ( A2F ) et A4 ( A4F ) peuvent être calculées grâce aux deux 

équations suivantes :  

 

( )
2

costt2F A2
FDSFDPA2

θ
⋅+⋅=   (44) 

et 

2
cost2F A4

FDPA4

θ
⋅⋅=  (45) 

où A4θ  et A2θ  sont les angles qu’effectue le tendon au passage de la poulie A4 et A2.  
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La localisation des poulies A2 et A4 est obtenue à partir des données anthropométriques de An 

et al. (1979). Le calcul des forces exercées sur les poulies s’effectue après avoir déterminé la 

tension des tendons de FDP et FDS. 

Fig.7 : Modèle du système de poulies digitales au niveau de l’articulation PIP. 

A2θ  

A4 

A2 
FDSFDP tt +  

FDPt  

A2F  

A4F  

A4θ  
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III.2 Matériel expérimental 

Cette partie du mémoire présente le matériel expérimental utilisé. Les expérimentations 

se sont déroulées dans le service d’exploration fonctionnelle du système neuro-musculaire du 

CHU de Grenoble et au laboratoire Sport et Performance Motrice de Grenoble. Le protocole a 

été approuvé par le comité consultatif de protection des personnes pour la recherche 

biomédicale de Grenoble (CCPPRB, Grenoble, DGS2004/0515).  

Sujets 

Six hommes experts en escalade ont participé à ces études (âge: 27 ± 5,5 ans ; taille: 

177,4 ± 4,5 cm ; masse: 65,6 ± 2 kg ; taille de la main : 19 ± 1,5 cm ; niveau national de 

compétition : 7c à vue). Tous les sujets ont signé un consentement éclairé après avoir consulté 

un document d’information. 

Dispositif de mesure 

Les sujets étaient assis confortablement sur une chaise avec l’avant bras placé 

horizontalement sur le dispositif de mesure (Figure 8). Le bras était disposé 

approximativement à 45° d’abduction et le coude était positionné à 90° de flexion. Le poignet 

était placé à 0° de flexion. Deux cales surélevaient la main et le coude et un étau fixait la 

main. Le troisième doigt de la main (majeur) était disposé sur un dé métallique (1×0.5×1 cm) 

relié à la chaîne d’enregistrement des forces. La surface de contact du dé métallique était 

volontairement lisse afin de présenter un faible coefficient de frottement avec la peau. Lors de 

la production de force, cette propriété limitait la production d’un moment de rotation au bout 

du doigt, qui n’était pas mesuré par la chaîne de mesure, et restreignait la production de forces 

non perpendiculaires à la surface de contact. Cela nous permettait donc de limiter les erreurs 

de mesures et de mieux contrôler la tâche à effectuer en sélectionnant une seule direction de 

force (Valero-Cuevas et al., 1998, 2003). Les doigts index, annulaire, auriculaire et pouce 

étaient repliés et n’avaient aucun contact avec la chaîne de mesure. Un appareil numérique 

(Canon, Modèle A70+, Japon) placé 1 mètre à gauche du sujet permettait de repérer la posture 

du majeur dans le plan sagittal du repère R0 associé au laboratoire. Deux marqueurs placés sur 

chaque phalange ont été utilisés. Les marqueurs étaient placés dans l’axe longitudinal du 

segment. Les angles de flexion étaient mesurés à l’intersection des lignes joignant les deux 

marqueurs de chaque segment. Nous avons ainsi identifié les angles α1, α2 et α3 des 
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Oscilloscope  

MYODATA 

Force 

EMG  

KEYPOINT 

Figure 8 : Dispositif  expérimental. 
L’enregistrement de l’EMG des muscles 
FDS, FDP et EDC, symbolisé ici par des 
ronds noirs, a été réalisé à l’aide de la 
station d’enregistrement KEYPOINT. 
L’enregistrement des signaux de force a 
été réalisé à l’aide du système 
d’acquisition MYODATA. 

 

 

articulations DIP, PIP et MCP respectivement. Une absence de flexion est caractérisée par un 

angle de 0°. Il était demandé aux sujets de maintenir une posture statique du doigt tout au long 

des essais. Nous avons ainsi considéré une seule image par essai, capturée lors de la 

production du pic de force maximale volontaire. De plus, il été demandé au sujet de maintenir 

l’articulation MCP à 0° d’adduction/abduction. Cet angle n’a pas été identifié. Compte tenu 

du fait que la posture était contrainte avec l’étau du poignet et la cale de la main il a été 

considéré comme équivalent à 0° tout au long de l’expérimentation. L’expérimentateur s’est 

assuré à chaque essai du respect de cette consigne.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Enregistrement des forces 

Un capteur de force tri-dimensionnel (ENSIEG, INPG, France, étendue de mesure : 0-

1000 N) a été utilisé pour enregistrer la force appliquée sous le doigt. Ce capteur est constitué 

d’un corps d’épreuve de 100 mm de longueur et de 10 mm de diamètre sur lequel sont placées 

les jauges de contraintes. Selon l’axe vertical, la sensibilité du capteur est faible pour le 

niveau d’intensité des forces exercées par le doigt. Pour pallier à ce problème, un capteur de 

force mono-axial (Schlumberger, Modèle U 4000, étendue de mesure : 0-1000 N) a été ajouté 

en série afin d’avoir une mesure plus précise de l’effort de compression. Ce problème ne se 

pose pas pour l’axe latéral et antero-posterieur, le corps d’épreuve étant plus sensible aux 

variations dans ces directions. Ce dispositif de mesure a été validé par les travaux de Quaine 

(1996). Les signaux de force étaient amplifiés (PM instrumentation, ref : 1965, Orgeval, 

France) et enregistrés par le système d’acquisition MYODATA (Mazet Electronique, modèle 

Biostim 6082, France) à une fréquence d’échantillonnage de 1024 Hz. Pour une charge de 50 
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Figure 9 : Electrode aiguille de 50 mm (à gauche) insérée dans le muscle FDS à une profondeur d’environ 2 
cm (à droite). 

N, la tension de sortie désirée est de 0,25V. L’acquisition s’effectuant sur 4096 points avec 

une carte ± 5V, la précision est de 0,49 N par point. Des tests vérifiant les erreurs de linéarité 

(< 0,5%) et d’hystérésis (< 0,5%) des capteurs pour des charges allant jusqu’à 300 N ont été 

réalisés. L’ensemble de ces tests a validé la précision des mesures des forces. 

Enregistrement électromyographique des muscles 

Les activités EMG intra musculaire des muscles FDP, FDS, EDC ont été enregistrées à 

l’aide d’électrodes aiguilles à enregistrement monopolaire invasif (Medtronic, type DCN25 ; 

diamètre 0,46 ; aire d’enregistrement 0.07 mm², longueurs 40 mm et 50 mm, Figure 9).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Les électrodes ont été placées selon les recommandations de Burgar et al. (1998) et Reilly et 

Schieber (2003). Ces études indiquent les points anatomiques où doivent être insérées les 

aiguilles afin d’enregistrer de façon précise l’activité électrique des muscles mobilisant le 

doigt. Ces points anatomiques sont décrits ci-dessous (Figure 10) : 

- L’aiguille du FDS était insérée à la distance d’un tiers de la ligne allant du milieu de la 

plissure distale du poignet au milieu de la plissure du coude à une profondeur d’environ 20 

mm.  

- L’aiguille du FDP était insérée au milieu de la ligne allant de la plissure du poignet à la 

plissure du coude à une profondeur d’environ 30 mm.  

- L’aiguille enregistrant l’EDC était placée à une distance d’un tiers de la ligne joignant 

l’épicondyle du coude à l’articulation métacarpophalengienne (MCP) de l’index à une 

profondeur comprise entre 5 et 15 mm.  

 

De plus, une attention particulière a été portée sur le fait que : 
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⅓ Dc-d 

EDC 

½ Dpc-p 
 

⅓ Dpc-p 
 

FDP 

FDS 

Dpc-p 

c 

d 

pc 

p 

Figure 10 : Points d’insertion des électrodes aiguilles pour l’enregistrement EMG des muscles EDC, 
FDP et FDS. Dc-d représente la distance entre c (l’épicondyle du coude) et d (la 
proéminence de l’articulation MCP de l’index). Dpc-p représente la distance entre pc (le 
milieu de la plissure du coude) et p (le milieu de la plissure du poignet). 

 Dc-d 

- Les électrodes n’enregistraient pas ou peu de signal lors de la mobilisation d’un autre doigt 

(index ou annulaire). Cette précaution permettait de vérifier que l’aiguille enregistre le 

faisceau musculaire correspondant à la mobilisation du majeur. Dans le cas où l’activité d’un 

autre doigt était enregistrée, l’aiguille était déplacée de quelques millimètres le long de la 

circonférence de l’avant bras. 

- L’électrode aiguille du FDP n’enregistrait pas ou peu de signal lors de la flexion de 

l’articulation PIP avec la phalange P3 relâchée. Cette précaution permettait d’enregistrer 

précisément le muscle visé en évitant de confondre les deux fléchisseurs FDP et FDS. Dans le 

cas contraire, l’aiguille était déplacée de centimètre en centimètre le long de la ligne servant à 

repérer le point d’insertion.  

- Le placement de EDC était considéré approprié lorsqu’un signal était visible lors d’une 

extension de la phalange P1 avec les phalanges P2 et P3 relâchées. Dans le cas contraire, 

l’aiguille était déplacée de centimètre en centimètre le long de la ligne servant à repérer le 

point d’emplacement. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Le cross-talk entre les signaux de chaque muscle a été identifié après les sessions 

expérimentales selon les recommandations de De Luca (1997). Cette analyse consistait à 

identifier la « cross-corrélation » de deux signaux selon l’équation suivante : 
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( )
( ) ( )y.σxσ

yx,Cov
cc =  (46) 

où cc est l’indice de cross-corrélation, ( )yx,Cov  la covariance entre le signal x et le signal y. 

( )xσ  est l’écart type du signal x et ( )yσ  l’écart type du signal y.  

 

L’analyse a montré des indices de cross-corrélation inférieurs à 0.3 pour chaque essai et 

chaque combinaison de muscle. Selon De Luca (1997), des valeurs inférieures à ce seuil 

démontrent qu’aucun phénomène de cross-talk n’est présent entre les trois électrodes. Ce 

résultat indique la précision du protocole de placement des électrodes et la fiabilité des 

enregistrements. 

Les signaux électromyographiques ont été amplifiés à 3db (mode commun de réjection 

à ratio direct : < 90 dB) et échantillonnés à 5 kHz. L’enregistrement s’est effectué grâce à une 

station d’enregistrement Medtronic (Keypoint, Skovlunde, Denmark) avec une fenêtre 

d’enregistrement de 10 Hz à 10 kHz. Les signaux ont été filtrés grâce à un filtre Butterworth 

(ordre 4, bande passante de 20 à 600 Hz). 

Tâche 

La tâche expérimentale retenue est fréquemment présentée dans la littérature 

(Weightman et Amis, 1982 ; Harding et al., 1993 ; Li et al., 2000, 2001). Elle consistait à 

appliquer une force maximale volontaire (FMV) avec le majeur selon la direction verticale 

(étude 1) ou horizontale (étude 2 et 3). Il était demandé d’accroître la force en trois phases 

successives. Dans un premier temps, les sujets augmentaient la force jusqu’à atteindre un 

niveau correspondant à une intensité faible, autour de 10N, qu’ils maintenaient 3 secondes. 

Ensuite, les sujets augmentaient la force progressivement jusqu’à atteindre un deuxième 

plateau de 3 secondes correspondant à une intensité de 50% de la FMV évaluée au cours 

d’une pré-expérimentation. Enfin, les sujets augmentaient une dernière fois l’intensité de la 

force jusqu’à atteindre une intensité maximale (FMV) maintenue 3 secondes. Les sujets 

pouvaient visionner et contrôler l’intensité de la force grâce à un affichage numérique. Trois 

essais par sujets étaient réalisés. Chaque essai était suivi de 1 minute de repos afin d’éviter 

tous phénomènes de fatigue. A chaque essai, des encouragements de l’expérimentateur 

motivaient la production d’une force maximale. 
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Analyse des données 

Le traitement des données a été réalisé grâce à des routines écrites et exécutées sous 

MATLAB (The MathWorks, Natick, MA). Le modèle biomécanique a également été transcris 

en routine sous MATLAB. Les toolbox d’optimisation « fmincon » et « fminimax » ont été 

utilisé pour réaliser les procédures d’optimisation. 

 

te
l-0

00
11

46
4,

 v
er

si
on

 1
 - 

25
 J

an
 2

00
6



Etude 1 : Détermination de la tension de chaque muscle 
Présentation de l’étude 

 54 

IV Etude 1 : Ajout de paramètres EMG pour la détermination 

des tensions de chaque muscle mobilisant un doigt 

 

IV.1 Présentation de l’étude 

Cette étude détermine les tensions des muscles mobilisant le majeur en résolvant le 

système mécanique indéterminé des Eqs. 41 à 43. Pour cela différentes procédures de 

résolution sont testées. Les deux premières procédures utilisent une méthode classique 

« d’Estimation à partir de l’optimisation » présentée dans la littérature. Deux autres 

procédures, du type « Optimisation assistée par EMG », sont originales et combinent 

optimisation et EMG comme nous le proposons dans le Cadre théorique (II.1 Problème n°1 : 

Détermination des tensions de chaque muscle). Ces quatre méthodes ont été testées en 

comparant les différents résultats obtenus. Le but est de déterminer celles qui produisent les 

résultats les plus probants.  

Une des grandes difficultés concernant la modélisation biomécanique réside dans le fait 

de ne pas connaître le résultat exact auquel l’étude doit aboutir. En effet, il existe trop peu de 

mesures directes qui puissent nous permettre de sélectionner l’une ou l’autre méthode en 

fonction de sa cohérence avec les « valeurs réelles ». Ainsi la définition de la procédure la 

plus appropriée ne pourra s’effectuer que selon des moyens indirects d’évaluation : 

• Le premier moyen consiste à comparer les tensions musculaires fournies par 

les quatre procédures testées avec les résultats obtenus à partir d’une « Estimation à partir de 

l’EMG ». Cette comparaison précise si les tensions obtenues grâce aux procédures 

d’optimisation se rapprochent de celles obtenues grâce à la mesure de l’activité musculaire. 

Par exemple, cette comparaison permet d’invalider des prédictions fixées à 0 N par le calcul, 

alors qu’une activité EMG significative est enregistrée, l’inverse étant aussi envisageable. 

Cette comparaison constitue notre premier indice pour déterminer la procédure la mieux 

adaptée. 

• Le second moyen dont nous disposons consiste à comparer les tensions 

musculaires obtenues dans le présent travail avec les résultats présentés dans la littérature. 

Pour ce faire, nous avons sélectionné huit études. Les trois premières utilisent un modèle 

biomécanique simplifiant le problème d’indétermination en éliminant certaines inconnues 

(Weightman et Amis, 1982 ; Harding et al., 1993 ; Li et al, 2001). Deux autres études utilisent 

des modèles biomécaniques plus élaborés d’optimisation (Chao et An, 1978 ; Fowler et Nicol, 
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2000). Enfin les trois dernières études concernent des mesures directes in vivo de la tension de 

certains tendons (Schuind et al., 1992 ; Dennerlein et al., 1998 ; Kursa et al., 2005). Toutefois, 

il est important de noter que ces comparaisons ne sont effectuées qu’à titre indicatif du fait de 

la variété des protocoles mis en place, des différentes chaînes expérimentales utilisées et des 

populations hétérogènes testées. Les résultats de cette comparaison permettent uniquement de 

situer notre étude dans l’intervalle des valeurs présentées. 
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Figure 11 : Posture étendue du doigt testée 
dans l’étude. Le doigt est en 
position rectiligne. Une force 
verticale est exercée par les 
sujets (flèche blanche).  

x  

y  

z  
RO 

IV.2 Méthodes expérimentales 

Posture du doigt 

La phalange P3 du majeur était placée sur la surface plane horizontale du dé métallique 

de façon à pouvoir exercer une force verticale (perpendiculaire à la surface de contact). Il était 

demandé au sujet de placer le majeur dans la position la plus rectiligne possible caractérisée 

par une absence de flexion/extension des articulations DIP, PIP et MCP (Figure 11). Les 

sujets avaient pour consigne de ne pas adopter de postures hyper-étendues ou exagérément 

fléchies. Les essais étaient supprimés en cas de non respect des consignes. Les angles mesurés 

s’élevaient en moyenne à 6,9° ± 5,8 pour l’articulation DIP (α1), à 8,5° ± 6,7 pour 

l’articulation PIP (α2) et à 6,8° ± 5,9 pour l’articulation MCP (α3).  

 

 

 

 

 

 

 

 

Tâche 

La tâche expérimentale consistait à appliquer une force selon la direction verticale (axe 

y ). La montée en force précédemment décrite était réalisée (faible, 50% FMV, 100% FMV). 

Enregistrement de signaux EMG maximums 

Afin d’enregistrer l’activité EMG maximale de chaque muscle, des tâches de 

contractions maximales ont été préalablement réalisées (Figure 12).  

- Pour le muscle EDC, une force maximale en extension a été réalisée avec le point 

d’application de la force externe situé au milieu de la première phalange.  

- Pour le muscle FDS une flexion maximale a été demandée avec le point d’application situé 

au milieu de la seconde phalange (Ketchum et al., 1978 ; Weightman et Amis, 1982 ; Li et al., 

2000, 2001).  
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Figure 12 : Enregistrement des signaux EMG maximums. Pour le muscle EDC (Fmax EDC) une extension 
volontaire maximale a été réalisée avec le point d’application situé au milieu de la troisième 
phalange. Pour le muscle FDS (Fmax FDS), une flexion volontaire maximale a été réalisée 
avec un point d’application situé au milieu de la deuxième phalange. Pour le muscle FDP 
(Fmax FDP), la tâche d’enregistrement de l’EMG maximal correspond à la tâche 
expérimentale. 

Fmax EDC 

Fmax FDS 

EMG max EDC 

EMG max FDS 

Fmax FDP 

EMG max FDP 

x  

y  

z  
RO 

- Pour le muscle FDP la tâche d’enregistrement de l’EMG maximal correspond au test réalisé 

dans l’étude avec la force externe appliquée au milieu de la troisième phalange. 

Trois essais par tâches ont été effectués. Ces enregistrements ont été effectués dans une 

posture identique à celle testée pour les FMV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Analyse des forces et des EMG 

En accord avec les travaux de Valero-Cuevas et al. (1998, 2003), une fenêtre temporelle 

de 750 ms centrée autour du pic de force de chaque essai a été considérée pour analyser les 

différents signaux (Figure 13).  

La norme de la force externe enregistrée a été moyennée sur cet intervalle et le moment de 

cette force sur les trois articulations DIP, PIP et MCP a été calculé.  

Pour quantifier l’EMG de chacun des muscles une RMS a été calculée dans la fenêtre 

d’analyse selon l’équation ci-dessous: 

 

1/2
T/2pf

T/2-pf

2
ii (t)dtEMG

T

1
RMS 










= ∫

+

 (47) 

où T est l’intervalle temporel de la fenêtre de traitement (750 ms), (t)EMG i  le signal 

enregistré du muscle i (i = FDP, FDS, EDC) en fonction du temps. pf correspond à 

l’occurrence du pic de force, et RMSi est la RMS du muscle i.  
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Figure 13 : Enregistrement expérimental du signal de Force et d’EMG (rectifié) des 
muscles FDP, FDS, EDC durant un essai typique. pf représente l’occurrence 
du pic de force.  Les deux lignes verticales représentent la fenêtre d’analyse 
des signaux.  
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Une estimation de la tension des muscles FDP, FDS et EDC a été réalisée en utilisant la 

méthode se basant sur l’EMG (Eq. 15) : 

 

iiiEMG PCSAσmaxet ××=  

Avec 
max i

i
i RMS

RMS
e =  (48) 
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Cette méthode a été préférée à la « Méthode des coefficients » présentée dans l’Eq. 14. Cette 

dernière nécessite en effet l’enregistrement des 6 muscles mobilisant le doigt. La difficulté 

d’enregistrer l’EMG des muscles intrinsèques à la main nous a contraint à opter pour la 

méthode présentée dans l’équation 15. 

Les valeurs de force externe moyennées ainsi que les tensions estimées à partir de 

l’EMG ( iEMGt ) ont été utilisées comme données d’entrée du modèle biomécanique afin 

d’estimer les tensions musculaires. 

Méthode de résolution du système indéterminé 

Les tensions musculaires ont été estimées par le modèle biomécanique du doigt 

présenté dans la partie III.1 Modèle biomécanique du doigt. La démarche d’optimisation se 

résumait ainsi : 

recherche : 

it  

en minimisant  : 

( )itf  

en respectant les contraintes d’égalités : 

[ ] { } { } { } { } { }0MALTR =+++⋅  

et les contraintes d’inégalités suivantes : 

σmaxPCSAt0 ii ×≥≥  

 

Dans le cadre de cette étude, les articulations agissent à des angulations éloignées des 

amplitudes maximales, le vecteur { }A  correspondant au moment des forces articulaires est 

donc considéré comme nul ({ } { }0A = ). Les quatre procédures d’optimisation testées dans 

cette étude sont présentées dans le tableau 3. Les deux premières procédures correspondent à 

des critères testés dans la littérature (« Muscle stress » et « Minmax », tandis que les deux 

suivantes sont une combinaison de ces critères pour lesquelles nous proposons l’ajout d’une 

contrainte associée à l’EMG (« Muscle stress+EMG » et « Minmax+EMG »). 
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Procédures Fonctionnelles et contraintes Références 

« Muscle stress » 
min ( ) ( )

2i

1
∑= iif σσ  avec 

i

i

PCSA

t
=

i
σ               (Eq. 11) 

Dennerlein et al. 

(1998) 

« Minmax » 
min ( ) 








=

i

i
i PCSA

t
maxtf                                       (Eq. 13) 

 

Rasmussen et al. 

(2001) 

« Muscle 

stress+EMG » 
min ( ) ( )

2i

1
∑= iif σσ                                                   (Eq. 11) 

avec ( ) ( ) ( ) ( )iEMGiEMGiiEMGiEMG ttttt ×+≤≤×− µµ  

Méthode 

originale 

 

« Minmax+EMG » 
min ( ) 








=

i

i
i PCSA

t
maxtf                                       (Eq. 13)  

avec ( ) ( ) ( ) ( )iEMGiEMGiiEMGiEMG ttttt ×+≤≤×− µµ  

Méthode 

originale 

 

Pour chaque essai, µ  est fixé à 0,05 au départ de la procédure de résolution. Dans le 

cas où aucune solution satisfaisante ne peut être obtenue -traduite par l’obtention de tensions 

négatives, de coefficients du mécanisme extenseur négatifs, de tensions supérieures à la 

tension physiologique maximale ou du non respect des contraintes d’équilibre- le coefficient 

µ  est incrémenté de 0,05 en 0,05 jusqu’à l’obtention d’une solution satisfaisante.  

Comparaison des méthodes 

Pour permettre une comparaison entre les différents modes de résolution, les tensions 

estimées à partir de l’EMG ( iEMGt ) sont présentées. Une différence moyenne entre les 

estimations à partir de l’EMG et les résultats obtenus est calculée, telle que : 

 

2
iiEMG )t(t

n

1
Diff −=  (49) 

où Diff est la différence moyenne entre les résultats obtenus grâce à la procédure 

d’optimisation ( it ) et les résultats obtenus à l’aide de l’EMG ( iEMGt ). n est le nombre d’essais 

effectué par l’ensemble des sujets. 

 

Tableau 3 : Procédures de résolution testées dans l’étude. Deux procédures sont issues de la littérature et deux 
procédures sont dite originales et intègrent une contrainte d’inégalité associée à l’EMG. 
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Pour une comparaison avec les résultats présentés dans la littérature, le rapport ( iq ) 

des tensions estimées et de la force externe a été calculé pour chaque muscle et chaque 

procédure tel que : 

externe

i
i F

t
q =  (50) 

où Fexterne représente la norme de la force externe appliquée sous le doigt. 
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Figure 14 : Niveau d’activation des muscles EDC ( ), FDP (    ) et FDS (    ) pour les 3 
essais des 6 sujets. Pour le sujet 5, seuls 2 essais ont été validés. 

IV.3 Résultats 

A la suite d’un incident expérimental, un essai a été supprimé de l’analyse. Les résultats 

des tensions des tendons sont présentés essai par essai et sujet par sujet. Soit un total de 17 

essais réalisés par les 6 sujets. Les résultats présentés sont issus du traitement de la fenêtre 

d’analyse situé autour du pic de force. 

Force externe et moments articulaires 

La moyenne de la force externe appliquée sous le bout du doigt s’élevait à 44,0 ± 7,4 N. 

Cette force externe créait un moment d’extension au niveau des trois articulations DIP, PIP et 

MCP. Les moments externes s’élevaient en moyenne à -0,46 ± 0,08 N.m au niveau de DIP, -

1,93 ± 0,34 N.m au niveau de PIP et -4,23 ± 0,75 N.m au niveau de MCP. 

EMG 

L’activation des muscles EDC, FDP et FDS calculée à partir de l’enregistrement 

électromyographique (
max i

i
i RMS

RMS
e = ) est présentée dans la figure 14 pour chaque essai.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Le muscle EDC était activé de 0,12 à 1 avec une moyenne de 0,37 ± 0,24. Les muscles 

fléchisseurs étaient pour leur part activés à un niveau proche de leur maximum compris entre 
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Fig 15 : Tensions estimées pour le tendon FDP dans les trois essais de chaque sujet.  EMG (   ) ; Muscle 

stress (   ) ; Minmax (  ) ; Minmax+EMG (  ) ; Muscle stress+EMG (  ). 

0,45 et 1 pour le FDP et 0,49 et 1 pour le FDS. En moyenne, l’activation était de 0,81 ± 0,19 

pour le FDS et de 0,79 ± 0,18 pour le FDP. Pour chaque muscle et chaque sujet les niveaux 

d’activation montraient une grande variabilité selon les essais. 

Tension des tendons 

Les résultats sont présentés pour le tendon du muscle FDP puis les tendons des muscles FDS 

et EDC. Les différents résultats sont comparés afin de différencier les quatre procédures de 

résolution. 

FDP : Les tensions calculées dans le tendon du muscle FDP par l’EMG ainsi que les 

méthodes « Muscle stress », « Minmax », « Muscle stress+EMG » et « Minmax+EMG » sont 

présentées dans la figure 15. 
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Les tensions estimées du tendon FDP s’élèvent en moyenne à 105,6 ± 17,9 N avec la méthode 

« Muscle stress » et 139,0 ± 30,1 N avec la méthode « Minmax ». Les tensions prédites par la 

méthode « Muscle stress+EMG » et « Minmax+EMG » s’élèvent à 135,7 ± 31,3 N et 138,5 ± 

32,3 N respectivement. La méthode de résolution se rapprochant au mieux des tensions 

estimées par EMG ( iEMGt ) est la méthode « Muscle stress » avec une différence moyenne de 

20,1 ± 12,1 N. La méthode « Minmax+EMG » présente une différence moyenne de 27,4 ± 

18.4 N tandis que la méthode « Minmax » présente une différence de 33,1 ± 19,0 N. Enfin la 

méthode « Muscle stress+EMG » présente une différence avec l’EMG de 27,7 ± 17,2 N.  

Malgré des différences de valeurs entre l’EMG et les procédures « Minmax+EMG » et 

« Muscle stress+EMG », il est à noter que les méthodes incluant l’EMG adoptent une courbe 

qui se rapproche au mieux de l’EMG dans le sens où elles évoluent de la même manière. Ceci 

est particulièrement visible pour les sujets 1, 3, 4 et 6. 

 

FDS : La figure 16 présente l’estimation des tensions du tendon du muscle FDS 

obtenues par l’EMG et par les quatre procédures d’optimisation. Les tensions du tendon FDS 

s’élèvent à 181,2 ± 40,0 N en moyenne dans la méthode « Muscle stress », 148,1 ± 34,5 N 

dans la méthode « Minmax », 152,1 ± 38,7 N dans la méthode « Muscle stress+EMG » et 

146,0 ± 35,3 N dans la méthode « Minmax+EMG ». La méthode ayant la plus petite 

différence avec l’estimation obtenue par EMG est la méthode « Minmax+EMG » avec une 

différence moyenne de 26,8 ± 17,8 N. La méthode « Minmax » présente une différence 

moyenne de 32,2 ± 23,2 N. La méthode « Muscle stress+EMG » et « Muscle stress » ont 

respectivement une différence moyenne de 40,5 ± 33,0 N et de 61,2 ± 33,2 N. 
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Fig 16 :  Tensions estimées pour le tendon FDS dans les trois essais de chaque sujet. EMG (   ) ; Muscle 

stress (   ) ; Minmax (  ) ; Minmax+EMG (   ); Muscle stress+EMG (  ). 
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EDC : La figure 17 présente les tensions du tendon du muscle EDC estimées par l’EMG 

et par les quatre procédures d’optimisation.  

Les méthodes incluant l’EMG sont beaucoup plus proches des prédictions EMG avec une 

différence moyenne de 5,2 ± 3,9 N et 6,9 ± 4,9 N pour « Minmax+EMG » et « Muscle 

stress+EMG ». Les méthodes n’incluant pas l’EMG prévoient rarement une tension dans le 

tendon du muscle extenseur. Les différences moyennes sont donc plus importantes et 

s’élèvent à 20,9 ± 15,2 N pour la méthode « Minmax » et à 20,6 ± 14,7 N pour la méthode 

« Muscle stress ».  
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Fig 17 : Tensions estimées pour le tendon EDC dans les trois essais de chaque sujet.  EMG (   ) ; Muscle 

stress (   ) ; Minmax (  ) ; Minmax+EMG (   ); Muscle stress+EMG (  ). 
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Tableau 4 : Rapport de la tension des tendons et de la force externe pour les quatre 
procédures testées dans l’étude ainsi que pour des mesures directes, des modèles 
simplifiés et des modèles utilisant l’optimisation issus de la littérature. – signifie 
qu’aucune estimation ou mesure n’a été réalisée pour le muscle. a signifie que 
les trois muscles intrinsèques (LU, RI, UI) ont été regroupés en un seul 
équivalent. 

Rapports tension/force externe 

Le tableau 4 présente les rapports moyens de la tension de chaque tendon et de la force 

externe pour chaque procédure d’optimisation. Les rapports issus des résultats de la littérature 

sont également présentés dans ce tableau. 

 

 

 

 

 

Modèle FDP FDS LU UI RI EDC 
Modèles présents:       
« Muscle stress » 2,4 4,1 0 0,9 0,4 0,1 
« Minmax » 3,1 3,3 0 1,3 0,9 0,5 
« Muscle stress+EMG » 3,1 3,6 0 1,2 0,7 0,5 
« Minmax+EMG » 3,1 3,3 0,1 1,4 0,9 0,5 
Mesures directes:       
Dennerlein et al.(1998) - 3,3 - - - - 
Schuind et al. (1992) 7,9 1,7 - - - - 
Kursa et al. (2005) 2,4 1,5 - - - - 
Modèles simplifiés :       
Li et al. (2001) 2,3 3,5 0,8a 0 
Harding et al. (1993) 1,9 1,5 0,1 0,4 1,2 0 
Weightman et Amis 
(1982) 

2,4 1,9 1,8 a 0 

Modèles optimisation 
classique: 

      

Chao et An (1978)  4,0 0,8 1 1,7 1,4 4,1 
Fowler et Nicol (2000) 2,8 1,2 - - - 2,7 

 

FDP : Quelque soit la méthode de résolution utilisée, les rapports de la tension du 

tendon FDP et de la force externe sont compris entre 2 et 4. Pour la méthode « Muscle stress » 

la moyenne de ce rapport s’élève à 2,4 ± 0,2. Une moyenne de 3,1 ± 0,4 est notée pour 

« Muscle stress+EMG ». Concernant le « Minmax » et le « Minmax+EMG », ce rapport 

présente des moyennes de 3,1 ± 0,3 et de 3,1 ± 0,4 respectivement. Les résultats de la 

littérature présentent des rapports compris entre 2,4 et 7,9 pour les mesures directes in vivo et 

de 1,9 à 4 pour les modèles biomécaniques. 

FDS : Le rapport entre la tension du tendon FDS et la force externe, quelques soient les 

essais et la procédure d’optimisation, est compris entre 2 et 4,5. Ce rapport s’élève à 4,0 ± 0,3 

pour la méthode « Muscle stress » et à 3,5 ± 0,6 pour « Muscle stress+EMG ». En ce qui 
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concerne le « Minmax » et le « Minmax+EMG », ce rapport présente des moyennes 

respectivement de 3,3 ± 0,3 et de 3,3 ± 0,4. Les résultats de la littérature ont pour leur part des 

rapports compris entre 0,8 et 3,5.  

EDC : Les résultats obtenus pour le tendon du muscle EDC présentent des rapports 

entre la tension et la force externe compris entre 0 et 1,44. Ce rapport est de 0,1 ± 0,1 pour la 

méthode « Muscle stress » et de 0,5 ± 0,3 pour « Muscle stress+EMG ». Pour les procédures 

« Minmax » et le « Minmax+EMG », ce rapport présente des moyennes respectivement de 0,5 

± 0,3 et de 0,5 ± 0,4. En ce qui concerne les résultats de la littérature, aucune mesure directe 

in vivo ne présente des résultats pour le tendon EDC. Les modèles utilisant des hypothèses 

simplificatrices ne prédisent pas de tensions dans EDC. En effet, ces inconnues sont éliminées 

de façon à simplifier le modèle biomécanique. Les modèles qui intègrent une procédure 

d’optimisation ont des rapports compris entre 2,7 et 4,1. 

Muscles intrinsèques : Dans la littérature, certaines études regroupent les muscles 

intrinsèques en un seul muscle afin de simplifier le problème d’indétermination (valeurs 

présentées avec le signe a dans le tableau 4). Seul les études de Chao et An (1978) et Harding 

al. (1993) estiment les tensions de chaque muscle intrinsèque. Dans ces deux études, on note 

des rapports avec la force externe de 0,1 et 1 pour le muscle LU, de 0,4 et 1,7 pour le muscle 

UI et de 1,2 et 1,4 pour le muscle RI. Les procédures d’optimisation testées dans notre travail 

donnent des valeurs allant de 0,4 à 0,9 pour le muscle RI et de 0,9 à 1,4 pour le muscle UI. 

Dans l’ensemble des procédures testées dans notre étude, seule la procédure 

« Minmax+EMG » prédit des tensions dans le muscle LU. Cette procédure fournit un ratio de 

0,1. 

Marge d’erreur variable µ  

Les coefficients variables µ  déterminés pour établir la contrainte d’inégalité associée à 

l’EMG dans les méthodes « Minmax+EMG » et « Muscle stress+EMG » sont compris entre 

0,1 et 0,7 avec une moyenne de 0,28 ± 0,17. C'est-à-dire que les tensions estimées par le 

modèle biomécanique sont comprises dans un intervalle de plus ou moins 28% des tensions 

prédites par l’EMG. A trois reprises, des coefficients µ  importants de 0,65 et 0,70 ont du être 

adoptés tandis que des coefficients inférieurs ou égaux à 0,2 ont été utilisés à treize reprises. 
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IV.4 Discussion 

L’objectif de cette étude était de tester plusieurs procédures d’optimisation pour 

résoudre un système sous déterminé. Notamment, nous nous sommes attachés à tester l’ajout 

d’une information physiologique, l’EMG, sous la forme d’une contrainte d’inégalité 

supplémentaire dans la procédure d’optimisation. Pour cela, nous avons étudié une tâche bien 

décrite dans la littérature consistant à appliquer une force verticale avec le doigt placé en 

position rectiligne.  

Les forces enregistrées dans notre expérimentation (44,0 ± 7,4 N) sont en accord avec 

celles enregistrées dans des études précédentes (40,4 ± 11,9 N, Li et al., 2000, 2001). 

L’enregistrement EMG nous montre que pour cette tâche, les muscle FDP et FDS sont activés 

à un niveau proche de leur maximum (80% de leur activation maximale en moyenne) tandis 

que le muscle EDC est activé en moyenne à 37% de son activité maximale. Cependant, 

lorsque l’on observe les résultats EMG essai par essai, on note une grande variabilité 

concernant la distribution des activités électriques entre chaque sujet et chaque essai. Cette 

remarque a déjà été établie par plusieurs auteurs lors de l’application de forces sous-

maximales (Long et Brown, 1964 ; Close et Kidd, 1969 ; Long et al., 1970 ; Maier et Hepp-

Reymond, 1995). La complexité de la tâche est une raison pouvant expliquer ce résultat. Dans 

notre étude, les sujets devaient exercer une force verticale tout en contrôlant la posture 

rectiligne du doigt. Il est possible que des sujets aient adopté des stratégies différentes d’un 

essai à l’autre, en utilisant d’autres coordinations musculaires ou en augmentant/réduisant la 

co-contraction par exemple. Ce résultat ne peut être décelé au moyen des analyses 

cinématique et dynamométrique et nécessite une analyse EMG. Kursa et al. (2005) observent 

le même type de variabilité en mesurant in vivo la force exercée sur les tendons du FDS et du 

FDP. Ces remarques nous amènent à considérer que l’EMG, malgré ses limites, est une 

mesure physiologique indispensable de la contraction musculaire qui comporte une 

information importante pour la modélisation biomécanique. Cette information identifie la 

coordination musculaire adoptée pour chaque sujet et chaque essai et nécessite d’être prise en 

compte dans les procédures de résolution. 

Pour obtenir une estimation des tensions musculaires, nous avons utilisé deux 

procédures d’optimisation classiques, « Minmax », « Muscle stress », et deux procédures 

hybrides originales, « Minmax+EMG » et « Muscle stress+EMG ». Quelque soit la procédure 

utilisée, les tensions musculaires obtenues dans les muscles FDP, FDS, EDC, LU, UI, RI 

présentent des rapports avec la force externe compris dans l’intervalle des résultats issus des 
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modèles biomécaniques publiés dans la littérature (avec simplification ou avec optimisation) 

ou des mesures directes in vivo. La plupart des études précédentes ayant été effectuées dans 

des conditions différentes des nôtres, exceptée l’étude de Li et al. (2001), une comparaison 

directe ne permet pas de vérifier nos résultats ni d’affirmer sans ambiguïté la justesse de l’une 

ou l’autre procédure. Toutefois, certaines remarques s’imposent. En premier lieu, dans les 

quatre procédures testées, seule la procédure « Minmax+EMG » fournit une estimation non 

nulle de la tension du muscle LU. Ce muscle dispose, en effet, d’une faible PCSA (0,2 cm²) et 

compte donc peu dans les critères d’optimisation classiques. Sa tension est en conséquence 

souvent estimée à 0N par ces procédures. L’utilisation de la procédure « Minmax+EMG » 

permet donc une meilleure répartition des tensions sur chacun des muscles, même si l’on ne 

dispose pas de l’enregistrement EMG pour tous ces muscles. En second lieu, une comparaison 

directe peut être réalisée avec l’étude de Li et al. (2001). Ces auteurs ont en effet étudié une 

posture de doigt identique à notre étude. Ils obtiennent des rapports de 2,3 pour le muscle 

FDP et de 3,5 pour le muscle FDS. Ces rapports sont sensiblement inférieurs à ceux obtenus 

dans les procédures de résolution retenues dans cette étude qui s’élèvent de 2,4 à 3,1 pour le 

muscle FDP et de 3,3 à 4,1 pour le muscle FDS. Ces différences ont pour origine le modèle 

biomécanique. En effet, les auteurs intègrent des hypothèses de simplification qui consistent à 

regrouper les muscles intrinsèques (LU, RI, UI) en un seul muscle et à négliger la co-

contraction des extenseurs (EDC = 0 N). En résumé, la comparaison avec les résultats de la 

littérature nous permet de souligner que nos résultats présentent des valeurs raisonnables. De 

plus, ils nous laissent supposer qu’une meilleure répartition des tensions est obtenue avec la 

procédure « Minmax+EMG ». 

Le second moyen de validation que nous avons utilisé est la comparaison de nos 

résultats avec ceux issus d’une procédure utilisant uniquement l’EMG. Comme nous l’avons 

déjà précisé, les estimations des tensions issues de l’EMG ne représentent pas les valeurs 

physiologiques réelles (Crowninshield et Brand, 1981). Cependant, pour le muscle EDC 

notamment, l’analyse essai par essai montre clairement que les deux méthodes « Minmax » et 

« Muscle stress » produisent des tensions nulles ou incohérentes au vue de l’EMG. Ces 

résultats mettent en évidence que les estimations des tensions musculaires, à partir des 

méthodes d’optimisation classiques (sans EMG), sont biaisées notamment pour les muscles 

antagonistes au mouvement. Cette particularité est due au fait que nous nous intéressons à un 

système pluri-segmenté avec des muscles croisant plusieurs articulations. Il semble donc que 

les critères apportant de bons résultats pour des systèmes mono articulés (Minmax et Muscle 

stress) ne soient pas adaptés à la résolution de systèmes pluri-articulés. Cette limite a déjà été 
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soulevée par de précédents auteurs notamment en comparant des estimations biomécaniques 

avec des mesures in vivo des tensions des tendons chez le chat (Herzog et Leonard, 1991 ; 

Jinha et al., 2005). Les méthodes « Muscle stress+EMG » et « Minmax+EMG » contournent 

ce problème. Elles donnent une estimation de la tension d’EDC particulièrement satisfaisante 

au vu de l’enregistrement EMG. L’ajout d’une contrainte d’inégalité associée à l’EMG permet 

donc de fournir des résultats qui tiennent compte de la participation des tendons des muscles 

antagonistes. Ce résultat est une avancée importante dans le domaine de la modélisation 

biomécanique puisque la détermination des tensions musculaires antagonistes est un problème 

récurent. Ceci représente un des intérêts majeurs de la procédure que nous proposons. 

Concernant les muscles fléchisseurs, l’ajout d’une contrainte EMG permet de 

rapprocher les résultats du muscle FDS à l’enregistrement EMG. Autrement dit la méthode 

« Muscle stress+EMG » permet d’obtenir des résultats plus proche de l’EMG que la méthode 

« Muscle stress » pour le muscle FDS. La remarque étant aussi valable pour le critère 

« Minmax ». Pour le muscle FDP, des résultats plus contradictoires sont observés. La 

méthode « Muscle stress » présente des résultats plus proches de l’EMG tandis que les autres 

méthodes donnent des valeurs de plus grande intensité. Toutefois, bien que plus controversé, 

ce résultat peut être considéré comme positif. En effet, sur l’ensemble des essais, les méthodes 

« Muscle stress+EMG » et « Minmax+EMG » fournissent des résultats qui évoluent 

parallèlement avec l’EMG. Il y a une cohérence de forme qui apparaît. Autrement dit, les 

résultats s’adaptent à la stratégie adoptée par les sujets ce qui n’est pas mis en évidence avec 

les méthodes d’optimisation classiques. Par exemple, on observe clairement que les 

estimations des tensions du muscle FDP chez le sujet 4 sont concordantes avec celles issues 

de l’EMG, même si ces dernières sont d’une façon globale inférieures. Cette différence 

d’intensité peut-être simplement expliquée par une mauvaise évaluation des tensions à partir 

de l’EMG. La solution obtenue par les procédures « Minmax+EMG » et « Muscle 

stress+EMG » est alors mécaniquement juste et se rapproche au mieux de l’EMG. Cette 

solution tient donc compte de la coordination du sujet. Au contraire, la procédure « Muscle 

stress » présente des intensités proches de l’EMG mais aboutit à une solution mécanique 

identique au cours des essais. Elle ne tient pas compte des différences de coordinations entre 

les sujets et entre les essais. 

A ce stade, nous pouvons donc avancer que les procédures d’optimisation incluant une 

contrainte d’inégalité associée à l’EMG présentent des résultats plus probants que les autres 

méthodes classiques. Pourtant, certaines limites doivent être considérées. La première limite 

concerne l’estimation des tensions à partir de l’EMG. Comme nous l’avons déjà précisé, 
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celle-ci est basée sur un signal pouvant être problématique et sur l’utilisation de données 

anthropométriques telles que la PCSA et la contrainte maximale. La contrainte d’inégalité 

basée sur l’EMG pourrait donc comporter certaines erreurs. Néanmoins, il est à noté que la 

contrainte d’inégalité n’est pas une contrainte au sens stricte du terme. En effet, dans le cas où 

aucune solution mécaniquement satisfaisante n’est obtenue, l’intervalle déterminé par EMG 

est augmenté (variable µ ). Cette variable représente donc une sécurité face aux erreurs 

d’estimation des tensions à partir de l’EMG. Dans cette étude nous avons noté que les valeurs 

de µ  avaient une moyenne de 0,28. Cette marge d’erreur confirme donc le bien-fondé 

d’inclure l’information EMG dans une contrainte d’inégalité en place d’une intégration au 

sein du critère d’optimisation. Dans ce cas, les erreurs auraient été inclut dans le critère et 

auraient influencé les résultats dans une proportion non déterminée. Dans notre procédure, 

l’écart des estimations à l’EMG est quantifié et n’a pas influencé les résultats. Notre 

procédure permet donc de mieux contrôler l’ajout de l’EMG dans la procédure d’optimisation. 

En résumé les deux procédures « Minmax+EMG » et « Muscle stress+EMG » 

permettent de déterminer des solutions qui correspondent aux mesures mécaniques. Ces 

solutions se rapprochent au mieux des mesures EMG, en particulier pour les muscles EDC et 

FDS. De plus, elles ne requièrent aucune simplification concernant la modélisation et 

présentent une facilité expérimentale intéressante puisqu’elles peuvent fonctionner à partir de 

l’enregistrement EMG d’un seul muscle. Ces procédures répondent donc bien aux attentes que 

nous avions formulées. En tenant compte de l’ensemble des résultats (EDC, FDS, FDP), la 

procédure « Minmax+EMG » semble être la procédure la plus satisfaisante pour la 

modélisation biomécanique du doigt. Cette procédure sera retenue dans la suite de ce 

mémoire.  
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V Etude 2 : Prise en compte du moment passif pour la 

détermination des moments musculaires à l’articulation DIP 

 

V.1 Présentation de l’étude 

Cette étude détermine la participation des moments passifs non musculaires et la 

participation des moments des tendons équilibrant une articulation lorsque celle-ci est proche 

de ses amplitudes maximales. Pour cela, l’articulation DIP est étudiée lors d’une hyper 

extension.  

Cette étude se déroule dans les conditions décrites dans la partie III.2 Matériel 

expérimental de ce mémoire. Une procédure d’évaluation de l’amplitude du moment passif 

non musculaire basée sur l’enregistrement EMG du muscle FDP est utilisée. Le moment 

passif est ensuite inclus dans une procédure de calcul afin de déterminer la tension exercée 

dans le muscle FDP. Les résultats des forces appliquées à FDP nous permettront d’évaluer les 

incidences de la prise en compte du moment passif non musculaire. Cette étude répond à 

l’Objectif 2 de ce travail. 
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V.2 Méthodes expérimentales 

Posture du doigt 

La figure 18 présente le majeur en position de test expérimental. Ce doigt était disposé 

de façon à exercer une force horizontale (selon l’axe x ) sur le dé métallique fixé au capteur 

de force : la surface de contact du doigt correspondait au côté vertical. Il était demandé au 

sujet de placer l’articulation DIP dans une posture hyper-étendue jusqu’à l’amplitude 

articulaire maximale. Dans le même temps, l’articulation PIP présentait une flexion 

importante tandis que l’articulation MCP était proche de 0° de flexion. Une posture largement 

fléchie de PIP a été sélectionnée car cette configuration particulière permet des facilités de 

résolution, notamment en supprimant la co-contraction issue du mécanisme extenseur du 

doigt. En effet lors d’une large flexion de PIP les bandes ulnaire et radiales (UB et RB) du 

mécanisme extenseur du doigt sont totalement relâchées. Aucune tension dans TE n’est alors 

possible (An et al., 1978 ; Leijnse, 1998). Cette propriété sera utilisée dans le traitement des 

données pour évaluer l’amplitude du moment passif non musculaire à DIP (Partie V.2 

Détermination du moment passif non musculaire). Seuls les essais où l’articulation DIP était 

hyper-étendue ont été pris en compte. L’angle de flexion de PIP s’élevait en moyenne à -22,6° 

± 5,0.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 18 : Posture étudiée. L’articulation DIP est hyper étendue (α1) pour exercer une 
force horizontale (flèche). L’insertion de droite schématise le moment 
passif exercé au niveau de l’articulation. L’insertion de gauche représente 
le mécanisme extenseur dont les bandes RB, UB et TE sont détendues 
sous l’effet de la flexion de PIP et de l’hyper extension de DIP. 

TE 

RB UB 

Moment 
passif 

α1 
x 

y 

z 

RO te
l-0

00
11

46
4,

 v
er

si
on

 1
 - 

25
 J

an
 2

00
6



Etude 2 : Evaluation du moment passif à DIP 
Méthodes expérimentales 

 75 

Tâche 

La tâche consistait à appliquer une force de traction horizontale sur le dé métallique 

(Figure 18). Une montée en force caractérisée en trois plateaux d’intensités différentes a été 

effectuée (faible, 50% FMV, 100% FMV). Trois essais par sujets étaient réalisés.  

Analyse 

Dans cette étude, l’EMG du muscle FDP ainsi que la force exercée au bout du doigt 

étaient analysées. Pour chaque essai, des fenêtres d’analyse d’une durée de 0,1 seconde 

étaient considérées. Ces fenêtres ont été disposées tout au long de l’essai avec un pas de temps 

de 0,1 seconde (Chao et al., 1989). Afin de quantifier l’EMG du muscle FDP, une RMS a été 

calculée dans les différentes fenêtres d’analyse (Basmajian et De Luca, 1985): 

 
1/2T/2f

T/2-f

2

FDPFDP (t)dtEMG
T

1
RMS 








= ∫

+

 (51) 

où T est le temps de la fenêtre de traitement (0,1 s), (t)EMG FDP  le signal enregistré en 

fonction du temps et f  le temps retenu pour l’analyse (compris de 0,05 s après le début de 

l’essai jusqu’à la fin de l’essai en variant par pas de 0,1 s). FDPRMS  est la RMS du muscle 

FDP. 

 

La moyenne de la force externe appliquée au bout du doigt ainsi que le moment de la force 

externe à DIP ont été calculés dans les mêmes fenêtres d’analyse.  

Détermination du moment passif non musculaire 

Le moment de la force externe appliqué à DIP ainsi que les valeurs de RMSFDP ont été 

utilisés pour déterminer, chez chaque sujet, le moment passif non musculaire. La procédure 

permettant d’évaluer cette contrainte repose sur plusieurs observations :  

• Premièrement, comme nous l’avons abordé précédemment, la large flexion de PIP ne 

permet aucune tension dans TE supprimant ainsi le problème de la co-contraction. Le tendon 

de FDP est donc le seul actionneur pouvant créer/modifier le moment musculaire au niveau de 

DIP (An et al., 1978 ; Leijnse, 1998) 

• Deuxièmement, en accord avec la littérature (Lippold, 1952 ; Olney et Winter, 1985 ; 

Bigland Ritchie et al., 1986 ; Chao et al., 1989), nous considérons qu’il existe une relation 
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linéaire entre le moment musculaire créé par un muscle et son activité EMG lorsque le muscle 

est mobilisé dans un intervalle de longueur ne faisant pas intervenir la contrainte élastique 

parallèle (C.E.P.), pour des postures statiques. Nous considérons que ces conditions sont 

réunies dans notre expérimentation pour le muscle FDP. 

• Troisièmement, un moment passif non musculaire peut être créé au niveau de DIP 

lorsque celle-ci est hyper-étendue. Pour de faibles intensités de force, ce moment passif a déjà 

été montré expérimentalement (Dennerlein et al., 1998 ; Leijnse, 1998). Dans ce cas, aucune 

tension dans le tendon FDP n’est nécessaire pour maintenir l’équilibre. Cela se traduit par une 

RMSFDP non significative. Lorsque le moment de la force externe augmente, nous supposons 

que le moment passif arrive à une limite qualifiée de « physiologique ». Une tension du 

tendon FDP devient alors nécessaire pour maintenir l’équilibre. Cette tension doit donc se 

traduire par l’apparition d’une RMSFDP significative.  

• Enfin, après l’apparition d’une RMSFDP significative, l’accroissement du moment de la 

force externe est seulement dû à l’augmentation de la tension du tendon FDP, le moment 

passif étant stable à son niveau maximum.  

Pour chaque sujet, les résultats du moment externe en fonction de la RMSFDP des trois 

essais ont été analysés simultanément pour déterminer la valeur du moment passif. Le niveau 

d’intensité du moment de la force externe pour lequel apparaît une première activité 

significative de l’EMGFDP a été déterminé automatiquement lorsque la RMSFDP dépasse la 

moyenne de l’activité de base ajoutée de 3 écart-types (Hodges et Bui, 1996) après la 

soustraction du niveau moyen d’EMG au repos. Une droite de régression entre la RMSFDP et le 

moment de la force externe a alors été calculé sur l’intervalle compris entre l’apparition de 

l’activité EMGFDP significative et le moment maximal de la force externe. L’intersection de 

cette droite avec l’axe des abscisses, c'est-à-dire l’ordonnée à l’origine, correspond selon les 

critères énoncés précédemment au moment de la force externe pouvant être enregistré lorsque 

l’EMGFDP est nulle. Nous avons considéré que cette valeur correspondait à l’amplitude du 

moment passif non musculaire. Cette procédure a été réalisée afin d’obtenir une valeur 

individuelle du moment passif pour chaque sujet. Le moment passif non musculaire 

correspond au moment créé par l’ensemble des structures non musculaires (cf. Tableau 1). 

Dans les équations, nous l’inclurons dans l’équation { }A  sous le terme de 
DIPart

Mz . 

te
l-0

00
11

46
4,

 v
er

si
on

 1
 - 

25
 J

an
 2

00
6



Etude 2 : Evaluation du moment passif à DIP 
Méthodes expérimentales 

 77 

Paramètres calculés 

Le moment musculaire à l’articulation DIP a été évalué selon deux méthodes : la 

première méthode prend en compte le moment passif non musculaire (méthode dite « MP ») 

tandis que la seconde ne tient pas compte du moment passif (méthode dite « NMP »). Le 

modèle utilisé dans cette étude est une adaptation du modèle présenté dans l’Eq : 41. Cette 

dernière est simplifiée à la seule articulation DIP pour laquelle: 

 

0MzMztrz
DIPFexterneDIPartFDPDIP FDP, =++⋅  (52) 

où DIP FDP,rz  représente la composante en z du produit vectoriel du bras de levier et du vecteur 

tension unité. ( DIP FDP,DIP FDP;DIP FDP, uBr ∧= ).  

DIPart
Mz  et 

DIPFexterne
Mz  sont déterminés à partir de l’expérimentation. 

DIPart
Mz  est pris en 

compte uniquement dans le modèle « MP ». Ce calcul ne fait pas intervenir de problème de 

« sous détermination » car le muscle FDP est le seul à croiser l’articulation DIP. 

.
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V.3 Résultats 

Forces appliquées au bout du doigt et moments de la force externe à DIP  

Les forces appliquées avec le majeur sont présentées dans le tableau 5. Ces forces 

étaient comprises entre 58,1 N et 126,9 N. La force moyenne s’élevait à 95,6 ± 26,4 N. Cette 

force générait un moment à DIP compris entre -0,75 N.m pour le sujet 2 et -1,58 N.m pour le 

sujet 3. En moyenne les moments appliqués à DIP s’élevaient à -1,21 ± 0,05 N.m. 

 

 

Sujet externeF  (N) 
DIPFexterne

Mz  (N.m). 

1 86,0±12,7 -1,07±0,16 
2 58,1±12,5 -0,75±0,15 
3 126,9±3,8 -1,58±0,05 
4 121,4±8,8 -1,55±0,11 
5 102,8±2,4 -1,26±0,03 
6 78,6±5,6 -1,01±0,07 

Moyenne 95,6±26,4 -1,21±0,05 
 

Moment passif non musculaire à DIP 

La figure 19  présente la norme du moment de la force externe à DIP en fonction de la 

RMSFDP pour le sujet 5.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Table 5 : Résultat de la force appliquée par le doigt ( externeF ) et du moment 

de la force externe exercé à DIP ( DIPFexterneMz ).  

RMSFDP 

0,26RMS0,0002Mz FDPDIPFexterne +⋅=  

R² = 0.7311 

M
z F

ex
te

rn
e/

D
IP

 (N
.m

) 

Fig. 19 : Moment de la force externe en fonction de la RMS du muscle FDP du 
sujet 5. La flèche représente l’apparition de l’activité EMG du muscle 
FDP déterminée à l’aide du seuillage. A partir de ce point une droite de 
régression a été tracée de manière à déterminer l’amplitude du moment 
passif.  
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La figure 19 regroupe toutes les valeurs calculées dans l’ensemble des fenêtres d’analyse des 

trois essais. Elle montre le seuillage EMG déterminant la valeur à partir de laquelle la RMSFDP 

est significative (> 3 écart-types). En deçà de cette valeur, la RMSFDP est considérée comme 

nulle, tandis qu’au dessus, elle traduit une activité musculaire non négligeable.  

Les valeurs du moment passif non musculaire déterminées à partir de ce seuillage et 

du calcul de la droite de régression sont présentées pour chaque sujet dans le tableau 6. Ces 

valeurs sont comprises entre 0,11 N.m et 0,38 N.m. En moyenne cette contrainte s’élève à 

0,26 ± 0,08 N.m. Ces valeurs représentent de 15 à 37% du moment externe appliqué à DIP. 

En moyenne, le moment passif représente 22,2 ± 8,2 % du moment de la force externe à DIP. 

 

 

 

 

Sujet DIPartMz  

 N.m % 
DIPFexterne

Mz  

1 0,26 24,5±3,6 
2 0,11 15,6±0,5 
3 0,25 16,0±0,4 
4 0,28 18,4±1,3 
5 0,26 21,0±0,5 
6 0,38 37,6±2,6 

Moyenne 0,26±0,08 22,2±8,2 
 

Moment musculaire résultant 

Le tableau 7 présente les estimations du moment musculaire, de la tension de FDP selon 

le modèle « MP » et selon le modèle « NMP ». Le moment musculaire estimé avec le modèle 

MP s’élève à 0,95 ± 0,03 N.m. Cette valeur est inférieure à celle estimée avec le modèle 

« NMP » (1,21 ± 0,05 N.m), la différence entre ces deux valeurs correspond à la valeur du 

moment passif. 

 

 

 

 

 

 

Tableau 6 : Moments passifs non musculaires ( DIPartMz ) estimés à partir de 

l’EMG pour les 6 sujets. Les résultats sont présentés en terme de 
moment (N.m) et en terme de pourcentage du moment de la 

force externe à DIP (%
DIPFexterne

Mz ) 
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DIPmuscle
Mz  (N.m) FDPt  (N) Sujet 

MP NMP MP NMP 
1 0,82±16,2 1,07±0,16 226,0±45,0 297,9±45,0 
2 0,64±0,15 0,75±0,15 186,5±52,9 219,5±54,6 
3 1,33±0,05 1,58±0,05 373,1±13,4 444,2±13,4 
4 1,27±0,11 1,55±0,11 306,4±43,8 375,7±54,7 
5 1,00±0,03 1,26±0,03 287,5±17,6 364,0±24,7 
6 0,64±0,07 1,01±0,07 159,2±22,8 254,5±27,9 

Moyenne 0,95±0,03 1,21±0,05 256,4±80,4 326,0±83,8 
 

Tension du tendon FDP 

Chez tous les sujets, les tensions estimées grâce aux deux modèles sont différentes. Le 

modèle « MP » prédit des tensions de 33 N à 95 N inférieures au modèle « NMP ». En 

moyenne la tension dans FDP est de 256,4 ± 80,4 N pour le modèle « MP » et de 326,0 ± 83,8 

N pour le modèle NMP. 

Tableau 7 : Estimation du moment musculaire ( DIPmuscleMz ) et de la tension 

de FDP ( FDPt ) pour les 6 sujets. Les résultats des deux méthodes 

(avec moment passif « MP » et sans moment passif « NMP ») 
sont présentés 
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V.4 Discussion  

L’objectif de cette étude était d’évaluer le moment passif non musculaire participant à 

l’équilibration d’une articulation du doigt lorsque celle-ci était hyper-étendue. La procédure 

expérimentale consistant à estimer indirectement la grandeur de ce moment au moyen de 

l’EMG, conforte notre hypothèse selon laquelle une partie du moment externe est équilibrée 

par le moment passif. En effet, les résultats de l’EMGFDP, confirment qu’aucune participation 

musculaire n’est mise en évidence pour équilibrer l’articulation à de faibles intensités de 

force. Chez chaque sujet, l’analyse a clairement montré une coordination particulière en deux 

phases : i) EMG non significative pour des forces externes d’intensité faible, ii) augmentation 

linéaire de l’EMG pour des intensités de force supérieures.  

Concernant la première phase, selon notre hypothèse le moment passif non musculaire 

équilibre seul l’articulation DIP. Cette observation est cohérente avec plusieurs études 

précédentes (Dennerlein et al., 1998 ; Leijnse, 1998). En étudiant l’indépendance des loges 

musculaires des doigts pour le muscle FDP, Leijnse (1998) prenaient la précaution d’étudier 

les doigts sans hyper-extension de DIP car, dans ce cas, la force appliquée au bout du doigt 

n’était plus seulement fonction du muscle FDP, mais aussi du muscle FDS compte tenu de la 

posture hyper-étendue de DIP. Des observations similaires ont été faites par Dennerlein et al. 

(1998) pour une force allant de 0 à 10 N. Ces auteurs ont constatés que les prédictions des 

modèles biomécaniques des doigts correspondaient mieux aux mesures in vivo lorsque les 

phalanges distales et proximales étaient considérées comme un seul segment rigide (c.a.d. DIP 

totalement équilibrée par le moment passif). Toutefois, ces auteurs n’ont pas évalué le 

moment passif pour des forces externes supérieures à 10 N. 

L’amplitude du moment passif non musculaire déterminée expérimentalement dans 

notre étude n’est pas négligeable. En effet, nos résultats montrent que le moment passif 

participe en moyenne à près du quart du moment équilibrateur de la force externe. Autrement 

dit, le moment passif génère une force au bout du doigt de 24 N. Dans le processus 

d’estimation du moment musculaire, le moment passif est donc indispensable à prendre en 

compte pour calculer des tensions proches des réalités physiologiques. En utilisant 

« l’hypothèse des degrés de liberté sans contrainte » (c.a.d. en négligeant le moment passif), 

les valeurs des moments musculaires sont surestimées. Cette surestimation se quantifie en 

moyenne à 0,26 N.m. Cette différence entraîne la prédiction de tensions musculaires biaisées. 

Dans le tendon du FDP une différence de 22% en moyenne est observée soit environ 70 N en 

valeur brute, ce qui est considérable.  
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La méthode d’évaluation que nous proposons, permet d’estimer indirectement la valeur 

du moment passif non musculaire à partir d’une mesure EMG. Cette méthode présente 

plusieurs avantages en comparaison des méthodes proposées dans la littérature qui consistent 

à mesurer in vivo l’implication musculaire (Dennerlein et al., 1998) ou à mesurer sur des 

cadavres les propriétés des ligaments (Lin et al., 1990). Contrairement aux spécimens de 

cadavres, qui présentent des rigidités ou des caractéristiques mécaniques différentes par 

rapport à un individu sain, notre évaluation a lieu in situ sur une articulation en 

fonctionnement. De plus, notre méthode prend en compte l’ensemble des structures 

participant au moment passif ce qui n’est pas le cas lors de l’analyse d’un ligament provenant 

de cadavres. Ces structures peuvent être de différentes sortes : ligaments, peau, tissus 

articulaires (capsule ligamentaire) ou butées articulaires. En effet, Lin et al. (1990) ont mesuré 

sur des mains de cadavres une résistance maximale de la plaque palmaire, ligament prévenant 

une hyper extension de l’articulation DIP, s’élevant à 27,7 N. En considérant que ce ligament 

dispose d’un bras de levier identique au tendon du muscle FDP, cette résistance maximale 

correspond à un moment de 14 N.m au niveau de DIP. La valeur que nous proposons est prés 

de deux fois plus importante. Ceci confirme donc que d’autres structures passives non 

musculaires participent à l’équilibration de l’articulation en plus du ligament de la plaque 

palmaire. Enfin, notre méthode permet d’obtenir une estimation qui semble pertinente dans le 

sens où la contrainte est évaluée pour chaque individu. Elle prend donc en compte les 

particularités liées aux caractéristiques des sujets. Par exemple, on observe sur notre 

population que le sujet 2 se repose très peu sur le moment passif en comparaison aux autres 

sujets (environ 16% du moment de la force externe). Au contraire, le sujet 6 « s’appuie » 

beaucoup plus sur le moment passif pour équilibrer l’articulation DIP (environ 38% du 

moment de la force externe). 

Toutefois, certaines limites doivent être mises en avant afin de mieux apprécier la 

pertinence des résultats. Notre méthode se base essentiellement sur un enregistrement EMG 

pour déterminer le seuil de participation du muscle FDP. Elle peut donc être entachée 

d’erreurs dues à la nature même du signal. Le signal EMG étant très sensible, il est possible 

que la détection de la première activité EMG significative ait pu être biaisée. Cependant, les 

multiples précautions (vérifications du cross-talk entre FDP, FDS et EDC, protocole 

d’insertions des aiguilles précis) ont permis de restreindre au maximum ce phénomène. De 

plus, le fait d’estimer pour chaque sujet le moment passif sur l’ensemble des 3 essais réduit 

les éventuelles erreurs de mesure pouvant survenir lors d’un essai. Une autre limite concerne 

la méthode de seuillage du signal EMG utilisée pour déterminer statistiquement l’initiation de 
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la contraction du muscle FDP. En effet, un seuillage utilisant la moyenne de l’activité de base 

plus trois écarts types entraîne des erreurs de type II, défini comme le fait de ne pas détecter 

d’activité EMG alors que le muscle FDP est réellement activé (Hodges et Bui, 1996). Aussi, 

ce seuillage peut induire une estimation à la hausse du moment passif non musculaire à DIP et 

par conséquent une sous-estimation de la tension dans le muscle FDP. Toutefois, il est à noter 

que cette erreur ne peut faire varier les résultats que dans une proportion restreinte. En effet, 

l’évaluation du moment passif s’effectue à l’aide d’une droite de régression établie sur 

l’ensemble de la relation moment/EMG du muscle FDP. L’effet du seuillage initial est donc 

limité. 

En conclusion, nous avons développé une méthode expérimentale qui évalue le moment 

passif non musculaire d’une articulation lorsque celle-ci est hyper-étendue. Cette méthode 

d’évaluation estime une valeur globale du moment passif à l’articulation. Nous montrons que, 

dans le cas où DIP est hyper-étendue, ce moment passif n’est pas négligeable. Il est 

indispensable de le prendre en compte dans l’évaluation des moments musculaires. La 

proportion des erreurs liées à cette méthode reste faible en comparaison de celles rencontrées 

lors de la formulation de « l’hypothèse des degrés de liberté sans contrainte ». Plusieurs 

perspectives intéressantes peuvent être proposées dans la continuité de ce travail : 

• Les valeurs de moment passif non musculaire établies dans cette étude 

représentent une base de données de référence pour l’articulation DIP. Ces données peuvent 

être avantageusement utilisées dans d’autres études en incluant ce moment passif dans 

l’Eq. 41 tel que : 
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 (53) 

 

• La démarche expérimentale et la réflexion théorique utilisées ici pour le doigt 

pourrait avantageusement être utilisées pour différentes articulations (PIP, MCP, dos, coude, 

genou…) sollicitées dans des postures hyper-étendues, comme c’est souvent le cas lors de 

gestes sportifs ou lors de travaux.  

te
l-0

00
11

46
4,

 v
er

si
on

 1
 - 

25
 J

an
 2

00
6



Application à la main du grimpeur 
Introduction 

 84 

* : mur de résine, permettant l’escalade en salle ou en gymnase. 
** : parois de rocher d’une hauteur comprise entre 10 et 1000 mètres où le grimpeur évolue assuré par une corde. 
*** : gros rochers sur lesquels les grimpeurs travaillent sans assurance à quelques mètres du sol. 

VI Application à l’étude de la rupture des poulies digitales chez 

les grimpeurs de haut niveau. 

 

VI.1 Introduction 

Cette troisième étude exploite les techniques d’expérimentation et de modélisation que 

nous avons développées dans les deux premières études de ce travail pour une application 

concrète. Pour cela, nous nous sommes intéressés aux ruptures de poulies digitales en 

escalade. L’escalade est un sport qui se caractérise par une locomotion particulière dans un 

milieu vertical voire déversant. Elle se pratique sur murs artificiels*, sur falaises** ou même 

sur blocs***. 

 

Au cours d’une voie d’escalade, les mains et les jambes interviennent en association 

dans un mode de progression dit « quadrupédique ». Les pieds sont utilisés pour pousser et 

supporter le poids ou parfois se hisser. Les mains sont utilisées à la fois pour maintenir 

l’équilibre du grimpeur (Quaine et al., 1997 ; Testa et al., 1999) et pour hisser ou supporter 

son poids (Noé et al., 2001). Les doigts s’accrochent sur les prises seulement à l’aide de 

l’extrémité de la troisième phalange. Schweizer (2001) constate que deux types de préhension 

de doigts sont majoritairement utilisés par les grimpeurs (Figure 20a et 20b). La première est 

la posture « Arquée » qui est caractérisée par une flexion de PIP et une hyper extension de 

DIP. La seconde est la posture « Tendue », caractérisée par une flexion de DIP et une légère 

flexion de PIP. La posture Arquée est adoptée pour des prises anguleuses de petites tailles. La 

posture Tendue est, pour sa part, utilisée pour des prises formant des trous ou des arrondies. 

Toutefois, sur une prise identique, aucune différence de force entre l’une ou l’autre technique 

n’est observée que ce soit au niveau de l’intensité maximale appliquée sur la prise ou au 

niveau de la baisse d’intensité associée à l’apparition de fatigue au niveau des muscles 

mobilisant les doigts. (Grant et al., 1996 ; Schhweizer, 2001 ; Quaine et al., 2003a, Annexe F ; 

Quaine et Vigouroux, 2004, Annexe D).  
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Figure 20: Présentation des préhensions Tendue (20a) et Arquée (20b). 
effectuées sur une prise de 1 cm de profondeur. On peut observer la 
flexion des articulations DIP et PIP en Tendue. En Arquée, on 
observe la flexion de PIP et l’hyper extension de DIP. 

20a 20b 

 

Les intensités des forces au bout des doigts sont très importantes. Cette sollicitation, comme 

le soulignent Moutet et al. (1993) : 

 

« …génère des pathologies de type micro-traumatique et de surcharge, 

intéressant toute la chaîne ostéo-articulaire du membre supérieur et plus 

particulièrement la main qui est le siège d’atteintes spécifiques. ».  

 

De nombreux auteurs ont constaté les pathologies liées à la pratique intensive de ce sport sur 

les épaules (Schöffl et al., 2003b), les coudes (Rooks, 1997), et les doigts (Schweizer, 2001 ; 

Moutet, 2003 ; Schweizer et al., 2003). La pathologie la plus fréquemment observée est la 

rupture des poulies digitales A2 et A4. Ce type de blessure touchent 40% des grimpeurs de 

compétition (Doyle, 1989 ; Bollen, 1990 ; Bollen et Gunson, 1990).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Cette blessure spécifique intervient au cours d’une surcharge des doigts, occasionnée par un 

glissement ou un mouvement violent en position Arquée (Moutet et al., 1993 ; Marco et al., 

1998 ; Warme et Brooks, 2000). Ce type de blessure est aussi observé chez les gymnastes et 

les judokas. A la suite de telles lésions, une intervention chirurgicale peut être nécessaire pour 

retrouver l’entière fonctionnalité du doigt (Gable et al., 2000 ; Moutet, 2003 ; Schöffle et al., 

2003b, 2004). L’opération consiste alors à reconstruire des nouvelles poulies en utilisant des 

greffons issus du ligament palmaris longus (Bunnel, 1944 ; Karev et al., 1987 ; Widstrom et 

al., 1989) ou du retinaculum extensor (Lister, 1985). Pour effectuer la reconstruction la mieux 
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adaptée, en terme de choix de greffon (taille, raideur, résistance) et de choix d’emplacement 

de la greffe, la connaissance précise des forces agissant sur les poulies est un atout indéniable. 

Schweizer (2001) a mesuré expérimentalement les forces agissant sur les poulies grâce à 

un appareillage spécifique constitué d’un pied à coulisse muni d’un capteur de force sensible 

à la force perpendiculaire aux tendons au niveau de la poulie A2. Cet auteur a constaté que les 

forces étaient plus importantes en posture Arquée. Cette force avait un facteur de 3 avec la 

force appliquée au bout du doigt. Cependant cette mesure directe in situ ne peut pas 

s’effectuer lors de l’application d’une force au bout du doigt supérieur à 30% de la force 

maximale, du fait de la douleur provoquée par l’appareillage. Marco et al. (1998) et Warme et 

Brooks (2000) ont utilisés des mains de cadavres afin de mieux comprendre les phénomènes 

associés aux ruptures de poulies. Ces auteurs ont provoqué la rupture de poulies en 

incrémentant progressivement la tension des tendons FDS et FDP avec le doigt en position 

Arquée. Ils ont observé des ruptures pour des forces de 241 N pour A2 et 250 N pour A4. 

Cependant, ces auteurs n’avaient pas une connaissance exacte du patron de distribution des 

forces entre les tendons FDP et FDS lors de la posture Arquée. Ils ont ainsi employé un 

rapport de la tension de FDP sur FDS de 1 pour Warme et Brooks (2000) et de 3 pour Marco 

et al. (1998). Ces rapports ont une influence directe sur les forces agissant sur les poulies, 

cette imprécision a donc nécessairement modifié les résultats. Nous avons en effet montré en 

utilisant le modèle biomécanique de Hume et al. (1991), présenté dans les Eqs. 43 et 44 de ce 

travail, que le rapport des tensions FDP:FDS était un paramètre fondamental pour le calcul 

des tensions sur les poulies et notamment sur la poulies A4 (Roloff et al., 2005).  

L’estimation de ces tensions lors de la préhension Arquée et Tendue n’a pourtant jamais 

été réalisée. Cette lacune s’explique par le fait qu’il n’existait jusqu’à présent aucune méthode 

pour inclure les moments passifs dans les modèles biomécaniques lorsque DIP était hyper-

étendue comme c’est le cas en Arquée. De plus, les problèmes de redondance musculaire ne 

permettaient pas d’avoir une connaissance précise des tensions, les muscles antagonistes étant 

le plus souvent négligés. La détermination des forces agissant sur les tendons et sur le système 

de poulies lors d’une préhension d’escalade reste donc d’un intérêt majeur. 

L’objectif de cette troisième étude est donc d’effectuer une estimation des forces 

agissant sur l’ensemble du canal digital au cours des préhensions Arquée et Tendue. Pour 

cela, notre modèle biomécanique du doigt ainsi que les nouvelles techniques de modélisation 

et d’expérimentation développées au cours des deux premières études sont utilisées.  
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VI.1 Méthodes expérimentales  

Posture du doigt 

La phalange P3 du majeur était placée sur la surface verticale du dé métallique de façon 

à pouvoir exercer une force horizontale (selon l’axe x ). Les deux postures de doigt utilisées 

en escalade, Arquée (Figure 21a) et Tendue (Figure 21b), ont été testées. Les angles mesurés 

en Arquée s’élevaient en moyenne à -22,6° ± 5 pour l’articulation DIP (α1), à 106,5° ± 7,2 

pour l’articulation PIP joint (α2) et à -2,6° ± 14,4 pour l’articulation MCP (α3). En posture 

Tendue, α1 s’élevait à 38,8° ± 9,4, α2 s’élevait à 25,9° ± 11,8 et à -2° ± 11,7 pour α3.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tâche 

La tâche consistait à tirer horizontalement le dé métallique avec le majeur. Comme lors 

des deux précédentes études, une montée en force en trois phases a été réalisée (faible, 50% 

FMV et 100% FMV). Trois essais par sujets étaient demandés. 

Evaluation du moment passif en Arquée 

En posture Arquée, le moment passif a été évalué selon la méthode présentée dans 

l’étude 2 de ce travail (cf. partie V.2 Détermination du moment passif non musculaire). En 

α1 

α2 
α3 

α1 
α2 α3 

21a. Arquée 

21b. Tendue 

Figure 21 : Posture Arquée (21a) et posture 
Tendue (21b) testées dans l’étude. La 
posture Arquée est caractérisée par 
une hyper-extension de DIP et une 
large flexion de PIP. La posture 
Tendue est caractérisée par une large 
flexion de DIP et une légère flexion 
de PIP. Il était demandé au sujet de 
tirer le dé métallique (flèches 
blanches). 

x  

y  

z  
RO 
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résumé, des fenêtres d’analyse de 0,1 seconde ont été disposées tout au long des essais. La 

RMS du muscle FDP ainsi que le moment de la force externe a été calculé sur chacune des 

fenêtres d’analyse (Eq. 51). Pour chaque sujet, toutes les données issues des fenêtres 

d’analyse des trois essais ont été considérées simultanément pour déterminer la grandeur du 

moment passif. Un seuillage de l’EMG a permis de déterminer la valeur du moment externe 

pour laquelle apparaît une première activité EMG. Une droite de régression a été tracée sur les 

valeurs de moments supérieures à ce seuil. L’ordonnée à l’origine de la droite de régression 

constitue l’amplitude du moment passif. Cette procédure est rendue possible par le fait que le 

mécanisme extenseur au niveau de l’articulation PIP et DIP est relâché (RB, UB et TE) en 

posture Arquée, annulant ainsi les problèmes de co-contraction au niveau de DIP. La posture 

Arquée étant la même posture que celle étudié dans l’étude 2 de ce travail, les résultats 

présentés pour le moment passif non musculaire sont identiques à ceux déjà exposés. 

Analyse 

Pour calculer les tensions musculaires ainsi que les forces agissant sur les poulies au 

niveau du pic de force, une analyse similaire à celle présentée dans la première étude a été 

réalisée (cf. partie IV.2 Méthodes expérimentales). Celle-ci a consistée à déterminer une 

fenêtre d’analyse de 750 ms dans laquelle, la force appliquée au bout du doigt a été moyennée 

et l’EMG des muscles EDC, FDS et FDP a été quantifié par une RMS (Eq. 47). Le moment 

créé par la force externe aux articulations DIP, PIP et MCP a été établi. 

L’activation du muscle EDC a été calculée en rapportant la valeur RMS enregistrée au 

cours de la tâche avec la valeur RMS maximale enregistrée au cours de l’expérimentation ou 

au cours des tâches d’activations maximales (cf. partie IV.2 Enregistrement de signaux EMG 

maximums). Pour cette expérimentation, nous n’avons pas résolu certaines difficultés 

expérimentales associées à la posture du doigt. En effet, il nous a été impossible de déterminer 

une procédure expérimentale permettant d’enregistrer l’EMG maximale des muscles FDP et 

FDS en position Arquée et Tendue. Nous ne disposons ainsi d’aucune donnée concernant le 

niveau d’activation de ces muscles. Face à ces contraintes, nous avons uniquement pu 

exploiter l’activation du muscle EDC. Seul ce paramètre interviendra dans le processus de 

résolution. 

Méthode de résolution du modèle biomécanique 

Les tensions musculaires ont été estimées en considérant le modèle biomécanique du 

doigt présenté dans la partie III.1 Modèle biomécanique du doigt. Dans ce modèle, les 

te
l-0

00
11

46
4,

 v
er

si
on

 1
 - 

25
 J

an
 2

00
6



Application à la main du grimpeur 
Méthodes expérimentales 

 89 

moments passifs ont été inclus en posture Arquée (
DIPart

Mz ). Pour cette même posture, le fait 

que le mécanisme extenseur soit relâché a été pris en compte et RB, UB et TE sont à 0N.  

Une contrainte d’inégalité supplémentaire associée à l’enregistrement de l’EMG du muscle 

EDC a été inclue dans la procédure d’optimisation pour les deux postures Arquée et Tendue.  

La procédure d’optimisation se résume ainsi : 

recherche:  

it  

en minimisant  :  
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et les contraintes d’inégalités suivantes : 

σmaxPCSAt0 ii ×≥≥  

et en respectant la contrainte d’inégalité suivante associée à l’EMG du muscle EDC : 

( ) ( ) ( ) ( )EDCEMG EDCEMG EDCEDCEMG EDCEMG ttttt ×+≤≤×− µµ  

 

A la suite de l’estimation des tensions musculaires, le calcul des forces agissant sur les 

poulies A2 et A4 a été réalisé à partir des Eqs. 44 et 45 : 

( )
2

costt2F A2
FDSFDPA2

θ
⋅+⋅=  

2
cost2F A4

FDPA4

θ
⋅⋅=  
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Statistiques 

Les tensions de chaque muscle (FDP, FDS, EDC, UI, RI et LU) au pic de force ainsi que les 

forces des poulies A4 et A2 ont été moyennées pour chaque posture (Arquée et Tendue). Le 

test de Kolmogorov-Smirnov a été utilisé pour vérifier la normalité de la distribution de 

chaque paramètre. Des tests de Fisher ont été utilisés pour vérifier l’égalité des variances 

entre les paramètres en Arquée et en Tendue. Ces deux étapes ayant vérifié la normalité et 

l’homéostasie des données, des tests de student ont été réalisés pour chaque paramètre afin de 

comparer les différences de moyenne entre Arquée et Tendue. Le seuil de décision statistique 

est fixé à P < 0,05. 

Pour permettre une comparaison avec les valeurs de la littérature, le rapport des tensions de 

FDS et FDP avec la force externe ainsi que les rapports de la force agissant sur les poulies et 

la force externe ont été calculés. Enfin le rapport entre la tension de FDP et la tension de FDS 

a été établi pour chaque posture. 
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Tableau 8 : Tensions des tendons (N) en Arquée et en Tendue. 
* indique une différence significative entre 
Arquée et Tendue (P<0,05). 

VI.1 Résultats  

Forces au bout du doigt et moments appliqués aux articulations 

L’intensité de la force appliquée au bout du doigt s’élevait à 95,7 ± 25,8 N en posture 

Arquée et 99,1 ± 21,2 N en posture Tendue. Le test statistique ne montre aucune différence 

significative entre ces deux valeurs (t = -0,28 ; P = 0,78). Ces forces engendraient un moment 

de -1,21 ± 0,26 N.m à DIP, -3,24 ± 0,82 N.m à PIP et -4,22 ± 1,36 N.m à MCP en posture 

Tendue. En posture Arquée ces moments s’élevaient à -1,21 ± 0,32 N.m à DIP, -4,10 ± 1,20 

N.m à PIP et -5,06 ± 1,29 N.m à MCP. Le test statistique ne montre aucune différence 

significative pour les moments appliqués à DIP (t = -0,17 ; P = 0,86). Le test montre au 

contraire des différences significatives pour les moments appliqués à PIP et MCP (t = -3,86 ; 

P < 0,05 et t = -2,86 ; P < 0,05). 

Moments passifs non musculaires 

La méthode d’évaluation des moments passifs utilisée dans l’étude 2 de ce travail a 

permis d’établir une moyenne de 0,26 ± 0,08 N.m en posture Arquée. Ces moments passifs, 

évalués pour chaque sujet, ont été pris en compte dans la procédure de calcul des tensions 

musculaires (Tableau 6). Aucun moment passif n’a été pris en compte en posture Tendue.  

Tensions des tendons 

Les tensions des tendons sont présentées muscle par muscle dans le texte et de façon 

résumée dans le tableau 8. La figure 22 résume l’ensemble des forces agissant dans le doigt 

lors des deux postures Arquée et Tendue. 

 

 

 

 Arquée Tendue 
tFDP 256,4±81,4* 188,9±38,2 
tFDS 113,2±38,7* 166,5±56,1 
tEDC 18,0±10,3* 35,2±23,0 
tLU 0,35±1,5 0 
tUI 83,2±19,2* 41,0±33,4 
tRI 58,5±14,7* 21,5±25,2 
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Fexterne = 
95,7N 

tFDP =  
256,4 N  

DIPartMz = 

0,26 N.m 

tFDS = 
113,2 N  

tEDC=  
18,0 N 

FA4 = 
178,4 N 
 

FA2 = 
209,2 N 
 

22a. Arquée 

Fexterne = 
99,1N 

22b. Tendue 

FA4 = 
56,8 N 

FA2 = 
6,5 N 

tFDP =  
188,9 N  

tFDS = 
 166,5N  

tEDC =  
35,2 N  

Figure 22 : Tensions des tendons FDP, FDS, EDC et forces agissant sur les poulies 
A2 et A4 durant la posture Arquée (22a) et Tendue (22b). Les tensions 
des muscles intrinsèques ne sont pas représentées pour des raisons de 
clarté. 

x  

y  

z  
RO 

FDP : 

La tension du muscle FDP est de 256,4 ± 81,4 N en Arquée et de 188,9 ± 38,2 N en 

Tendue. Le test statistique montre une différence significative entre ces deux valeurs (t = 

4,68 ; P < 0,05). En Arquée la tension du FDP est 2,7 fois plus grande que la force externe. 

Ce ratio s’élève à 1,9 en Tendue. 

FDS : 

La tension du muscle FDS est significativement différente (t = -3,7 ; P < 0,05) entre la 

position Arquée (113,1 ± 38,7 N) et la position Tendue (166,5 ± 56,1 N). Ces tensions 

présentent un ratio avec la force externe de 1,2 en Arquée et 1,7 en Tendue. 
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EDC : 

Les tensions estimées en Arquée s’élèvent à 18,0 ± 10,3 N et à 35,2 ± 23,0 N en 

Tendue. Une différence significative est identifiée (t = -2,8 ; P < 0,05) entre les deux postures 

Muscles intrinsèques : 

Pour le muscle LU, des tensions ont été prédites uniquement en position Arquée (0,35 ± 

1,5 N) tandis qu’en position Tendue les tensions sont déterminées à 0 N. 

Le muscle UI présente des tensions statistiquement différentes (t = 5,74 ; P < 0,05) en 

Arquée (83,2 ± 19,2 N) par rapport aux tensions en Tendue (41,0 ± 33,4 N). 

Les tensions du muscle RI s’élèvent à 58,5 ± 14,7 N en Arquée et à 21,5 ± 25,2 N en 

Tendue. Une différence significative a été identifiée (t = 3,3 ; P < 0,05) 

Forces agissant sur les poulies 

Les forces agissant sur les poulies en Arquée s’élèvent à 209,2 ± 61 N pour la poulie A2 

et 178,4 ± 85,9 N pour la poulie A4. En Tendue, la force est de 6,5 ± 5,9 N pour la poulie A2 

et de 56,8 ± 20,2 N pour la poulie A4. Le test statistique montre une différence significative 

entre les forces appliquées en Arquée et en Tendue sur A2 (t = 12,26 ; P < 0,05) et sur A4 (t = 

7,24 ; P < 0,05). En Arquée les forces appliquées aux poulies A2 et A4 présentent un ratio de 

2,2 et de 1,9 respectivement avec la force externe. 
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VI.1 Discussion 

Force appliquée au bout du doigt et moments de la force externe 

Les résultats concernant la force appliquée au bout du doigt montrent que la posture 

Arquée et la posture Tendue permettent d’exercer un même niveau d’intensité de force sur la 

prise. Ce résultat confirme les conclusions de plusieurs études qui avaient identifiées cette 

similitude de performance (Grant et al., 1996 ; Schweizer, 2001 ; Quaine et al., 2003b, 

Annexe F ; Quaine et Vigouroux, 2004). Les forces appliquées au bout du doigt étant 

similaires, on retrouve des moments de la force externe identiques au niveau de DIP. Ce 

résultat s’explique par le fait que la phalange P1 était disposée de la même manière dans les 

deux postures. Au contraire, on observe des différences significatives entre les moments 

exercés au niveau de PIP et MCP. La posture Arquée engendre des moments plus importants 

que la posture Tendue. Ce fait permet de souligner que la posture Arquée génère des efforts 

accrus aux articulations PIP et MCP pour un niveau de force externe équivalent. Ces efforts 

vont nécessiter en conséquence des différences de coordination et de distribution des tensions 

musculaires. 

Tensions des tendons 

Au niveau de DIP, la posture hyper étendue en Arquée a deux conséquences. La 

première est qu’un moment passif non musculaire vient s’ajouter aux moments musculaires 

pour équilibrer le moment de la force externe (0,26 N.m en moyenne). La seconde 

conséquence réside dans la diminution drastique du bras de levier de FDP par rapport à 

l’articulation DIP. Cette diminution représente une baisse de 55% par rapport à la position 

Tendue. Pour un même moment de force externe, et malgré la participation du moment passif, 

on observe ainsi une tension dans FDP qui est très supérieure par rapport à la posture Tendue. 

La tension du muscle FDP représente une valeur 2,7 fois supérieure à la force externe. Au 

niveau de PIP, la flexion importante de l’articulation en Arquée accroît les bras de levier des 

tendons FDS et FDP (+ 44% et + 15% respectivement). En conséquence, on observe une 

tension inférieure du muscle FDS en Arquée par rapport à la posture Tendue et ce, malgré le 

fait que le moment de la force externe soit plus important en Arquée qu’en Tendue. En 

résumé, la posture Arquée sollicite fortement le muscle FDP tandis que la posture Tendue 

répartit de façon plus homogène l’effort sur les deux tendons FDS et FDP. Les rapports des 

tensions entre les deux muscles s’élèvent à 2 pour la position Arquée et à 1 pour la posture 
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Tendue. Les ratios que nous avons déterminés en Arquée ne correspondent pas à ceux testés 

sur des cadavres qui s’élèvent à 3 (Marco et al., 1998) et 1 (Warme et Brooks, 2000). Marco 

et al. (1998) ont déterminés ces rapports par essais/erreurs, en essayant de sélectionner le 

rapport qui engendre les blessures similaires à celles rencontrées en escalade. Warme et 

Brooks (2000) ont, pour leur part, volontairement choisi de ne pas distinguer FDP et FDS. 

Notre étude détermine ce rapport de façon plus rigoureuse et permet de mieux connaître 

l’implication de chacun des muscles dans la posture Arquée. Notre résultat pourrait donc être 

pris en compte dans des études ultérieures afin de mieux reproduire les contraintes associées 

au maintien d’une prise d’escalade. 

Les résultats du muscle EDC montrent que celui-ci est sollicité dans les deux postures, 

mais de façon moins importante en position Arquée. Notre étude est la première étude 

donnant une quantification de la tension des muscles antagonistes associée à chaque posture 

d’escalade. La capacité d’estimer la tension des muscles antagonistes s’avère importante pour 

la modélisation biomécanique. En effet cette connaissance pourrait permettre d’estimer les 

forces produites à l’intérieur de l’articulation lors de la tâche. Sans l’estimation des muscles 

antagonistes, le calcul de ces forces articulaires serait nécessairement faussé (Brown et 

Potvin, 2005). Cette information peut aussi s’avérer utile dans le cadre de l’entraînement des 

grimpeurs. Par exemple, il est important de considérer le fait qu’en posture Tendue, le muscle 

EDC est impliqué de façon intense. La préparation de ce muscle ne doit, en conséquence, pas 

être négligé comme c’est le cas actuellement.  

Force agissant sur les poulies 

Les résultats des forces générées sur les poulies montrent clairement que celles-ci sont 

plus sollicitées en Arquée qu’en Tendue. Ainsi, on retrouve des tensions pour A4 et A2 

s’élevant à 178,4 N et 209,2 N respectivement en Arquée. Ce résultat est en accord avec les 

statistiques des occurrences des traumatismes en escalade qui montrent que les ruptures de 

poulies sont toujours occasionnées en position Arquée. Les valeurs que nous avons estimées 

sont logiquement inférieures aux intensités de rupture mesurées sur des mains de cadavre par 

Lin et al. (1990). Ces derniers montrent que la poulie A2 se rompt pour des valeurs de 465 N 

alors que la poulie A4 s’arrache pour des valeurs de 210 N. Cette comparaison montre que la 

poulie A4 est plus proche de sa limite en Arquée (85%) que la poulie A2 (45%). Ce résultat 

confirme ceux de Marco et al. (1998) qui ont observé que la poulie A4 s’arrache en premier 

dans 14 cas sur 19. Pour la posture Tendue, les forces agissant sur les poulies sont 32 fois 

inférieures pour la poulie A2 et 3 fois inférieures pour la poulie A4. Ce résultat s’explique par 
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la faible flexion de PIP en Tendue. Cette configuration ne contraint pas le tendon à prendre la 

corde d’arc de l’articulation comme c’est le cas en Arquée. La tension exercée sur la poulie 

A2 représente 2,2 fois l’intensité de la force externe. Ce résultat est légèrement inférieur à 

celui de Schweizer (2001) qui a identifié un rapport de 3 durant l’application de forces de 

faibles intensités.  

La quantification des forces agissant sur les poulies est cruciale pour les chirurgiens afin 

de sélectionner la reconstruction chirurgicale la mieux adaptée. Nos résultats montrent que la 

nouvelle poulie A2 doit, en effet, avoir la capacité de résister à des contraintes importantes de 

l’ordre de 220 N. Toutefois, la reconstruction de la poulie A4 ne doit pas être négligée, celle-ci 

subissant également des efforts considérables. La taille et la largeur du greffon, déterminant la 

résistance maximale de la structure, doivent donc être choisis en conséquence.  

Plus généralement, le modèle du doigt que nous avons constitué peut être avantageusement 

utilisé au cours de simulations numériques précédant l’opération. Ces simulations ont pour 

objectifs d’estimer les forces agissant sur les futures poulies en fonction du type de 

reconstruction chirurgicale envisagée. Une série de simulations, présentée dans l’étude en 

Annexe B (Roloff et al., 2005), permet d’identifier l’influence de différents paramètres sur les 

forces appliquées sur A2 et A4. Les résultats permettent de classer par ordre de priorité les 

paramètres de choix intervenant dans la reconstruction des poulies. Cette étude montre que les 

forces subies par les deux poulies A2 et A4 sont principalement dépendantes de leurs positions 

le long des phalanges P1 et P2. La figure 23 illustre cette relation.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Le croisement des deux courbes indique l’emplacement de la poulie A2 qui permet de répartir 

de façon équivalente les forces agissant sur les poulies A2 et A4. Grâce à ces données, le 
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Figure 23 : Forces agissant sur les poulies A2 et A4 en fonction de la distance de la 
poulie A2 par rapport au centre de rotation de PIP (distance normalisée 
par la longueur de la phalange proximale, P1). Tiré de Roloff et al. 
(2005). 

Distance entre A2 et PIP (normalisée par rapport à P1) 
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chirurgien peut s’appuyer sur des mesures objectives afin de l’aider à sélectionner 

l’emplacement qui convient le mieux au cas traité et au type de sollicitations rencontrées 

(c.a.d. grimpeurs de haut-niveau, travailleurs manuels, sujets sédentaires…). Dans cette même 

étude, nous avons également identifié que les forces agissant sur les poulies sont peu 

influencées par la raideur des structures. En d’autres termes, la raideur des greffons utilisés 

n’est pas un paramètre crucial. Cette deuxième simulation indique donc au chirurgien que le 

choix du greffon ne doit pas reposer prioritairement sur ce paramètre. 

De par la difficulté de trouver un greffon adapté sur les membres des patients, le recours à des 

greffons artificiels est une possibilité envisagée par les chirurgiens (Kain et al., 1988 ; Bartle 

et al., 1992 ; Semer et al., 1992). Ainsi, les simulations que nous proposons pourraient être 

avantageusement utilisées afin de définir les caractéristiques mécaniques idéales d’une poulie 

artificielle. Dans cette perspective, il ne faut toutefois pas négliger le fait que les simulations 

devront, à terme, inclure un mouvement. Cette condition est indispensable pour permettre le 

glissement du tendon dans la poulie artificielle et offrir une bonne mobilité des doigts. 

Intérêt de nos méthodes de modélisation et d’expérimentation 

Deux remarques peuvent nous permettrent de souligner que nos méthodes de 

modélisation et d’expérimentation ont été efficaces et ont fait la preuve de leurs intérêts dans 

cette application : 

• Premièrement, le résultat concernant la tension du muscle antagoniste (EDC) a 

été obtenu grâce à notre procédure d’estimation des tensions « Optimisation assistée par 

EMG » qui inclut une contrainte d’inégalité associée à l’EMG du muscle EDC. Sans l’ajout 

de cette contrainte, les tensions de EDC sont le plus souvent estimées à 0 N ou fixées à des 

valeurs incohérentes. Cette application montre donc que notre procédure permet d’établir des 

valeurs plus proches de la physiologie et permet d’identifier les tensions du muscle 

antagoniste associées à chaque posture d’escalade. 

• Deuxièmement, la procédure permettant d’inclure le moment passif agissant en 

posture Arquée aboutit à des résultats cohérents. En particulier, sans l’addition du moment 

passif, les tensions sont de 326,0 ± 85,6 N pour le muscle FDP et de 63,4 ± 28,5 N pour le 

muscle FDS, ce qui correspond à une augmentation de 70 N (+ 27%) pour le muscle FDP et 

une diminution de 50 N pour le muscle FDS (- 45%). De plus, les estimations des forces 

agissant sur les poulies sont légèrement augmentées pour la poulie A2 (+ 11 N soit + 5%) et 

augmentées de façon considérable pour la poulie A4 (+ 45 N soit + 25%). Selon une telle 

prévision, une rupture de A4 aurait dû survenir car la charge supportée par cette dernière (223 
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N) est supérieure à sa résistance maximale mesurée à 210 N par Lin et al. (1990). L’ajout de 

la contrainte passive représente donc un paramètre important qui influence l’ensemble des 

estimations concernant l’équilibre du doigt et les contraintes du canal digital.  

 

Limitation 

La principale limite de notre étude réside dans le fait que la tâche étudiée ne correspond 

pas à des conditions réelles d’escalade avec l’action conjointe de 2, 3, 4 ou 5 doigts et/ou avec 

des points d’application de la force externe disposés sur d’autres phalanges que P3 ou encore 

pour des postures de doigts intermédiaires entre Arquée et Tendue. Cependant, les contraintes 

d’analyse nous ont obligés à standardiser cette tâche afin de permettre une meilleure 

compréhension et un meilleur contrôle des différents facteurs de performance. Des études 

analysant le grimpeur en situation, notamment en incluant la fatigue et le maintien de la 

posture, pourraient être envisagées. Néanmoins, dans cette perspective, l’utilisation de l’EMG 

de surface (au lieu de l’EMG invasif utilisé ici) s’avère incontournable pour des contraintes 

expérimentales évidentes. 

 

En conclusion, nous montrons que pour une force externe équivalente, les postures 

Arquée et Tendue induisent un patron musculaire différent. Le muscle FDP est plus sollicité 

en Arquée alors que la posture Tendue sollicite les muscles FDP et FDS à un niveau 

équivalent. La posture Arquée impose des contraintes importantes au système de poulies ce 

qui n’est pas le cas de la posture Tendue. Enfin, la présente étude nous a permis de montrer 

l’utilité des procédures de calcul que nous avons développées en permettant de prendre en 

compte le moment passif non musculaire en Arquée et en permettant d’estimer la tension du 

muscle antagoniste. 
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VII Discussion générale et perspectives 

Ce travail avait pour objectif général de développer des techniques de modélisation du 

corps humain pour offrir des outils de compréhension du mouvement sain, pathologique ou 

expert. Ces outils doivent permettre d’accéder à la connaissance de la tension de chaque 

muscle participant au mouvement ou à l’équilibre. Cette démarche s’avère difficile du fait de 

l’indétermination mathématique que génère le complexe musculo-squelettique : l’estimation 

des tensions musculaires est confrontée à des systèmes ayant plus d’inconnues que 

d’équations. Face à ce constat, deux problèmes ont été mis en évidence et traités de manière 

isolée dans ce mémoire.  

• Le premier était de déterminer la combinaison des tensions musculaires 

produisant l’effort musculaire résultant nécessaire à l’équilibre d’un système pluri-articulé.  

• Le second était de déterminer quelle est la part d’effort générée par les muscles 

et celle générée par les structures que nous avons qualifiées de « passives non-musculaires » 

notamment lorsqu’une articulation est proche de ses amplitudes articulaires maximales.  

Dans les deux cas, nous avons eu recours à l’EMG pour sélectionner une solution 

pertinente. L’EMG comporte plusieurs types d’information sur la contraction musculaire. Elle 

véhicule tout d’abord une information concernant le niveau d’implication du muscle, la 

quantité d’EMG mesurée étant proportionnelle à la tension exercée. L’EMG permet aussi de 

discerner la participation ou la non participation d’un muscle à l’équilibre articulaire dans le 

sens où le muscle peut être activé ou « silencieux ». 

La première technique de modélisation développée dans ce travail, dite « Optimisation 

assistée par EMG », utilise l’information EMG concernant le niveau d’implication du muscle 

en l’incluant dans une procédure d’optimisation sous la forme de contraintes d’inégalité. Les 

études précédentes, combinant EMG et optimisation, basent leur évaluation sur l’EMG de 

chaque muscle et adaptent ensuite par optimisation les résultats obtenus. En incluant l’EMG 

dans la fonctionnelle, ces méthodes nécessitent l’enregistrement difficilement réalisable de 

l’EMG de tous les muscles. Nous avons fait le choix d’une procédure différente en ajoutant 

aux procédures d’optimisation classiques des contraintes d’inégalité supplémentaires 

associées à l’EMG. Les tensions musculaires sont alors estimées grâce à une procédure 

d’optimisation classique dont le critère représente le fonctionnement biologique du système. 

Dans le même temps, les solutions possibles sont restreintes à une fourchette de valeurs qui se 

rapprochent des mesures EMG. La philosophie de cette méthode est d’utiliser l’EMG 

provenant d’un ou plusieurs muscles comme un indice supplémentaire permettant d’affiner le 
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calcul. Cette méthode permet d’utiliser seulement un nombre restreint d’EMG tout en gardant 

une certaine marge d’erreur face à cette mesure. La marge d’erreur est représentée par la 

variable µ  qui est incrémentée jusqu’à l’obtention d’une solution cohérente. Cette technique 

permet donc d’apprécier la contribution de l’EMG à la détermination de la solution. L’étude 

1, Ajout de paramètres EMG pour la détermination de la tension de chaque muscle 

mobilisant un doigt, montre sans ambiguïté que le modèle prend en compte les tensions des 

tendons des muscles antagonistes au mouvement. La prédiction de ces tensions est un 

problème récurrent dans la littérature auquel notre procédure apporte une solution. Ainsi, 

notre modèle évalue des tensions antagonistes et agonistes correspondant au mieux aux 

mesures EMG. Ceci représente une avancée intéressante dans le domaine de la modélisation 

biomécanique. L’EMG s’est présentée comme un enregistrement physiologique contenant une 

information cruciale concernant la coordination adoptée par les sujets. En ce sens, cette 

procédure de modélisation originale nous a permis d’améliorer la résolution du problème de 

redondance en permettant de sélectionner une solution physiologiquement cohérente.  

La seconde méthode développée dans ce travail utilise l’EMG pour déterminer jusqu’à 

quel point une articulation hyper étendue peut être équilibrée sans participation musculaire. 

Pour cela une procédure expérimentale étudiant à la fois une rampe de montée en force et un 

seuillage EMG est utilisée. L’amplitude du moment passif non musculaire participant à 

l’équilibre est alors évaluée de manière indirecte. L’étude 2, Prise en compte du moment 

passif pour la détermination des moments musculaires à l’articulation DIP, a montré que ce 

moment est non négligeable. Ce travail permet de prédire des tensions musculaires plus 

réalistes que celles obtenues selon l’hypothèse simplificatrice « des degrés de liberté sans 

contraintes ». De plus, les prédictions des forces agissant sur des structures collatérales, 

comme les poulies digitales, sont largement améliorées par cette procédure.  

D’une manière synthétique, nous pouvons dire que l’ajout d’une information 

physiologique a été nécessaire pour sélectionner une solution qui correspond aux mesures 

mécaniques et qui dans le même temps se rapproche du comportement spécifique du corps 

humain. Les méthodes développées se sont avérées efficaces pour accéder à des évaluations 

plus précises et, à priori, plus pertinentes des forces internes agissant dans le corps humain. 

L’application présentée dans l’étude 3, Application à l’étude de la rupture des poulies 

digitales chez le grimpeur de haut niveau, démontre cette aptitude. L’EMG est donc un 

paramètre avantageux à prendre en compte dans la modélisation biomécanique.  

Cependant certaines limites doivent être évoquées. Outre les limites associées au signal EMG 

que nous avons évoquées précédemment, il convient de souligner les limites associées à 
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l’utilisation de données anthropométriques telles que la longueur des segments (Bucholz, 

1992), les bras de levier des tendons (An et al., 1978) ou les PCSA des muscles (Chao et al., 

1989). Ces données sont une source d’erreurs puisqu’elles représentent une moyenne des 

dimensions mesurées chez l’homme (Raikova et Prilutsky, 2001). Il ne peut pas être exclu que 

des différences anatomiques interindividuelles faussent les calculs. Cette limite est d’autant 

plus importante que nous nous adressons à des sujets experts ou pathologiques. Des mesures 

directes sont envisageables (Scanner, IRM, ultrason, rayon X) pour éviter le recours à des 

tables anthropométriques (Crowninshield et Brand, 1981 ; Fowler et al., 2001 ; Roloff et al., 

2005). De tels moyens sont tout à fait envisageables et sont susceptibles d’améliorer la 

précision des estimations.  

Différentes améliorations sont envisagées afin d’élargir les possibilités d’application des 

techniques de modélisation que nous développons dans ce travail (autres segments, autres 

tâches). Des travaux présentés dans les Annexes C, D, E et F, sont d’ores et déjà réalisés. Ces 

travaux identifient l’implication mécanique, électromyographique et les modifications 

associées à la fatigue musculaire lors de la production de force avec les quatre doigts en 

posture Arquée, Tendue et Rectiligne (Quaine et al., 2003a, 2003b ; Quaine et Vigouroux, 

2004 ; Vigouroux et Quaine, 2005). Ainsi nous travaillons à une première adaptation de notre 

modèle pour qu’il fonctionne lors d’une tâche effectuée avec les quatre doigts simultanément. 

Ce type de tâche est largement étudié dans la littérature et pourrait permettre d’élargir 

considérablement le spectre d’application des modèles que nous développons (Li et al., 1998 ; 

Danion et al., 2000 ; Shim et al., 2003 ; Zatsiorsky et al., 2003). Dans ce cas, le recours à 

l’EMG invasif est illusoire, 12 électrodes aiguilles étant alors requises. Nous pensons que 

l’information EMG recueillie ne peut se faire que grâce à l’EMG de surface. Cette 

information s’adresse à l’action de la main entière et ne représente plus l’action d’un seul 

tendon. Des adaptations des procédures d’optimisation que nous avons développées sont donc 

nécessaires pour inclure cette information. Ainsi, le modèle biomécanique sur lequel nous 

travaillons actuellement consisterait à résoudre l’équilibre mécanique des quatre doigts dans 

une même procédure d’optimisation. La tension de chaque tendon serait alors considérée 

comme une inconnue indépendante. Les EMG globales seraient ainsi mises en relation avec la 

somme algébrique des tensions de chaque tendon sous la forme d’une contrainte d’inégalité. 

La philosophie d’une telle procédure serait d’utiliser l’information globale de l’EMG de 

surface pour restreindre les estimations des tensions de chaque tendon.  

La seconde adaptation sur laquelle nous travaillons consiste à inclure, dans les procédures 

d’optimisation, la modification de la relation EMG-Tension d’un muscle fatigué. En effet, il 
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est largement établi que les caractéristiques du signal EMG sont altérées en état de fatigue 

musculaire (Petrofsky, 1981 ; Basmajian et De Luca, 1985). La procédure « Optimisation 

assistée par EMG » développée dans ce travail doit donc être adaptée pour rester valable. La 

solution que nous soutenons consiste à adapter le niveau d’EMG utilisé dans la contrainte 

d’inégalité en fonction du niveau de fatigue. Un facteur de correction proportionnel au taux de 

variation de la fréquence médiane et/ou au taux de variation du rapport RMS/Force pourrait 

être utilisé. 

Conclusion 

Ce travail avait pour objectif de lever certaines limites associées à la modélisation 

biomécanique lors du calcul des tensions des tendons chez l’homme. Ainsi, les problèmes liés 

aux moments passifs non musculaires et à l’indétermination des systèmes musculo-

squelettiques ont étés abordés tant sur un plan théorique qu’expérimental. Les solutions 

apportées ont nécessité d’avoir recours à une information physiologique basée sur l’activité 

électrique du muscle. Ceci nous a permis de montrer que l’amplitude des moments passifs non 

musculaires ne devait pas être négligée dans les procédures de calcul. De plus, nous avons 

également utilisé de façon originale l’information EMG sous forme d’une contrainte 

d’inégalité dans les procédures d’optimisation. Ce choix a semblé particulièrement judicieux 

lors de la modélisation du comportement biomécanique du doigt. Il a permis de mettre en 

évidence des résultats inédits concernant la distribution des tensions dans les tendons aussi 

bien agonistes qu’antagonistes. Diverses adaptations du modèle sont discutées dans le 

document, la substitution de l’EMG invasif par de l’EMG de surface étant l’axe de recherche 

principal. Cet axe de travail permet d’envisager des ouvertures des plus prometteuses et laisse 

entrevoir un rayonnement considérable des techniques de modélisation que nous proposons. 
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Abstract

The present work displayed the first quantitative data of forces acting on tendons and pulleys during specific sport-climbing grip

techniques. A three-dimensional static biomechanical model was used to estimate finger muscle tendon and pulley forces during the

‘‘slope’’ and the ‘‘crimp’’ grip. In the slope grip the finger joints are flexed, and in the crimp grip the distal interphalangeal (DIP)

joint is hyperextended while the other joints are flexed. The tendons of the flexor digitorum profundus and superficialis (FDP and

FDS), the extensor digitorum communis (EDC), the ulnar and radial interosseus (UI and RI), the lumbrical muscle (LU) and two

annular pulleys (A2 and A4) were considered in the model.

For the crimp grip in equilibrium conditions, a passive moment for the DIP joint was taken into account in the biomechanical

model. This moment was quantified by relating the FDP intramuscular electromyogram (EMG) to the DIP joint external moment.

Its intensity was estimated at a quarter of the external moment. The involvement of this parameter in the moment equilibrium

equation for the DIP joint is thus essential. The FDP-to-FDS tendon-force ratio was 1.75:1 in the crimp grip and 0.88:1 in the slope

grip. This result showed that the FDP was the prime finger flexor in the crimp grip, whereas the tendon tensions were equally

distributed between the FDP and FDS tendons in the slope grip. The forces acting on the pulleys were 36 times lower for A2 in the

slope grip than in the crimp grip, while the forces acting on A4 were 4 times lower. This current work provides both an experimental

procedure and a biomechanical model that allows estimation of tendon tensions and pulley forces crucial for the knowledge about

finger injuries in sport climbing.

r 2005 Elsevier Ltd. All rights reserved.

Keywords: Climbing; Biomechanical finger model; Muscle tendon tension; Joint hyper-extension; Intra-muscular electromyography

1. Introduction

Sport-climbing has been a popular activity for
approximately 25 years and is now recognized as a
modern competitive sport as well as a mode of fitness
exercise (Watts and Drobish, 1998). The most common
climbing grip techniques are the ‘crimp’ grip and the
‘slope’ grip (Schweizer, 2001). The crimp grip refers to
the use of small edges with the proximal interphalengeal

(PIP) joint flexed from 901 to 1001 and a hyper-extended
distal interphalengeal (DIP) joint. The slope grip is used
when grasping wide handholds whereas the DIP joint is
flexed from 501 to 701 and the PIP joint is flexed just
slightly. The high forces applied to the fingertips result
in acute solicitations of the flexor tendon pulley system
(Bollen, 1990; Rooks, 1997; Schöffl et al., 2003), which
acts to maximize tendon excursion with flexion. Doyle
(1989) and Bollen and Gunson (1990) showed that
ruptures of the second (A2) and fourth (A4) annular
pulleys were observed in more than 40% of competition
climbers. Because these injuries can seriously compro-
mise a climber’s ability and safety, proper diagnosis,
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treatment, rehabilitation, and prevention are essential.
In order to understand the pathomechanics of pulley
injuries, it is crucial to determine the tensions in the
extrinsic finger flexor muscle tendons (i.e. Flexor
Digitorum Superficialis and Profundus, FDS and
FDP) (Hume et al., 1991; Marco et al., 1998; Roloff et
al., 2005).

Biomechanical properties of the crimp grip were
assessed by Schweizer (2001) using two devices to
measure the force and the distance of bowstringing
during simulated rock climbing. Results have confirmed
that the crimp grip places a tremendous demand on the
pulley system. Nevertheless, no biomechanical model
(Chao and An, 1978; Weightman and Amis, 1982;
Brook et al., 1995, Valero-Cuevas et al., 1998, Sancho-
Bru et al., 2001) provided any satisfactory mean to
determine the tendon tensions in FDP, and subsequently
in FDS, when the DIP joint is hyper-extended as in the
crimp grip. When the DIP joint is hyperextended, joint
contact forces, ligament forces, and soft connective
tissue loads produce a net passive moment for the DIP
joint (Dennerlein et al., 1998; Leijnse, 1998). This
moment is involved in the joint mechanical equilibrium
for low fingertip force intensity without requiring FDP
involvement although this muscle is the only flexor that
is inserted at the distal phalanx. It is not obvious that
this will hold true for maximal efforts as in rock
climbing, but when assessing accurate tendon tensions,
the passive moment for the DIP joint must be
considered. Direct measurement of the passive moment
cannot be performed currently and no published data is
available. Nevertheless, it is possible to develop esti-
mates of the DIP passive moment by relating the FDP
muscle electromyogram (EMG) to muscle mechanical
moments through the moment balance equations. In this
study, we used the linear EMG-force relation during
FDP isometric contraction (Valero-Cuevas et al., 1998)
and our assessment was based on the two following
ideas: (1) as long as the DIP joint remains balanced by
the passive moment, no FDP moment production is
needed and no significant EMG in FDP should be
observed, and (2) a significant pattern in EMG should
be observed when the moment equation for the DIP
joint requires a significant FDP muscle moment
production to obtain mechanical equilibrium.

2. Materials and methods

2.1. Subjects

The subjects of this study were six expert climbers
(national competitive level, USA 5.13b on sight). The
mean (standard deviation (SD)) values for age, height,
body mass of subjects were 27 (5.5) years; 177.4 (4.5) cm;
65.6 (2.0) kg, respectively. The procedure was approved

by the Consultative Committee for the Protection of
Persons in Biomedical Research (CCPPRB, Grenoble,
France) and all subjects signed an informed consent.

2.2. Experimental device

The subjects were sitting with the right forearm placed
on a horizontal table. The upper arm was approximately
at 451 of abduction, the elbow joint flexed at 901 and the
wrist placed at 01 of flexion, palms down. A vice
stabilized the upper arm and a clamp stabilized the palm
of the hand. The middle finger gripped a hold (1 cm
deep) while the other fingers were folded and were not in
contact with the experimental set up. The point of
application of the fingertip force was located at half the
length of the distal phalanx. The subjects were
instructed to place their middle finger in the crimp grip
(Fig 1a) and in the slope grip (Fig. 1b). A digital camera
(Sony, CD-S70) located 0.7m to the left of the subjects
recorded the sagittal posture of the finger during each
force production. Two passive markers per phalanx
were used. The markers were aligned with the long-
itudinal axis of the phalanx. In the crimp grip, the joint
angles was �22.61 (5.0) for the DIP joint (a1), 106.51
(7.2) for the PIP joint (a2) and �2.61 (14.4) for the MCP
joint (a3). In the slope grip, a1 was 38.81 (9.4), a2 was
25.91 (11.8) and a3 was �21 (11.7). The angle of MCP
joint adduction/abduction was set to 01 for the
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Fig. 1. Finger grip techniques tested in the experiment. A vice

stabilized the wrist and a clamp stabilized the palm of the hand in

order to ensure an isometric contraction of the finger flexor muscles.
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computing procedure. Thorough experimental precau-
tions were taken by using the vice and the clamp in order
to insure that the joint angle was constant during the
experimental session.

2.3. Procedure

In rock climbing, the force at the fingertip may be
generated by a beginning eccentric contraction of the
FDS and FDP muscles as the hand is not fixed. In these
conditions, the friction force generated between pulleys
and flexor tendons may increase around 10% the
maximum force at the fingertip. Friction force depends
on the joint angle of the PIP joint and is different in the
crimp and in the slope grip (Schweizer et al., 2003). In
order to control this effect, the test consisted in
producing a maximal voluntary grip force (MVF) with
the middle finger in isometric conditions, with the hand
position maintained by the vice and the clamp. The
force generated resulted only from the isometric con-
traction of the finger flexor muscles.

The subjects were instructed to increase the force
along the horizontal axis in three steps as depicted in
Fig. 2. The requirements of isometric testing included (a)
low, midrandge (50% of MVF), and maximal effort
(100% of MVF) recordings, and (b) fixed joint
positions. The subjects underwent three tests for each

grip technique. The peak force of each test was
considered as input data for the estimation of tendon
tensions and forces acting on pulleys.

2.4. Signal recordings

A three-axial force sensor (load of range: 0–1 kN,
0.5N resolution for all axes, ENSIEG, INPG, France)
was used to record the external fingertip force. The force
signals were amplified (PM instrumentation, Ref. 1965,
Orgeval, France) and recorded at 1024Hz using
MYODATA acquisition system (Mazet Electronique,
model Biostim 6082, France).

Monopolar needle electrodes (Medtronic type
DCN25, shaft diameter 0.46, core area 0.07mm2)
recorded intra-muscular EMG of FDP and FDS
muscles. Electrodes were located according to the
recommendations made by Burgar et al. (1998) and
Reilly and Schieber (2003). A cross-correlation analysis
was performed after each experimental session. The
results showed a cross-correlation inferior to 0.3 for all
the tests. This reflects the accurate placement of needles
and the absence of cross talk. Pre-tests performed on
three subjects showed that the presence of needles did
not significantly affect the fingertip force intensity. The
raw EMG signals, were amplified to 3 db (common
mode rejection ratio:490 dB), sampled at 5 kHz and
recorded (bandpass from 10Hz to 10 kHz) on the
Keypoint workstation (Medtronic, Skovlunde, Den-
mark). EMG signals were filtered using a Butterworth
filter (order 4, bandpass from 20 to 600Hz). EMG of
FDP was quantified using root mean square
(FDP–RMS) computed in 0.1 s windows following prior
substraction of the background activity level with a time
constant fixed at 0.1 s (Chao et al., 1989) and used to
estimate the magnitude of the passive moment for the
DIP joint.

2.5. Estimation of the passive DIP joint moment

magnitude

Many investigators agree that there is a linear
relationship between EMG and tension within a muscle,
provided that the contraction is isometric, in the mid-
range of exertion, and that the muscle length remains
unchanged (Lippold, 1952; Long and Brown, 1964;
Valero-Cuevas et al., 1998). From a physiological point
of view, if there is no EMG activity, there will be no
active tension created by the muscle and thus no
muscular active moment at the joint (Chao et al.,
1989). Therefore, in equilibrium conditions, it is possible
to establish a simple relation between the DIP joint
passive moments and the fingertip external moment
before a significant EMG activity is detected in the FDP
muscle. The identification of a significant FDP activity
on the EMG corresponds to the point for which the

1

3

5

7

9

11

13

15

17

19

21

23

25

27

29

31

33

35

37

39

41

43

45

47

49

51

53

55

57

59

61

63

65

67

69

71

73

75

77

79

81

83

85

87

89

91

93

95

97

99

101

103

105

107

109

111

ARTICLE IN PRESS

BM : 2914

0

200

400

600

800

1000

1200

E
M

G
FD

P 
(m

.v
ol

t)
Fi

ng
er

tip
 f

or
ce

 (
N

)

0

20

40

60

80

100

Time (s)

5 10 15

Fig. 2. Recordings of applied fingertip force and intra-muscular EMG

of FDP muscle during a typical test. The force was increased in three

steps (low, 50% MVF, and 100% MVF). EMG was full wave rectified

before plotting.
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FDP–RMS reaches three standard deviations beyond
mean of baseline activity (Hodges and Bui, 1996). In the
model for the DIP external moment and FDP–RMS
relationship (Fig. 3), the constant term (i.e. the Y-
intercept) in the linear regression analysis can be
considered to accurately depict the mean value that
must be added to the moment equation in order to
balance the DIP joint without significant FDP moment.
These estimated values of the passive moment for the
DIP joint were determined for each subject (i.e. three
tests per subject) and then expressed in percentage of the
external DIP moment.

2.6. Biomechanical finger model

The biomechanical model consists in 4 rigid segments:
proximal, middle, and distal phalanx and metacarpal
bone (Fig. 4). DIP and PIP joints were modelled as
frictionless hinges with one degree of freedom in flexion/
extension. The MCP joint was modelled with two
degrees of freedom in flexion/extension and in abduc-
tion/adduction. The ulnar and radial ligaments (UL and
RL, respectively) of the MCP joint were included as
proposed by Sancho-Bru et al. (2001). The tension of
each ligament (tlig) was estimated using a quadratic
function relating the force developed by the ligament to
its elongation (Mommersteeg et al., 1996). In order to
represent the non-linear behaviour of the ligament, a
characteristic constant of the ligament (K) was set to
750N/cm2 according to Minami et al. (1985) as:

tlig ¼ KðLlig � L0Þ
2, (1)

where Llig is the length of the ligament and L0 is the
unstrained length of the ligament. The data for the

ligament moment arms and insertion points were
obtained from Chao et al. (1989).

Newton’s laws of static equilibrium for forces (~F ) and
moments (M

!
) were used, considering that the external

forces and moments were balanced by tendon, ligament,
and passive moments:X

F
!

¼ 0
!

(2)

X
M
!

¼ 0
!

(3)

Moments of tendons were computed from:

Mijj

��!
¼ Bi;j
�!

^ ti
!

(4)

where Mijj

��!
and Bi;j

�!
are the moment vector and the

moment arm of the i tendon (i ¼ FDP, FDS, extensor
digitorum communis:EDC, lumbrical: LU, ulnar inter-
osseus: UI, radial interosseus: RI, terminal extensor
tendon: TE, extensor slip: ES, radial band: RB and
ulnar band: UB) over the j joint (j ¼ DIP, PIP, MCP),
and ti

!
represents the tension of the i tendon.

The moment arms of tendons were estimated using
An et al. (1979) and An et al. (1983). Adapting Eq. (3) to
the four degrees of freedom of the finger model provides
a four moment equilibrium equation system:

ðMzFDP DIPj þMzTE DIPj Þ þMzFext DIPj þMzpassif ¼ 0

ðMzFDP PIPj þMzFDS PIPj þMzUB PIPj þMzRB PIPj

þMzES PIPj Þ þMzFext PIPj ¼ 0

ðMzFDP MCPj þMzFDS MCPj þMzLU MCPj þMzUI MCPj

þMzRI MCPj þMzEDC MCPj Þ

þMzFext MCPj þMzLLI þMzLLU ¼ 0

ðMyFDP MCPj þMyFDS MCPj þMyLU MCPj þMyUI MCPj

þMyRI MCPj þMyEDC MCPj Þ

þMyFext MCPj þMyLLI þMyLLU ¼ 0; ð5Þ
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Fig. 3. Example of the relationship between the external DIP joint

moment and the FDP–RMS for a subject. The point at which

FDP–RMS value exceeded the preset threshold (i.e.43 SD beyond

baseline) is marked with the arrow. From this point, a linear regression

equation was calculated and the value of the Y-intercept was identified

as the passive DIP joint moment (e.g. 0.26Nm).
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Fig. 4. Finger muscle tendons acting on finger joints (FDP, FDS,

EDC, UI, LU, RI). The extensor mechanism connects muscle tendons

(EDC, UI, LU) and extensor bands (RB, UB, TE, ES) as represented

in the upper insert (Dorsal view).
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where Mnijj represents the moment of the i tendon over
the n degree of freedom (n ¼ x, y, z) of the j joint.
Mzpassif represents the passive moment of the DIP joint
in the crimp grip. MnFext jj is the moment of the external
fingertip force at the n degree of freedom of the j joint.

The moment equilibrium system contains 6 unknown
muscle tendon tensions (FDP, FDS, LU, UI, RI, EDC)
and 4 unknown extensor mechanism tendon tensions
(TE, RB, UB, ES).

2.6.1. Extensor mechanism

The extensor mechanism (Fig. 4, upper insert) is a
deformable tendon hood which connects muscle tendons
(LU, UI, EDC) and tendon bands (ES, RB, UB and TE)
(Landsmeer, 1961; Garcia-Elias et al., 1991; Brook et
al., 1995; Leijnse, 1998; Valero-Cuevas et al., 1998). The
model presented by Brook et al. (1995) was used to
determine the fraction of force transmitted by each
tendon to the extensor bands:

tTE ¼ wRBtRB þ wUBtUB

tRB ¼ aEDCtEDC þ aLUtLU

tUB ¼ aEDCtEDC þ aLUtLU

tES ¼ ð1� aUIÞtUI

þ ð1� aLUÞtLU
þ ð1� 2aEDCÞtEDC, ð6Þ

where tEDC, tUI and tLU represent the tendon tensions of
EDC, UI and LU. tTE, tRB, tUB and tES represent the
tensions of TE, RB, UB, and ES. wRB and wUB are cosine
terms accounting for the convergence angles of the RB
and UB on to the TE equal to 0.992 and 0.995,
respectively (An et al., 1979). The a coefficients were
determined together with the unknown tendon tensions
using the non-linear optimization process described in
Section 2.6.3 Resolution.

The mechanical properties of the extensor mechanism
were well described by Landsmeer (1961) and Leijnse
(1998). Furthermore, Leijnse (1998) showed that when
the PIP joint is flexed (flexion angle4701) while the DIP
joint remains extended, RB and UB bands become slack
and no active extensor force will run through the lateral
bands. Consequently, in the crimp grip, even with
maximally active extensor and intrinsic muscles, no
force will be transferred to the DIP joint extensor
tendon (i.e. tTE ¼ 0, tRB ¼ 0 and tUB ¼ 0). Accurate
measuring passive moment magnitude for DIP joint
equilibrium equation may be considered under this
condition.

2.6.3. Resolution

Combining Eqs. (4)–(6), gives the following vector
equality:

r11r12r13r14r15r16

r21r22r23r24r25r26

r31r32r33r34r35r36

r41r42r43r44r45r46

2
666664

3
777775 �

tFDP

tFDS

tLU

tRI

tUI

tEDC

8>>>>>>>>>>><
>>>>>>>>>>>:

9>>>>>>>>>>>=
>>>>>>>>>>>;

þ

MzFextjDIP

MzFextjPIP

MzFextjMCP

MyFextjMCP

8>>>>><
>>>>>:

9>>>>>=
>>>>>;

þ

Mzpassif

0

MzLLI þMzLLU

MyLLI þMyLLU

8>>>>><
>>>>>:

9>>>>>=
>>>>>;

¼

0

0

0

0

8>>>>><
>>>>>:

9>>>>>=
>>>>>;
ð7Þ

or in the simplified form:

R½ � � Tf g þ Ff g þ Lf g ¼ 0f g, (8)

where the matrix [R] is the 4� 6 moment arms matrix
obtained from moment arms of tendons and from Eq.
(6) using the a coefficients. Tf g is a 6-element vector
containing the six unknown muscle tendon tensions. Ff g

is a 4-element vector representing moments of external
force at each degree of freedom. Lf g is a 4-element
vector containing the passive moment over DIP joint
and the ligament moments of UL and RL over MCP
joint. Mzpassif was included only for the crimp grip.

The resolution consisted in solving the following
optimization problem:

find : tiði ¼ fFDP;FDS;LU;UI;RI;EDCgÞ

and

aEDC; aLU; aUI

that minimizes:

GðtÞ ¼
Xi

1

ti

PCSAi

� �2

(9)

subject to : tiX0 , (10)

0paLUp1; 0paUIp1; 0paEDCp0:5 (11)

and subject to the equilibrium constraints expressed in
Eq. (8).

PCSAi is the physiological cross-sectional area of the i

muscle as described by An et al. (1983). Eq. (10) was
added to obtain positive tendon tensions. Eq. (11) states
that fraction of force transmitted by the tendons to the
extensor mechanism bands ranging from 0 to 1.

2.6.4. Force acting on pulleys

Forces acting on A2 and A4 pulleys (Fig. 5) were
estimated using the method described by Roloff et al.
(2005):
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FA2 ¼ 2ðtFDP þ tFDSÞ cos
bA2

2

� �
, (12)

FA4 ¼ 2ðtFDPÞ cos
bA4

2

� �
, (13)

where FA2 and FA4 are the force acting on the A2 and
A4 pulleys. bA2 and bA4 stand for the angle between the
tendon and the A2 or A4 pulleys. The localisation of
pulleys was accomplished using An et al. (1979) data.
Since tests were performed in static conditions, we have
neglected the friction forces between pulleys and
tendons according to Roloff et al. (2005) and Schweizer
et al. (2003).

2.7. Data analysis

All computations were performed using Matlab (The
MathWorks, Natick, MA) and its optimization toolbox
(fmincon). Descriptive statistics are means and SD. t-
tests for dependant samples were used to determine
statistical differences between the two grip techniques.

All comparisons were made on the data by mean subject
result (n ¼ 6). The level of significance was set at po0:05
for all statistical analysis.

3. Results

3.1. External forces and moments

The mean external fingertip force was 95.6N (26.4) in
the crimp grip and 97N (21.8) in the slope grip (Table
1). No significant difference was observed (t ¼ �0:35,
p ¼ 0:74). The mean external moment for the DIP joint
was �1.21Nm (0.05) in the crimp grip and –1.13Nm
(0.23) in the slope grip. No significant difference was
observed (t ¼ �0:82, p ¼ 0:44). The mean external
moment for the PIP joint was �4.1Nm (1.23) in the
crimp grip and �3.38Nm (1.09) in the slope grip. These
values were statistically different (t ¼ �4.42, po0.05).

1

3

5

7

9

11

13

15

17

19

21

23

25

27

29

31

33

35

37

39

41

43

45

47

49

51

53

55

57

59

61

63

65

67

69

71

73

75

77

79

81

83

85

87

89

91

93

95

97

99

101

103

105

107

109

111

ARTICLE IN PRESS

BM : 2914

A4

A2

tFDP

FA2

FA4

βA4

βA2
tFDP + tFDP

Fig. 5. Finger pulley model. Calculation of the force acting on A2

(FA2
��!

) or A4 (FA4
��!

) pulley depends both on the angle between the pulley

and tendon (bA2 or bA4) and on the tension of FDP and FDS tendons.

Table 1

Fingertip force (Fext, N) and external moments (Nm) for the DIP (MzFext|DIP) and PIP (MzFext|PIP) joints in both crimp and slope grips

Subject Fext MzFext|DIP MzFext|PIP

Crimp Slope Crimp Slope Crimp Slope

1 86.0 (12.7) 100.1 (10.1) �1.07 (0.16) �1.14 (0.12) �5.35 (0.14) �4.96 (0.14)

2 58.1 (12.5) 68.3 (2.4) �0.75 (0.15) �0.89 (0.04) �2.28 (0.38) �2.14 (0.15)

3 126.9 (3.8) 119.1 (4.0) �1.58 (0.05) �1.08 (0.02) �3.52 (0.55) �2.63 (0.34)

4 121.4 (8.8) 123.5 (6.9) �1.55 (0.11) �1.56 (0.08) �5.53 (0.51) �4.30 (0.36)

5 102.8 (2.4) 92.3 (3.5) �1.26 (0.03) �1.09 (0.11) �4.32 (0.26) �3.57 (0.01)

6 78.6 (5.6) 78.9 (10.2) �1.01 (0.07) �1.01 (0.14) �3.61 (0.24) �2.69 (0.42)

Mean 95.6 (26.4) 97.0 (21.8) �1.21 (0.05) �1.13 (0.23) �4.10 (1.23)* �3.38 (1.09)

*Indicates a significant difference between the crimp and the slope grips (po0.05).

Table 2

Estimates of the passive moment for the DIP joint (Mzpassif) in each

subject

Subject Mzpassif

N.m % MzFext|DIP

1 0.26 24.5 (3.6)

2 0.11 15.6 (0.5)

3 0.25 16.0 (0.4)

4 0.28 18.4 (1.3)

5 0.26 21.0 (0.5)

6 0.38 37.6 (2.6)

Mean 0.26(0.08) 22.2 (8.2)

Values were expressed in Nm and in percentage of DIP external

moment (%MzFext|DIP).
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3.2. Passive moment for the DIP joint

A representative DIP joint external moment/
FDP–RMS graph from one subject during the crimp
grip is displayed in Fig. 3. Data for each subject was
reported in Table 2. The values ranged from 0.11 to
0.38Nm for all subjects. The mean value was 0.26Nm
(0.08) which accounted for 22.2% (8.2) of the external
moment for the DIP joint.

3.3. Tendon tensions

The tensions of the extrinsic muscle tendons (i.e.
FDP, FDS, and EDC muscles) and of the intrinsic
muscles (i.e. UI, RI, and LU muscles) are, respectively,
presented in Tables 3 and 4 and illustrated in Fig. 6.

The FDP tendon tension ranged from 159 to 373N in
the crimp grip (mean: 257.5N (81.2)) and from 140 to
236N in the slope grip (mean: 189.8N (37.7)). The FDS
tendon tension ranged from 83 to 260N in the crimp
grip (mean: 147.6N (60.5)) and from 107 to 458N in the
slope grip (mean: 214.8N (128.8)). The mean EDC
tendon tension was 40.7N (71.2) in the crimp and 30.3N
(41.3) in the slope grip. It should be noted that EDC

tendon tension was set at zero for four subjects in the
crimp grip and for two subjects in the slope grip.

Concerning the intrinsic muscles of the hand, the
mean UI tension was 50.9N (28.4) in the crimp grip and
61.9N (82.3) in the slope grip. The mean RI tension was
29.3N (21.3) in the crimp grip and 36.6N (63.2) in the
slope grip. Tendon tension was calculated at zero for the
LU muscle, in both grip techniques.

3.4. A2 and A4 pulley forces

The estimated forces acting on pulleys are reported in
Table 5 and Fig. 6. The mean force acting on A2 pulley
was 254.8N (87.2) in the crimp grip and 8.1N (5.7) in
the slope grip. The mean force on A4 pulley was 220.9N
(116.2) in the crimp grip and 57.4N (22.8) in the slope
grip.

The A2 force-fingertip force ratio was 2.7 (0.8) in the
crimp grip and 0.1 (0.1) in the slope grip. The statistical
analysis showed a significant difference (t ¼ 9:26,
po0:05). Concerning the A4 pulley, A4 force-fingertip
force ratio was 2.4 (1.2) in the crimp grip and 0.6 (0.2) in
the slope grip. These values were statistically different
(t ¼ 3:73, po0:05).
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Table 3

Estimated tendon tensions (N) in FDP (tFDP), FDS (tFDS), and EDC (tEDC) tendons

Subject tFDP tFDS tEDC

Crimp Slope Crimp Slope Crimp Slope

1 226.0 (45.0) 190.7 (19.6) 112.1 (7.4) 107.4 (18.8) 0 86.6 (6.0)

2 186.5 (52.9) 140.3 (11.0) 83.6 (58.1) 165.6 (29.3) 70.4 (61.2) 79.5 (27.9)

3 373.1 (13.4) 214.5 (4.9) 134.8 (2.3) 458.0 (16.7) 0 0

4 312.6 (33.6) 236.1 (18.3) 144.7 (43.1) 249.5 (20.5) 0 1.3 (2.2)

5 287.5 (17.6) 207.7 (17.5) 260.6 (72.9) 179.1 (85.5) 174.2 (109.3) 0

6 159.2 (22.8) 149.7 (17.5) 149.9 (8.1) 129.2 (23.6) 0 14.3 (9.5)

Mean 257.5 (81.2) 189.8 (37.7) 147.6 (60.5) 214.8 (128.8) 40.7 (71.2) 30.3 (41.3)

Table 4

Estimated tendon tensions (N) in LU (tLU), UI (tUI), and RI (tRI), intrinsic muscles

Subject tLU tUI tRI

Crimp Slope Crimp Slope Crimp Slope

1 0 0 67.5 (13.0) 7.2 (2.3) 44.2 (10.8) 0

2 0 0 26.0 (37.7) 8.4 (1.4) 17.6 (30.5) 0

3 0 0 54.7 (11.04) 220.3 (10.5) 25.0 (9.4) 159.1 (8.6)

4 0 0 93.3 (30.05) 40.2 (16.3) 61.5 (29.7) 9.6 (12.3)

5 0 0 14.22 (7.0) 80.2 (1.2) 0 51.0 (3.7)

6 0 0 49.8 (6.9) 82.4 (3.7) 27.4 (6.4) 0

Mean 0 0 50.9 (28.4) 61.9 (82.3) 29.3 (21.3) 36.6 (63.2)
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4. Discussion

The current study was carried out in order to estimate
tendon tensions and forces on pulleys when climbers
grip a hold using various techniques.

The external fingertip force analysis indicates that
grip techniques do not affect the external force
magnitude. This result correlates to previous investiga-
tions (Quaine et al., 2003; Quaine and Vigouroux, 2004)
and suggests using the slope grip preferentially to reduce
risks of injury. However, the voluntary isometric one
finger contraction described does not exactly simulate
holding a grip during rock climbing, since the beginning
eccentric contraction prior stabilisation of the hand is
avoided. Therefore, the fingertip force may be superior
during climbing since it results from the sum of the
muscle forces and the friction forces due to the eccentric
movement. Our results show that there was a passive
moment for the DIP joint in the crimp grip with
hyperextension of the distal joint, in all subjects. The
magnitude of this moment was estimated at a quarter of
the external moment. This moment is thus considerable
and its involvement in the moment equilibrium equation
for the DIP joint is essential, otherwise, the FDP tension
will be overestimated. Concordant results have already
been published in patients undergoing open carpal
tunnel surgery with a gradually increasing fingertip
force from 0 to 10N (Dennerlein et al., 1998), but no
quantitative data was presented.

Tendon tension estimations showed that the muscles
were differently involved in the crimp or the slope grip.
In the crimp grip, the tension in the FDP tendon was
60% higher than that of the FDS, whereas, in the slope
grip it represented less than 90% of the FDS tension.
Nevertheless, these results remain restricted to the
testing set-up using a small ledge for the distal phalanx
only. Further studies considering a bigger slope grip
where the middle or the proximal phalanx is in contact
with the hold should be performed. The FDP-to-FDS
tendon–force ratio was 1.75:1 in the crimp grip and
0.88:1 in the slope grip. This means that the FDP is the
prime finger flexor in the crimp grip, whereas the
tensions are equally distributed between FDS and FDP
tendons in the slope grip. In the crimp grip, the FDP-to-
FDS tendon–force ratio needs to be included appro-
priately when determining the forces acting on the pulley
system, especially for the A2 pulley (Roloff et al., 2005).
However, the tendon–force ratio values used in the
literature range from 1:1 to 3:1. We recommend using a
ratio of 1.75:1 to accurately mimic load bearing as in
rock climbing.

Our analysis shows that the forces acting on the
pulleys are different in the crimp or the slope grip. The
forces on the A2 pulley are 36 times lower in the slope
grip than in the crimp grip, while the forces acting on the
A4 pulley are 4 times lower. This correlates to clinical
observations that ruptures of the pulley system are
usually associated to the crimp grip (Bollen, 1990;
Schöffl et al., 2003). In the crimp grip, we showed that
the forces acting on pulleys were similar to the ones
recorded by Marco et al. (1998). When comparing these
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Fext = 95.6N

tFDP =
257.5 N

Mzpassif = 0.26 N.m

tFDS =
147.6 N

tEDC =
40.7 N

FA4 =
220.9N

FA2 =
254.8 N

Crimp grip 

Fext = 97.0N
Slope grip

FA4 =
57.4 N

FA2 =
8.1 N

tFDP =
189.8 N

tFDS =
214.8N

tEDC =
30.3 N

(a)

(b)

Fig. 6. Mean estimated tendon tensions and mean forces acting on A2

(FA2
��!

) and A4 (FA4
��!

) pulleys in the crimp grip (a) and in the slope grip

(b). The intrinsic muscles were not presented to make the chart clearer.

Table 5

Forces (N) acting on A4 (FA4) and A2 (FA2) finger pulleys

Subject FA4 FA2

Crimp Slope Crimp Slope

1 183.5 (36.5) 56.7 (5.9) 217.6 (33.7) 3.17 (0.4)

2 197.3 (128.4) 19.0 (1.6) 190.0 (61.8) 16.7 (4.8)

3 302.9 (10.9) 63.8 (1.4) 327.0 (10.1) 7.2 (0.2)

4 183.2 (6.2) 66.9 (8.4) 212.6 (27.6) 6.2 (0.8)

5 398.4 (55.9) 87.9 (39.7) 397.6 (79.9) 13.0 (12.5)

6 60.1 (27.4) 49.9 (7.2) 183.9 (15.5) 2.0 (0.3)

Mean 220.9 (116.2)* 57.4 (22.8) 254.8 (87.2)* 8.1 (5.7)

*Indicates a significant difference between the crimp and the slope grips

(po0.05).
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forces with those reported by Lin et al. (1990), the A4
pulley is close to its maximal resistance while the A2
pulley can easily stand the exerted forces. This is in
accordance with various studies which reported that the
A4 pulley rupture occurs first (Marco et al., 1998;
Warme and Brooks, 2000). Finally, Schweizer (2001)
reported that at 25% of maximum strength in flexion,
the A2 pulley load was 3 times superior to the force
applied at the fingertip. Our results confirm this ratio for
maximal fingertip force production.

A limitation of our model was that it did not include
the effects of the A3 pulley. However, the restraining
function of the A3 pulley is negligible on the basis of its
high compliance compared to the A2 and A4 pulleys
(Zhao et al., 2000; Roloff et al., 2005). Moreover, there
may be some limits with the method proposed to assess
the passive moment associated to the EMG signals. The
probability of making a Type II error is evident with a
threshold set at 3 SD from baseline activity. This Type II
error indicates a failure to detect EMG activity when it
is present, resulting in the possible underestimation of
the FDP tension and in the subsequent overestimation
of the FDS tension.

In conclusion, the present static biomechanical model
of the finger yields satisfactory data on tensions applied
in tendons and pulleys for activities involving a high risk
of pulley rupture, such as sport climbing. The results for
the DIP external moment and FDP–EMG relationship
reveals the importance of considering the passive
moment for the DIP joint equilibrium in order to
accurately estimate the tension in FDP and FDS muscle
tendons. Our analysis shows that the pattern of tendon
tension distribution is largely due to the grip technique.
The forces on the pulleys are particularly lower in the
slope grip than in the crimp grip. Finally, data improves
the knowledge about finger pulley injuries in sport
climbing and are crucial for the clinicians and surgeons.
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Abstract

A mathematical model proposed by Hume et al., 1991. Journal of Hand Surgery-American Volume 16, 722–730 for the

determination of the forces acting on the A2 and A4 pulley was used. The parameters necessary for this determination include the

angle of flexion, the positioning of the pulley with respect to the centre of rotation in the proximal interphalangeal joint (PIP), the

relative mismatch between bone and tendon width at the location of the respective pulleys as well as the tendon height at this

position. This model was further developed to include the stiffness of the respective pulley, as well as the fact, that there are two

flexor tendons of which only one passes through both pulleys. Each parameter was then evaluated using a sensitivity analysis

proposed by Fasham et al., 1990. Journal of Marine Research 48, 591–639 in order to determine their relative importance for the

outcome of the model. The most important parameter proofed to be the positioning of the pulley with respect to the centre of

rotation in the PIP joint. This observation enabled us to give the best possible placement for a pulley graft after pulley rupture.

r 2005 Elsevier Ltd. All rights reserved.

Keywords: Rock climbing; Biomechanics; Pulley; Flexor tendon; Biomechanical model

1. Introduction

Rock climbing is a sport in which the fingers and the
hand are more solicited than in any other sport thus
leading to completely new pathologies which are typical
for the rock climbers hand. The most common injury
encountered in this context is the pulley injury (Bollen,
1990; Schöffl et al., 2003a, b).

The main function of the finger flexor pulley system is
to maintain the flexor tendons close to the bone, thus
converting translation and force developed in the flexor
muscle-tendon unit into rotation and torque at the
finger joints. A loss of one or several of the pulleys will
cause bowstringing which leads to a loss of strength and
a decreased range of motion (Marco et al., 1998). These

deficits are a function of the specific pulley or pulleys
being ruptured. The A2 and A4 pulleys are believed to
be the most important ones in preventing bowstringing
and thus ensuring optimal force transmission (Bollen,
1990; Bowers et al., 1980; Manske and Lesker, 1977;
Marco et al., 1998; Tropet et al., 1990). Following a
lesion to the pulley system, which occurs especially when
applying high stress on the fingers as in rock climbing
(Schöffl et al., 2004a–d) pulley reconstruction may be
required (Gabl et al., 2000; Moutet, 2003; Schöffl et al.,
2003a, b; 2004a–d). In such a case, the central interest of
the surgeon is to reconstruct the pulley in such a way,
that the forces, which will later be applied on the system,
are minimal. We hypothesize that the optimal position-
ing for pulley reconstruction would be the position in
which the forces acting on both pulleys are equal. Such
an equidistribution of the forces acting on both pulleys
are equal. Such an equidistribution of the forces is
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indicated since both pulleys are about equally strong (Lin
et al., 1990; Manske and Lesker, 1977) and can thus
withstand the same strains. Additionally the positioning
of one pulley will not only influence the forces acting on
the concerned pulley but also the forces acting on the
other pulley (Hume et al., 1991). Such a distribution of
the forces is necessary in order to counteract the high
forces encountered in activities like rock climbing. The
aim of the current study was to determine this optimal
positioning. In order to evaluate the forces acting on the
pulley system and to determine the various factors
influencing these forces, we used a mathematical model
proposed by Hume et al. (1991) in which two anatomical
observations were included mathematically. One anato-
mical observation is that the pulley deflects the tendon at
the point of contact and that the force acting on the
pulley is thus a function of the angle between the tendon
and the pulley. The second anatomical observation is that
a relative mismatch between the width of the phalanx and
the width of the tendons at the end of the pulley will lead
to differences in the resulting forces acting on the pulley
walls. We developed the model further, by including the
stiffness of the pulleys concerned with data proposed by
Lin et al. (1990) and by including the fact that there are
two flexor tendons in the finger of which one, the flexor
digitorum superficialis (FDS), does not pass through the
A4 pulley (Moutet, 2003). We chose a predetermined set
of parameters as final result and then varied every
parameter included in the model within physiological
limits and were thus able to evaluate the impact of each
parameter on the final results with a sensitivity analysis
proposed by Fasham et al. (1990). The parameters
included the relation of the tension developed in the
tendon of the FDS muscle over the tension developed in
the tendon of the flexor digitalis profundus muscle
(FDP), the stiffness of the A2 and the A4 pulley
respectively, the angle of flexion in PIP, which is the
angle between the medial phalanx and the proximal
phalanx, the relative mismatch between tendon and bone
width as well as the tendon height at the position of the
respective pulley and finally the positioning of the A2 and
A4 pulley with respect to the centre of rotation in PIP.
This approach allowed us to evaluate the relative
influence of each of these parameters on the forces acting
on the pulleys in order to determine which of these
parameters has to be included for the determination of an
optimal positioning (as defined above) when reconstruct-
ing one or more ruptured pulleys.

2. Material and methods

2.1. Biomechanical model of the pulley system

We considered a single joint with two pulleys of which
one was placed proximal and the other distal to the

proximal interphalangeal joint (PIP). Two tendons were
included in the model, the FDS which passes only
through the A2 pulley and the FDP tendon which passes
through both of the pulleys. The articulation was
assumed to be frictionless and to have a single axis of
rotation in flexion/extension. The assumption that the
joints are frictionless and can therefore be neglected is
widely applied (Hume et al., 1991; Schweizer et al., 2003)
and can be assumed to be of such a minor importance
that this parameter will not influence the outcome of the
model. Concerning the rotation axis, the assumption,
that the PIP joint only has one single rotation axis is
acceptable since the PIP joint is considered to be a hinge
joint as a consequence of the shape of the articulating
bone surfaces and the arrangement of the concerned
ligaments and muscles. We developed the equilibrium
equations in static conditions. In such conditions the
friction between tendon and pulley interface can be
neglected and will not influence the results of the model.
Friction only becomes important for eccentric versus
concentric movement (Schweizer et al., 2003). The
equilibrium equation for static conditions states that:X

~F ¼~0 (1)

andX
~M ¼~0 (2)

in the sagittal plane (Fig. 1), Eq. (1) gives

Fp ¼ 2F t cos
b
2

� �
, (3)

where Fp represents the force acting on the A2 or the A4
pulley, Ft represents the tendon tension (FDP for A4
and FDS + FDP for A2) and b stands for the angle
between the pulley and the tendon.
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Fig. 1. The two pulleys A2 and A4 deflecting the course taken by the

two tendons (FDP and FDS) with the angle of deflection b and the

tension in the two tendons Ft and the resultant force acting on the two

pulleys Fp in the sagittal plane for the PIP joint.
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Developed in a frontal plane, Eq. (1) leads to the
following (Fig. 2):

F i ¼ Fp 1þ
LB � LT

2 � HT

� �2
 !1=2

, (4)

where Fi represents the force acting on the pulley
insertion, LB and LT represent the width of the bone and
the tendon, respectively, and HT represents the tendon
height, defined as the distance from the bone to the base
of the pulley. For the tendon height at the A2 pulley as
well as for the tendon width, we considered the two
tendons as being one tendon made up of FDP and FDS.

2.2. Sensitivity analysis

For the evaluation of the sensitivity of the involved
parameters, we adopted a procedure proposed by
Fasham et al. (1990) in which the sensitivity of each
parameter was tested in turn by running a standard case
with the parameter altered, first to a higher and then a
lower value. The choice of upper and lower values was
based, where possible, on knowledge of the literature
and if such information was not available, the values
were chosen on knowledge of the likely range of the
parameter in question. The effect of a given parameter,
p, was quantified by calculating a normalized sensitivity,
S(p), defined as

SðpÞ ¼
ðEðpÞ � ESÞ

ES

� ��
ðp � pSÞ

pS

� �
, (5)

where ES is the value of the force acting on the A2 and
the A4 pulley, respectively, for the standard case with
the parameter value pS, and E(p) is the value for the case
when the parameter is given the value p. This index
measures the fractional change in the statistic for a
fractional change in the parameter. The results give an
estimate of how much the force acting on the A2 or A4
pulley will be altered by a different value for each
parameter.

2.3. Parameter choice for the sensitivity analysis

The parameters with the respective literature are listed
in Table 1 and their values as well as the range for the
sensitivity analysis in Table 2.

2.3.1. Tendon tension

Since we included two tendons in our model of which
one, the FDS does not pass through the A4 pulley we
tested the sensitivity of the relation of the two. We
assumed a distribution of FDS:FDP for the standard
case of 1:3 with a tension in FDS of 85N and in FDP of
256N, as proposed by Marco et al. (1998). Harding et
al. (1993) developed a model for calculating the
respective tensions in the tendons implied in piano play
for different finger postures and observed that the
relation of FDS:FDP could vary from 10 to 1:10
depending on the optimization procedure being applied.
We therefore varied the relation of FDS:FDP within
these limits. If the sensitivity analysis is to be varied
from 1:10 to 10:1, setting the tension in FDP to 256N,
the tension in FDS would need to be varied from 25.6
(equalling 1/10 of 256 N) to 2560N (equalling ten times
256N). Such a high force is non-physiologic for this
tendon and we thus performed the sensitivity test for the
ration of FDS:FDP with the tension in FDP set to 60N
and then varied the tension in FDS from 6 to 600N. The
sensitivity test for the other parameters as well as the
standard run however were performed with the tension
in FDP set to 256N and in FDS to 85N.

2.3.2. Stiffness

We included the stiffness of the two pulleys in the
calculation of the forces acting on the respective pulleys.
In order to include this observation in our model we
included an algorithm in which the force acting on the
pulley as well as its effect on the positioning of the pulley
is being calculated. First, the force acting on the pulley is
being determined, allowing the calculation of the new
positioning of the pulley as a consequence of stretching.
The new position is then being used to determine the
force acting on the pulley. This procedure is repeated
until the force acting on the pulley changes less than
0.01N between one loop and the next. The values for the
stiffness are taken from Lin et al. (1990) and the
parameter has been changed down to values observed

ARTICLE IN PRESS

Fig. 2. The forces acting on the pulley insertion (Fi) in the frontal

plane with the parameter bone and tendon width (LB and LT,

respectively) as well as tendon height (HT).
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for other pulleys (Lin et al., 1990) and then up by the
same amount.

2.3.3. Joint flexion

For the angle of flexion (a) (Fig. 1) we varied between
total extension (1801 of flexion) and a flexion of 901,
taking 1351 as a standard for this run, whereas 901 of
flexion were chosen for the other parameter tests. These
angles correspond to typical hand positions in climbing:
in the crimp grip position, the PIP joints are flexed from
901 to 801 and in the slope grip position the PIP joints
are fully extended or flexed just slightly (Schweizer,
2001).

2.3.4. A2 and A4 positioning

The opinions about the exact positioning of the A2
and A4 pulleys vary between different authors and are
not very concise. For the A2 pulley we chose a distance
from the centre of rotation of PIP of 1/3 which is in
congruence with the findings of several authors (Doyle,
1988; Hauger et al., 2000; Walbeehm and McGrouther,
1995). Hauger et al. (2000) are the only authors stating
the positioning of the A4 pulley, which is situated in the
midportion of the intermediate phalanx. We therefore
chose a distance of 1/4 of the intermediate phalanx from
the centre of rotation of PIP for the standard runs. The

variation of the pulley positioning from the centre of
rotation was then varied from 1/20 to on times the total
length of the respective phalanx.

2.3.5. Tendon and bone width

There was no literature regarding the relative
mismatch between the bone width and the tendon width
nor regarding the tendon height of either FDS or FDP.
We thus performed an ultrasound examination of five
male climbers of which X-rays were at hand (age:
34.675.5 y), years of climbing:10.474.56, average
climbing difficulty: 9.370.7 in metric values as proposed
by Schöffl et al. (2003a, b), in order to determine these
parameters. The X-rays came from earlier examinations
and the ultrasound examination was performed on a
Hitachi 8500 (Hitachi Medical Systems, UnterschleiX-

heim, Germany). All X-ray- and ultrasound-examina-
tions were evaluated by the same researcher. The
subjects placed their hands in a water filled basin which
was large enough to accommodate the whole hand in a
stretched out position. We then determined the end of
the respective pulley in direction of the PIP articulation
and evaluated the position from the centre of rotation,
then marking this position using a skin pen and then
determining at this exact position the tendon height and
width in the frontal plane. We found an average
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Table 1

The model parameters

Parameter Symbol Value Source

FDS:FDP — 85N/256N Marco et al. (1998)

Harding et al. (1993)

Stiffness A2 — 1617.8N/cm Lin et al. (1990)

Stiffness A4 — 1762.8N/cm Lin et al. (1990)

Angle of flexion a 451

Positioning A2 — 0:31 � length of phalanx Doyle (1988)

Positioning A4 — 0:23 � length of phalanx Doyle (1988)

Bone width�Tendon width LB–LT 0.5 cm (A2) Ultrasound

0.4 cm (A4)

Tendon height HT 0.52 cm (A2) Ultrasound

0.65 cm (A4)

Table 2

Normalized parameter sensitivity of the forces acting on the A2 and A4 pulley, respectively, for each parameter (see text for definitions)

Parameter Standard value Parameter range Normalized A2 Sensitivity A4

FDS:FDP 1 0.1; 10.0 0.2; 0.2 0.004; 0.004

Stiffness A2 1617.8N/cm 1000; 2200 0.06; 0.03 �0.02; �0.01

Stiffness A4 1762.8N/cm 1000; 2400 �0.03; �0.01 0.02; 0.01

Angle of flexion 901 451; 1801 �3.0; �1.8 �3.0; �3.1

Positioning A2 0.312 0.05; 1.0 �2.4; �0.3 1.1; 0.2

Positioning A4 0.23 0.05; 1.0 1.6; 0.7 �1.9; �0.2

Bone width�Tendon width 0.5 (A2); 0.1; 1.5 0.48; 0.64 0.64; 0.60

0.4 (A4)

Tendon height 0.52 (A2); 0.65 (A4) 0.1; 1.0 �0.39; �0.34 �0.42; �0.34
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difference between bone and tendon width of
0.15 cm70.05 for the proximal phalanx (PP) at the
distal end of the A2 pulley and an average difference
between bone and tendon width of 0.12 cm70.02 for the
intermediate phalanx (MP) at the proximal end of the
A4 pulley. The tendon height measured 0.65 cm (70.03)
at the distal end of the A2 pulley and 0.55 cm (70.04) at
the proximal end of the A4 pulley. We therefore chose
these values for the standard run and then varied within
reasonable limits that were chosen to be higher than the
observed standard deviation in order to include even
greater inter-individual variation.

3. Results

3.1. Tendon tension

Fig. 3 represents the effect of including a second
tendon for the calculation of the forces acting on the
pulley system. When varying the relation of the forces
developed in these two tendons, the force acting on the
A2 pulley rises from 20.7 to 174.3N in a linear fashion
ðR2 ¼ 0:998Þ with a slope of 15.5, whereas the force
acting on the A4 pulley stays mainly constant starting
with 38.1N and going up to 40.5N thus resulting in a
slope of 0.24 ðR2 ¼ 0:998Þ (Fig. 3). The sensitivity
analysis (Table 2) for this parameter reflects the linear
form of this parameter because varying the parameter to
a higher or lower value results in the same normalized
sensitivity of 0.2 for the A2 pulley and 0.04 for the A4
pulley. Additionally the fact that both normalized
sensitivity for both pulleys are positive reflects the rising
nature of each line representing the influence of this
parameter on the forces acting on the respective pulley.

3.2. Stiffness

The stiffness of each pulley had a normalized
sensitivity of less than 0.1. Furthermore it can be

observed, that when varying the stiffness of one pulley
the normalized sensitivity of these pulley is positive
whereas the opposite is true for the other pulley.

3.3. Joint flexion

The angle of flexion in the PIP joint had a much
higher normalized sensitivity than the parameter repre-
senting the stiffness of each pulley (Table 2), with values
between �1.8 and �3.1. All values were negative.

3.4. A2 and A4 positioning

For the normalized sensitivity of the positioning of
the A2 and A4 pulley with respect to the centre of
rotation in PIP, the same observation as for the stiffness
of the pulleys can be made, namely that if the sensitivity
for one pulley is positive for one stiffness, it is negative
for the other (Table 2). The values are high, ranging
from –2.4 and 1.6. The graph representing the influence
of the positioning of the A2 pulley with respect to the
centre of rotation in PIP on the force developed on each
pulley is presented in Fig. 4. When the pulley is
positioned as close as possible (0.1 times the length of
PP) to the centre of rotation in PIP, the force on the A2
pulley is maximal with 335N and then decreases in a
non-linear form to 39N at a distance of the total length
of the proximal phalanx. At the same time, the force
acting on the A4 pulley increases from 20.4 to 277.5N
for the same values for the distance of A2 from the
centre of rotation in PIP, thus leading to an intersection
of both curves at a distance of 0.22 times the length of
the phalanx. The force acting on both pulleys at this
point is equal to 157N. When considering the graph
representing the influence of the distance from the A4
pulley from the centre of rotation in PIP, the same
phenomenon can be observed but with opposite direc-
tions. Whereas the force acting on the A2 pulley
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increases from 23 to 312.7N with increasing distance of
the A4 pulley from the centre of rotation in PIP, the
force acting on the A4 pulley decreases from 256 to
81.4N, thus leading to an intersection between the two
curves at a distance of 0.38 times the length of PP with a
force acting on both pulleys of 168N (Fig. 5). When
varying one pulley and then determining the position for
the other pulley in which the forces acting on the two
pulleys are equally distributed between the two pulleys,
one obtains the values represented in Fig. 6. It can be
observed, that the position for which the forces are
minimal is a position in which both pulleys are as close
as possible to the centre of rotation in PIP. When
increasing the distance, the forces on the two pulleys
increase a lot up to distances of 1/3 times the length of
the respective phalanx and then the slope of the curve
becomes less steep.

3.5. Bone and tendon width

The normalized sensitivity of the mismatch between
bone and tendon shows little variation neither between

the higher and lower values nor for the two pulleys,
always being positive (Table 2). The forces acting on the
two pulleys in dependence of this mismatch are
represented in Fig. 7. Both curves increase from 71.6
and 123.1N for the A2 and A4 pulley, respectively, to
values of 258.5 and 442.8N, respectively, with a greater
slope for the curve representing the A4 pulley.

The normalized sensitivity concerning the tendon
height is also nearly constant with values varying
between �0.34 and �0.42, always with negative signs
(Table 2).

The final result for the standard set of parameters
leads to a force of 123.3N for the A2 and of 194.2 N for
the A4 pulley.

4. Discussion

The biomechanical analysis of the pulley system of the
hand has already received much attention (Hahn and
Lanz, 1996; Hume et al., 1991; Lin et al., 1990; Manske
and Lesker, 1977; Marco et al., 1998; Mester et al., 1995;
Schweizer, 2001). In a mathematical approach towards
the evaluation of the forces acting on the A2 and A4
pulley in order to determine an optimal position, in
which the forces acting on the two pulleys are equally
distributed, for a possible reconstruction after pulley
rupture, Hume et al. (1991) developed a model that
included several parameters: the angle of flexion, the
tendon tension, the relative mismatch between bone
width and tendon width as well as the tendon height.
The authors reached the conclusion that the relative
mismatch between the bone and tendon width is so
important that the best site for reconstruction would
always be the place where the phalanx is the thinnest
and that place corresponds to the middle of the phalanx.
However the authors did not test the relative sensitivity
of the parameters included in their model. We developed
the model further including two additional parameters:
the ratio of FDS over FDP and the stiffness of each
pulley. FDS inserts on the medial phalanx and does not
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pass through the pulley A4 thus not applying any force
on this pulley. We then evaluated each parameter in turn
with a sensitivity analysis proposed by Fasham et al.
(1990).

The sensitivity analysis enabled us to observe several
things. The first point to note is that the normalized
sensitivity enables us to evaluate the respective effect of
each parameter, with low values suggesting a relative
unimportance for the forces acting on each pulley. The
second point of interest arising from this study in
general is that if the value of S(p) for an increased value
of a parameter differs from the decreased value, this
suggest that the curve representing the relationship
between the parameter and the developed force in the
respective pulley is not a straight line. The third point to
note is that if the S(p) values of the A2 and A4 pulleys
are of different signs, this suggests that a change of this
parameter diminishes the force for one while at the same
time enlarging it for the other pulley.

The less sensitive parameter proofed to be the stiffness
of each pulley. Two main graft materials have been
proposed for pulley reconstruction: the palmaris longus
tendon as proposed by Bunnell (1944), Karev et al.
(1987), Weilby (Kleinert and Bennett, 1978) or Wid-
strom et al. (1989a, b) and the retinaculum extensorum
as proposed by Lister (1985). Therefore, although these
two anatomical structures probably differ with respects
to their stiffness, the surgeon does not need to include
this parameter when choosing the best tissue for
reconstruction.

Another unimportant parameter is the ratio of FDS/
FDP for the A4 pulley. The normalized sensitivity for
the A4 pulley is an order smaller than the sensitivity for
the A2 pulley. This is expectable when considering the
fact, that an increasing value of FDS with a constant
value for FDP will not change the force acting on this
pulley, since FDS does not pass through this pulley. The
small increase in force can be explained with the
elongation of the A2 pulley. Applying an increasing
force on the A2 pulley will enlarge this pulley thus
increasing the angle between the tendon and the A2
pulley while at the same time decreasing the angle
between the tendon and the A4 pulley, which implies an
increase of the force acting on the A4 pulley. However,
the ratio of FDS/FDP has a certain significance for the
A2 pulley and thus needs be included when determining
the forces acting on the pulley system. So far there is
however little knowledge about the exact tensions being
developed in the two tendons for a given external force
applied at the finger tip for typical hand positions in
activities that carry a high risk for pulley rupture, like
rock climbing.

The most important parameter proofed to be the
angle of flexion in PIP. This confirms the observation
that climbers most often rupture their pulley in a hand
position called crimp position in which the DIP joint is

hyperextended and the PIP is flexed to a maximum thus
placing maximum stress on the two pulleys (Schöffl
et al., 2003a, b; Schweizer, 2001). The parameter is
equally important for both pulleys. This parameter is
the main factor when evaluating the forces that are
applied on the pulley in climbing, thus influencing the
choice for the best graft material for withstanding these
high forces.

Another important parameter that needs to be
considered for the choice of the optimal positioning
when reconstructing is the positioning of the pulley in
relation to the centre of rotation in PIP. We calculated
that the optimal positioning for an A2 pulley graft,
given that the A4 pulley is still intact, would be at a
distance of 0.37 times the length of the proximal phalanx
of the centre of rotation in PIP. The optimal placement
for an A4 pulley graft, given that the A2 pulley is still
intact, would be at a distance of 0.34 times the length of
the medial phalanx of the centre of rotation in PIP. If
both pulleys are to be reconstructed the perfect
positioning is as close as possible to the centre of
rotation.

The mismatch between bone width and tendon width
is a parameter that varies considerably over the length of
a phalanx, since the width of the bone varies consider-
ably. The normalized sensitivity shows that this para-
meter has a certain influence on the outcome of the
model but that it is 5 times less important than the
positioning of the pulley with respect to the centre of
rotation. There is no data concerning the width either of
the tendon or of the bone. Furthermore it is impossible
to determine general values about these two parameters
because especially the width of the bone is a function of
the strains placed upon it and it has already been
observed, that the phalanges of climbers grow thicker as
a consequence of rock climbing (Schöffl et al., 2004a–d).
If this parameter is to be included, the relative width of
the bone as well as of the tendon has to be determined
on the individual before choosing a perfect positioning.
Given the poor data concerning this parameter and the
fact that this parameter is so much less important than
the positioning of the pulley with respect to the centre of
rotation, we suggest that this mismatch does not need to
be considered when determining the perfect positioning
for pulley reconstruction.

Another parameter for which no data was available, is
the tendon height. Though the FDP tendon is supposed
to have feminine curves (Walbeehm and McGrouther,
1995), there is no suggestion about its dimension and
even less is known about the height of the FDS tendon
let alone the two of them taken together. We believe
however that the tendon height does not vary a lot over
its length and therefore suggest that this parameter does
not need to be included when choosing the best
positioning for a possible pulley reconstruction, but
that for the determination of the forces acting on the
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pulley system ultrasound pictures of the tendons of the
concerned individual need to be taken.

It is difficult to validate our results with literature
data, since the forces acting on the pulleys are
determined using an external force applied at the finger
tip (Schweizer, 2001). There is however no knowledge
about the effect of an external force on the forces
developed in the flexor tendons to counteract these.
Since we do not know what the external force would be
for forces of 60N developed in FDP and of 20N in FDS
a direct comparison is impossible. Furthermore there
are several studies that evaluate the forces acting on the
pulley system of cadaver hands when pulling on the two
tendons (Hume et al., 1991; Manske and Lesker, 1977;
Marco et al., 1998; Warme and Brooks, 2000), but
instead of measuring the force applied on the tendons,
the tendon excursion is recorded. Hume et al. (1991)
determines 12.3N for the forces acting on the A2 pulley
and 28.3N for the forces acting on the A4 pulley for a
tendon tension of 5.74N at 901 of flexion. This implies
that the forces applied on the pulleys are more than two
times higher for the A2 pulley and more than 4 times
higher for the A4 pulley than the forces developed in the
tendon. We were not able to reproduce these results but
also did not use the same parameter values.

It needs to be stated that our model has been designed
for the quantification of the relative influence of
different parameters on the forces acting on the pulleys
when applying a force at the fingertip in static
conditions, conditions typically encountered in rock
climbing. The pulley has however another important
function, namely the passage of the tendons in dynamic
conditions, which enables us to close our hands and
grasp objects. For this application the gliding resistance
in the pulleys needs to be minimal. We have not
considered this parameter so far in our calculation since
the model is only applicable to static conditions. This
may need to be considered when choosing the optimal
positioning for a pulley graft since the climber would
not profit from a graft which can withstand all forces
applied to it, but will hinder him in bending his fingers.
We believe however that the positions that we propose
in this paper are not problematic in respect to this,
because they lie within the physiological limits observed
in the literature (Hahn and Lanz, 1996).

Another parameter that has not been included in our
model so far, is the A3 pulley which may also influence
the angle between the tendons and the respective pulley
(A2, A4) (Zhao et al., 2000) since it is situated right
in the middle of the two pulleys at the centre of rotation
of the PIP joint. Though the A3 pulley is considered to
be the most flexible of all the pulleys (Lin et al., 1990)
and is therefore believed not to influence that path taken
by the tendons (Hahn and Lanz, 1996; Hume et al.,
1991), its importance on the outcome of the forces
acting on the two other pulleys has never been assessed.

We therefore believe that the model could in further
works be improved by including the A3 pulley in the
calculations.

The suggestions for the optimal position for a pulley
graft need to be treated carefully since, (1) the data
about the exact positioning of the two pulleys is poor
and (2) there is a strong interindividual variability
concerning the positioning of the two pulleys. One
therefore needs to determine the exact positioning of the
remaining pulley in order to determine the perfect
positioning for the graft. Additionally, it needs to be
stressed, that we used a relation of FDS over FDP of 1/3
for the determination of the optimal positions. So far
there is no data available for determining the exact
distribution of the tendon tensions for a typical hand
position in rock climbing. If the relation between the
two tendons is different, then the forces acting on the
respective pulleys vary as well, leading to different
optimal positions. In the case that this kind of data
should become available, a better estimation of the
forces acting on each pulley could be envisioned using
this model which may lead to a different estimation of
the optimal positioning for the two pulleys. Further-
more it has to be stressed that the forces being applied
on the pulley system need to be lower than the maximal
tearing forces of this pulley as determined by Lin et al.
(1990). Finally, although the model is able to guide the
surgeon in the choice for the best positioning of the
pulley with regard to biomechanical factors, these may
not be the only factors included in the choice of the
optimal positioning. Other non-biomechanical con-
straints may also play an important role.
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Fingertip force and electromyography of finger flexor muscles during a
prolonged intermittent exercise in elite climbers and sedentary
individuals
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Abstract
The aim of this study was to characterize forearm muscle fatigue identified by the decrease in electromyogram median
frequency and/or fingertip force during intermittent exercise. Nine elite climbers (international competitive level, USA 5.14a
on sight) and ten non-climbers were instructed to maintain a fingertip force of 80% of their maximal voluntary contraction
force on a dynamometer mimicking a rock climbing grip during a 5 s effort/5 s rest cycle for 36 repetitions (i.e. 6 min of
exercise). Elite climbers lasted twice as long as non-climbers (climbers: 3 min; non-climbers: 1 min 30 s) before the force
could no longer be maintained (i.e. the failure point). After this moment, fingertip force decreased and stabilized until the
end of the exercise around 50% maximum voluntary contraction force in non-climbers and 63% in elite climbers.
Electromyogram median frequency showed a greater decrease in non-climbers than in elite climbers before the failure point.
No change in median frequency was observed after the failure point in elite climbers or in non-climbers. These results
confirm that elite climbers are better adapted than non-climbers for performing the intermittent fingertip effort before the
failure point. After this point, the better fingertip force of elite climbers suggests different forearm muscle properties, while
the electromyography results do not provide any indication about the fatigue process.

Keywords: Rock climbing, electromyography, finger flexor muscles, fatigue

Introduction

Over the last 20 years, interest in sport climbing has

increased considerably and it is now an international

competitive sport (Watts & Drobish, 1998). It

involves climbing walls by gripping holds with the

fingers of each hand in succession. This effort

corresponds to an intermittent exercise of the

forearm muscles (Ferguson & Brown, 1997). The

inability to generate and/or to sustain the finger force

necessary to maintain contact with the hold is the

main reason for an unsuccessful ascent or failure on a

given climbing move (Watts, Dagget, Gallagher, &

Wilkins, 2000). Fatigue has been defined by Enoka

and Stuart (1992) as an acute impairment of

performance that includes both an increase in the

perceived effort necessary to exert a desired force and

the eventual inability to produce this force. Fatigue

of the forearm muscles is critical in rock climbing,

since it can decrease the intensity of the force applied

on the hold.

Fatigue can be detected before any force modifica-

tion by monitoring changes in the surface

electromyogram (EMG) of contracting muscles. It

has been shown that the EMG median frequency is a

reliable index of fatigue within a muscle (Basmajian &

De Luca, 1985; Petrofsky, 1981). The EMG median

frequency is related to the time course of the fatigue-

linked physiological and biochemical processes early

in the contraction. During sustained contractions, the

decrease in EMG median frequency is causally

related to the decrease in conduction velocity of

motor potentials on the sarcolemma. This is mostly

due to the decrease in the pH of the interstitial fluid,

as lactic acid and hydrogen and potasium ions (Hþ

and Kþ ) accumulate during the contraction, with the

casual influence of Hþ having been more widely

studied (Bigland-Ritchie, Donovan, & Roussos,

1981; Enoka & Stuart, 1992; Hagg, 1992; Petrofsky,

1981; Sjogaard, Savard, & Juel, 1988).

The EMG median frequency of forearm muscles

was successfully used to examine fatigue during
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simulated rock climbing grips (Quaine & Vigouroux,

2004). Participants were required to sustain inter-

mittent fingertip force at 80% of their maximal

voluntary contraction (MVC) force until it could no

longer be maintained (i.e. the failure point). The

EMG median frequency decreased twice as fast for

non-climbers than elite climbers. Thus elite climbers

demonstrated physiological and biochemical adapta-

tions compared with non-climbers. Pitcher and

Miles (1997) showed that when non-climbers

prolonged exercise after the failure point, the force

intensity fell steadily to reach a plateau at approxi-

mately 50% MVC. In comparison, elite climbers

may be expected to present a different pattern.

The aim of the current study was to characterize

forearm fatigue identified by the decrease in EMG

median frequency and/or fingertip force during

intermittent hand grip exercise in both elite climbers

and non-climbers.

Methods

Nine elite climbers (international competitive level,

USA 5.14a on sight; age 22.2+ 1.6 years, height

1.76+ 0.04 m, body mass 65.5+ 3.2 kg; mean+ s)

and ten non-climbers who had not practized forearm

contractions during sports or work (age 24.0+ 1.8

years, height 1.78+ 0.05 m, body mass 74.0+
3.0 kg) took part in the study. All participants were

right-handed males. They signed an informed con-

sent in accordance with the guidelines of Joseph

Fourier University.

Apparatus

The finger-grip design described by Quaine, Vigour-

oux and Martin (2003) was used in this study

(Figure 1). This apparatus allowed us to evaluate

precisely the force exerted at the participant’s

fingertips. The participants were seated with their

right forearm placed in the finger-grip. The shoulder

position was standardized at 458 of abduction and

the elbow was flexed 908.
The most common finger posture used by up to

90% of sport climbers (Schweizer, 2001), the crimp

grip, was examined. The distal interphalangeal joint

was hyper-extended (730+ 98) and the proximal

interphalangeal joint was flexed (90+ 168). The

joint angles were controlled in the sagittal plane

using a digital camera (Sony, DSC-S70, Japan).

The fingers gripped the hold on a surface 1 cm

deep. The wrist was held thanks to a mitten

(Salomon, Model Protege-Poignet Active Men,

France) at 408 of extension in front of the hold.

The thumb did not act as an additional gripping

force. A mono-axial load cell (Schlumberger, model

CD-750, France) was used to measure the grip

force intensity applied by the fingers. The signal was

amplified (PM, model 1965, France) before record-

ing. An oscilloscope provided the participants with

constant visual feedback of the force produced and

indicated the target force of 80% of their MVC on

the screen.

Electromyography

Surface EMG activity of the extrinsic hand flexor

muscles – that is, the flexor digitorum superficialis

(FDS) and flexor digitorum profundus (FDP) – was

recorded. Extensor muscle EMG from the extensor

digitorum communis (EDC) was also recorded to

control the EDC involvement during the exercise. As

reported previously (Quaine et al., 2003), the ratio of

flexor and extensor EMG amplitude was constant

throughout the exercise in both groups of partici-

pants, suggesting a constant co-activation. Pre-

amplifier (6 600) Ag-AgCl electrodes (Graphic

Controls, Canada) were used (input impedance 10

GO, common mode rejection ratio = 100 db at 50/

60 Hz, bandwidth = 5 – 1000 Hz). The surface

electrodes were placed as suggested by Quaine et

al. (2003). To reduce the influence of the flexor carpi

radialis (i.e. a wrist flexor), the position of the finger

flexor muscle electrodes was considered appropriate

when the EMG signal was present during finger

flexion with a stable wrist, yet absent during wrist

flexion with no voluntary finger flexion (Blackwell,

Kornatz, & Heath, 1999). The electrodes for the

extensor muscles were positioned around the 1
4

point

on a line drawn from the lateral epicondyle to the

styloid process of the ulna (Basmajian & De Luca,

1985). Force and EMG signals were sampled at

1024 Hz (Mazet Electronique, model Biostim 6082,

France). The raw EMG data were filtered using aFigure 1. The experimental set-up.
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low-pass filter (300 Hz cut-off, zero lag fourth-order

Butterworth filter).

Maximal voluntary contraction

The participants warmed up on the device by

performing a series of 100 contractions for 5 s at

50 N as advised by Schweizer (2001). The EMG

parameters collected during the warm-up showed

that no fatigue was produced. After a 3 min rest, the

participants performed three maximal isometric

finger flexion contractions for 5 s separated by a

5 min rest period. The highest peak force was chosen

as the pre-exercise maximal voluntary contraction

(MVC) force.

Intermittent exercise

After a 10 min rest, the participants performed finger

flexion contractions at 80% MVC for 5 s followed by

5 s of rest. During the rest period, they could relax,

but were not allowed to release the fingers from the

hold and were instructed to keep the arm and the

hand in the same posture. This protocol is appro-

priate to study climbers’ forearm muscle fatigue,

since it mimics the forearm exercise encountered

during rock-climbing (Pitcher & Miles, 1997;

Quaine et al., 2003). When the participants were

no longer able to maintain 80% of pre-exercise

MVC, they were required to exert the highest

voluntary contractions they could perform. The

exercise consisted of 36 repetitions, which took

6 min to complete. Oral encouragement was given

to each participant to obtain maximal effort during

both the maximal voluntary contractions and inter-

mittent exercise.

Data analysis

Each contraction was labelled from 1 to 36 (i.e. C1 to

C36). For each contraction, fingertip force and EMG

were divided into 2 s windows of data with the onset

of analysis adjusted 2 s after the force started to

increase. The moment the required force could no

longer be maintained (i.e. the failure point) was

determined for each participant using a threshold-

based criterion set to 80+ 10% MVC and labelled

CTF (Quaine et al., 2003). For each of the two

groups of participants, CTF was averaged and

expressed in seconds (i.e one contraction corre-

sponds to 10 s of exercise, 5 s contraction and 5 s

rest).

The median frequency (fmed) was computed after a

fast Fourier transform for each 2 s segment (Basma-

jian & De Luca, 1985). Both fingertip force and fmed

were normalized according to their values recorded

during the MVC. All computation procedures were

performed using Matlab software (The Math Works,

Inc.,USA).

Descriptive statistics are reported as the mean+ -

standard deviation in the text and the

mean+ standard error of the mean in the figures.

Cochran’s test for homogeneity of variance was used

to assess the normality of both the force and EMG

data. An independent t-test was used to compare

fingertip force MVC between non-climbers and elite

climbers. Two-way analyses of variance (group6
contraction number) with repeated measures on the

second factor were used to analyse the fingertip force

and median frequency. The mean time-related

behaviour of fmed for the flexor muscles was

computed for each of the two groups. The slopes

of best fit were plotted from C1 to CTF and from CTF

to C36. Significance was set at P 5 0.05 for all

statistical tests.

Results

Cochran’s test of homogeneity showed that both

fingertip force and median frequency were normally

distributed (P 4 0.05). Technical problems meant

that the EMG of one non-climber did not provide

satisfactory signals. Thus the EMG data of this

participant were removed from the statistical ana-

lyses.

Maximal voluntary contractions

The mean MVC force of the elite climbers was

412.3+ 40.9 N and that of the non-climbers was

361.6+ 52.1 N. The t-test (t = 72.33, P 5 0.05)

showed that the force exerted by the non-climbers

was significantly lower than that exerted by the elite

climbers.

Intermittent exercise

The results for fingertip force in both elite climbers

and non-climbers are presented in Figure 2. The

analysis showed a significant main effect of group

(F1,17 = 9.122, P 5 0.05). This means that the

climbers applied significantly higher overall fingertip

forces than non-climbers (climbers: 67.6+ 5.9%

MVC; non-climbers: 56.2+ 12.9% MVC). The

analysis of variance (ANOVA) showed a significant

main effect of contraction number (F35,595 = 39.63,

P 5 0.05). This means that overall fingertip force

(averaged over the two groups) was significantly

different between contractions. A significant group

6 contraction number interaction (F35,595 = 6.93, P

5 0.05) was observed. This shows that the fingertip

force applied by elite climbers and non-climbers

evolved differently throughout the exercise.
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The mean contraction number corresponding to

the failure point (i.e. CTF) was 9.2+ 4.5 contrac-

tions for the non-climbers and 19.0+ 13.6

contractions for the elite climbers. These corre-

sponded to 1 min 30 s for non-climbers and 3 min

for elite climbers. After CTF, fingertip force de-

creased significantly and reached 63.2+ 1.6% MVC

for elite climbers and 50.0+ 7.8% MVC for non-

climbers.

The variations in median frequency (fmed) are

presented in Figure 3. The statistical analysis showed

a significant main effect of group (F1,16 = 5.59,

P5 0.05), meaning that the overall fmed was different

for elite climbers and non-climbers (non-climbers:

73.5+ 7.3% fmed MVC; climbers: 82.3+ 6.3% fmed

MVC). A significant main effect of contraction

number (F35,560 = 10.08, P 5 0.05) demonstrated

that the overall fmed (averaged over the two groups)

was significantly different between contractions. The

ANOVA revealed a non-significant group 6 con-

traction number interaction, indicating that fmed

evolved similarly throughout the exercise in both

groups.

From C1 to CTF, the fmed slopes were negative in

elite climbers and non-climbers. A steep slope was

observed for non-climbers (y = 72.34x þ 95.9,

r = 0.96), whereas that for elite climbers

(y = 70.9xþ 95.6, r = 0.89) was around 21
2

times

less steep. From CTF to the end of the exercise (C36),

the slope amounted to 7 0.05 in elite climbers

(y = 70.05xþ 78, r = 0.14) and to 7 0.14 in non-

climbers (y = 70.14x þ 72, r = 0.44). This indi-

cates that fmed did not evolve on average after the

moment the initial contraction could no longer be

maintained (i.e. the failure point). From CTF to C36,

the mean fmed amounted to 69.2+ 2.1% fmed MVC

for non-climbers and 77.3+ 2.1% fmed MVC for

elite climbers.

Discussion

Our results indicate that the maximal voluntary

fingertip force applied by elite climbers is signifi-

cantly greater than that applied by non-climbers.

Similar results are presented in the literature,

showing that climbers have developed their fingertip

force capacity, enabling them to maintain contact

with the hold during rock climbing (Cutts & Bollen,

1993. Grant, Hynes, Whittaker, & Aitchison, 1996).

Assessing the failure point at which this contraction

can no longer be maintained shows that elite

climbers sustain the predetermined force twice as

long as non-climbers. The failure point is thus useful

for detecting fatigue in rock climbing (Watts, New-

bury, & Sulentic, 1996), but it does have its

limitations. The failure point is a function of both

physiological and psychological factors (Enoka &

Stuart, 1992). Non-climbers could thus be less

motivated, since they are less accustomed than elite

climbers to the pain and general discomfort asso-

ciated with finger-grip tasks (Janot, Steffen, Porcari,

& Maher, 2000. Pandolf, Kamon, & Noble, 1978).

However, these may be overcome by using EMG

data. The EMG spectral modifications provide

unambiguous evidence about the rate of the fatigue

process. Before the failure point, the EMG median

frequency decreases in elite climbers and in non-

climbers. These decreases show that there is a fatigue

progression concomitant with the accumulation of

interstitial biochemical by-products. When the blood

Figure 2. Mean (+ standard error of the mean) normalized

fingertip force in elite climbers (^) and non-climbers (*) during

the intermittent exercise (36 contractions). To improve clarity,

only every second contraction is represented. The arrows show the

moment at which the initial force (i.e. 80+10% MVC) could no

longer be maintained (i.e. the failure point, CTF).

Figure 3. Mean (+ standard error of the mean) normalized

median frequency (fmed) in elite climbers (^) and non-climbers

(*) during the intermittent exercise (36 contractions). The arrows

show the moment at which the initial force (i.e. 80+ 10% MVC)

could no longer be maintained (i.e. the failure point, CTF). Lines

of best fit were plotted from C1 to CTF and from CTF to C36. To

improve clarity, only every other contraction is presented.
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flow is occluded (i.e. for contractions higher than

30% MVC), the only known factor that affects the

conduction velocity is the amount of interstitial Hþ

and Kþ (Bigland-Ritchie et al., 1981; Enoka &

Stuart, 1992; Hagg, 1992; Petrofsky, 1981; Sjogaard

et al., 1988).

This accumulation is lower in elite climbers, since

the median frequency decreases 2.5 times more

slowly than in non-climbers. One explanation could

be found in the studies of Ferguson and Brown

(1997) and Usaj (2002), who showed that elite

climbers show superior peripheral vascular charac-

teristics and enhanced vasodilator capacities. Hence,

the blood flow between each contraction is increased

in elite climbers, which determines the rate at which

biochemical by-products are removed.

After the failure point, no EMG median frequency

changes were observed in elite or non-climbers,

suggesting that no biochemical modifications occur

in the muscles. During this phase, fingertip force

evolved differently between the groups. In non-

climbers, the force fell until a second plateau was

reached at 50% MVC. Similar results have been

described for non-climbers by Pitcher and Miles

(1997). These authors concluded that only the slow-

twitch oxidative fibres (Type I) were at work after the

failure point. In elite climbers, the force failure was

more limited and stabilized around 60% MVC. This

result is new and suggests that elite climbers have

adapted forearm muscle capacities to apply a high

intensity of force to the hold despite the fatigue

process. However, it cannot be established by the

present study, or by reports in the literature, whether

the maintenance of this level of force was attributable

to slow-twitch oxidative fibres as in non-climbers.

Regarding force intensity, elite climbers may experi-

ence different forearm muscle fibre recruitment and/

or composition resulting in the maintenance of a

higher intensity of force after the failure point. This is

in line with the fibre-based muscle model of Hawkins

and Hull (1993). These authors proposed a model for

predicting muscle fatigue from muscle fibre compo-

sition. The development of forearm muscle fatigue in

the elite climbers in the present study suggests fatigue

of an equivalent heterogeneous muscle composed of

all three fibre types (i.e. slow-twitch oxidative, fast-

twitch glycolytic oxidative and fast-twitch glycolytic

fibres). Additional experiments will need to be

performed to confirm this assumption.

Within the limits of the current study, the

experimental protocol allows a broadening of our

understanding of the patterns and mechanisms of the

development of fatigue during simulated rock

climbing. Applications include the monitoring of

training programmes, particularly the adaptations

observed in the forearm muscles before the failure

point.

Conclusions

During a prolonged intermittent finger grip exercise,

forearm muscle electromyograms show a greater

decrease in median frequency in non-climbers than

in elite climbers before the failure point, suggesting a

greater rate of fatigue. After the failure point, no

changes in frequency are observed in elite climbers

or non-climbers, suggesting no biochemical changes

in the muscles. Elite climbers are thus able to

maintain forceful fingertip force longer than non-

climbers. They limit the force loss induced by fatigue

and maintain a higher percentage of force intensity

after the moment the initial target force can no

longer be maintained.
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Annexe D 
 
 
 
 
 
 
Quaine, F. Vigouroux, L., 2004. Maximal resultant four fingertip force and fatigue of the 

extrinsic muscles of the hand in different sport climbing finger grips. International Journal of 

Sport Medicine 25, 634-7. 
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Annexe E 
 
 
 
 
 
 
Quaine, F., Vigouroux, L., Martin, L., 2003. Finger flexors fatigue in trained rock-climbers 

and untrained sedentary subjects. International Journal of Sport Medicine 24, 424-427. 
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Annexe F 
 
 
 
 
 
 
Quaine, F., Vigouroux, L., Martin, L., 2003. Effect of simulated rock climbing finger postures 

on force sharing among the fingers. Clinical Biomechanics 18, 78-84. 
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