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CV
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EMG

Fd
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fmaxL ou fmaxR
FMD
FMDI
FMI
fminL ou fminR
IPI
MVC

NL ou Ng
PA

PAI
PAUM
Pi

P(t)

R

RMS
RMS %
RNA
ROR
SCAL
SEMG
SF(t)
SNC

Adénosine diphosphate

Adénosine triphosphate

Coefficient de variation

Densité spectrale de puissance

Electromyographie

Fréquence de décharge

Fréquence moyenne

Fréquence décharge maximale des unités motrices lentes ou rapides
Fréquence médiane

Fréquence médiane instantanée

Fréquence moyenne instantanée

Fréquence décharge minimale des unités motrices lentes ou rapides
Intervalle interimpulsion

Contraction volontaire maximale

Nombre des unités motrices lentes ou rapides

Potentiel d’action
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Potentiel d’action de I’unité motrice

Phosphate inorganique

Force de consigne d’entrée

Coefficient de corrélation
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Scalogramme
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TF Transformée de Fourier
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UM (Roul) Unité motrice (rapide ou lente)
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Résumé

Résumé

L’estimation de la force générée par un muscle est importante dans les études
biomécaniques et pour les applications cliniques. Puisque cette force ne peut pas €tre mesurée
directement, le signal électromyographique de surface (SEMG), reflétant le niveau
d’activation musculaire, est utilis€ pour quantifier la force développée. Cependant, tous les
facteurs, contrdlant une contraction isométrique, n’influencent pas la force et le SEMG
simultanément. Le but de ce travail de these est donc de développer un modele de simulation
conjointe du SEMG et de la force, afin d’étudier la relation EMG-force. Dans ce but, nous
avons d’abord développé une nouvelle méthode de simulation de la force musculaire a partir
d’un modele d’EMG existant. Le modele complet a été testé pour le choix de la stratégie de
recrutement et ’influence de la durée de la consigne. Puis, nous avons utilis€ une méthode de
Monte Carlo pour étudier la sensibilité du modele aux différents parametres physiologiques
d’entrée. Deux critéres existants (relations EMG-force et force-variabilité de force) ainsi
qu’un nouveau critere (erreur entre la consigne de force et la force générée), ont été utilisés
pour optimiser les parametres avec une consigne de force constante. Ce nouveau critere a
ensuite été utilisé avec une consigne de force variable (sinusoidale ou triangulaire), afin
d’obtenir les plages optimales des parametres. Enfin, pour évaluer notre modele, nous avons
réalisés des expérimentations et une simulation pour le biceps. Les résultats montrent que
notre modele EMG-force est capable de simuler qualitativement les comportements réels du

biceps pour les contractions isotoniques et anisotoniques.

Mots clés : Modélisation ; Electromyographie (EMG) ; Force musculaire
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Abstract

Abstract

The estimation of the force generated by a muscle is important in biomechanical
studies and clinical applications. As this force cannot be measured directly, the surface
electromyography signal (SEMG), reflecting the level of muscle activation, is used to
quantify the force developed. However, all the factors controlling an isometric contraction do
not influence the force and the SEMG simultaneously. The aim of this study is to develop a
simulation model of SEMG and force in order to study the EMG-force relationship. For this
purpose, we first developed a new method to simulate the muscle force from an existing EMG
model. We tested the complete model with two recruitment strategies and studied the
influence of target force duration. Then we used a Monte Carlo method to study the
sensitivity of the model to various input physiological parameters. Two existing criteria
(EMG-force and force-force variability relationships) and a new criterion (error between the
target force and the generated force) were used to optimize the parameters in constant target
force contractions. This new criterion was then used in variable target force contractions
(sinusoidal or triangular target) in order to obtain the optimum parameter ranges. Finally, to
evaluate our model, we performed experiments and simulations for the biceps. The results
have shown that our EMG-force model can qualitatively simulate the behaviour of the biceps

for isotonic and anisotonic contractions.

Keywords: Modelling; Electromyography (EMG); Muscle force

16



Introduction

Introduction

Les muscles squelettiques génerent des forces actives pour réaliser les mouvements
liés aux activités humaines. La position et les mouvements du corps humain sont basés sur
l'activation d’un seul muscle ou de plusieurs muscles. L’estimation de la force générée par un
muscle actif est intéressante, non seulement pour les études biomécaniques, mais aussi pour
les applications cliniques pour lesquelles, de plus en plus, I’information concernant les forces
musculaires est une aide au diagnostic et au traitement, par exemple, pour commander un
prothese grace a ’analyse des activités électriques des agonistes et des antagonistes d’une
fonction neuromusculaire donnée, pour concevoir les prototypes des membres controlés par le
signal myoélectrique et pour étudier comment le syst¢eme nerveux controle des mouvements
de membres chez les gens avec des pathologies, telle que la spasticité induite par le coup ou
par la paralysie cérébrale [Buchanan et coll., 2004].

Pour cela, il devient intéressant d’obtenir la contribution en force de chaque muscle
incriminé. Cependant, la force exercée par un muscle squelettique ne peut pas étre
directement mesurée de maniere non invasive [Disselhorst-Klug et coll., 2009 ; Staudenmann
et coll., 2009], parce qu'elle n’est pas accessible directement et qu’il est de plus difficile
d’estimer la force d’un muscle spécifique lorsqu’un grand nombre de muscles participent a
une contraction donnée.

L'activation électrique d'un muscle déclenche la production de force mécanique. Cette
activité musculaire peut étre observée par 1'électromyographie (EMG) de surface. L’EMG de
surface est une technique objective et non invasive pour évaluer le niveau d’activation
musculaire dans les contractions volontaires chez I’homme [Hagg et coll., 2000; Hoozemans
et van Dieen, 2005]. Puisque le signal EMG fournit des informations sur l'activit¢ du muscle
individuel, il est corrélé a la force produite du muscle: 1’amplitude du signal EMG est plus
haute lorsque la force développée par le muscle est plus importante. Les évaluations de la
force musculaire sont fréquemment basées sur 'EMG mesuré en surface [Cholewicki et
McGill, 1994; Staudenmann et coll., 2007]. Plusieurs méthodes sont proposées dans la

littérature pour cette évaluation : les modeles de type Hill [Lloyd et Besier, 2003], les réseaux
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de neurones artificiels [Song et Tong, 2005] et la recherche orthogonale rapide [Mobasser et
coll., 2007].

La force générée par un muscle est controlée, par le systtme nerveux central, selon
deux parametres : le recrutement des unités motrices (UM) et la fréquence de décharge des
UM actives. Ces deux parametres influencent aussi le signal EMG. Par contre, tous les
facteurs associés aux contractions, n’influencent pas la force et le SEMG simultanément.
D’une part, I’amplitude de 'EMG est affectée par des facteurs qui ne touchent pas la
production de la force, telle que la forme des potentiels d’action des UM [Farina et al, 2004] ;
d’autre part, certains facteurs, affectant la force lors d’un niveau d’activité musculaire donné,
ne sont pas reflétés dans le signal EMG, telle que la longueur du muscle instantanée et le taux
du changement de la longueur [Hof, 1997], I’historique de la contraction [Welter et Bobbert,
2001]. Pour obtenir des estimations valables de la force a partir du signal EMG, les facteurs
suivants doivent étre pris en compte: (1) la nature de la relation entre 'EMG et la force
(relation EMG-force), (2) les différences des caractéristiques temporelles entre les signaux
EMG et force, (3) la normalisation de I'amplitude EMG et (4) les effets de la dynamique de la
contraction musculaire [Staudenmann et coll., 2009]. Dans ces conditions, I’étude de la
relation EMG-force est pertinente pour I’estimation de la force musculaire a partir du signal
EMG de surface.

La modélisation permet de lier les parametres physiologiques internes (ex : fréquence
de recrutement, vitesse de conduction...) avec les résultats simulés (EMG de surface) afin
d’analyser I’influence de ces parametres sur le signal EMG. Une simulation simultanée de
I’EMG et de la force musculaire permettrait de comprendre et d’explorer la relation entre ces
deux signaux. Fuglevand et coll. [Fuglevand et coll., 1993] ont développé un modele pour
estimer le signal EMG et la force générés par un muscle avec une consigne de commande de
type contraction isométrique. Plusieurs schémas d’activation ont été testés afin d’analyser
profondément I'influence du schéma d’activation sur la relation EMG-force. Ce modele a
alors été appliqué dans les conditions physiologique et pathologique [Zhou et Rymer, 2004;
Zhou et coll., 2007]. De méme, les plages des parametres d’entrée de ce modele ont été
optimisées en utilisant une méthode de Monte Carlo pour tester la sensibilité des parametres
[Keenan et Valero-Cuevas, 2007]. Dans toutes les simulations citées précédemment, les
auteurs n’ont pris en compte que les signaux simulés dans une condition d’excitation
constante (contraction isotonique).

Par conséquent, 1’objectif de ce travail de theése est de développer un nouveau modele

de simulation conjointe du signal SEMG et de la force produite, associés a une consigne
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donnée, afin d’étudier la relation EMG-force pour des contractions isotoniques et
anisotoniques dans un contexte isométrique. Cette étude se déroule au sein du laboratoire de
I’UMR CNRS 6600 « Biomécanique et Bioingénierie », sous la direction des Professeurs
Catherine Marque et Frédéric Marin.

Dans ce contexte, ce rapport sera organisé de la maniere suivante :

Le Chapitre 1 présente les informations indispensables pour appréhender la génération
de la force musculaire et du signal EMG de surface, la relation EMG-force ainsi que leur
modélisation dans la contraction isométrique, afin de cerner notre problématique.

Le Chapitre 2 décrit une nouvelle méthode de simulation de la force musculaire a
partir d’'un modele EMG existant. Dans une premiere partie, nous exposons quatre modeles
construits en utilisant deux relations entre la force et la fréquence de décharge des UM, ainsi
qu’'une procédure de simulation pour choisir le meilleur modele parmi les quatre. Dans une
seconde partie, nous présentons deux tests utilisant le modele choisi, I’un sur le choix de la
stratégie de recrutement et 1’autre sur I’influence de la durée de la consigne.

Le Chapitre 3 est dédié a 1’étude de la sensibilité du modele aux différents parametres
physiologiques d’entrée en utilisant une méthode Monte Carlo. Nous présentons deux criteres
existants (les relations EMG-force et force-variabilité de force) et un nouveau critére (I’erreur
entre la consigne de force et la force générée), déduit de notre modele, pour optimiser des
parametres pour une consigne de force constante ou variable.

Le Chapitre 4 est consacré a I’évaluation expérimentale du modele EMG-force pour
des contractions isotoniques et anisotoniques. Nous proposons d’abord un protocole
expérimental, puis une procédure de simulation sur le biceps, ainsi que des méthodes de
traitement du signal. Les résultats expérimentaux et simulés sont ensuite comparés et donnent
lieu a une discussion.

Le Chapitre 5 fait le bilan de notre travail et présente la conclusion de cette étude. 1l
propose finalement, différentes perspectives pour améliorer notre modele et faire avancer les
connaissances dans le domaine de la compréhension de la relation EMG-force en contraction

isométrique.
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Chapitre 1

Revue bibliographique

Ce chapitre est structuré en 5 paragraphes. Tout d’abord, nous résumerons les
connaissances de la physiologie du muscle. Puis nous expliciterons I’origine de ’EMG
musculaire. Ensuite, nous présenterons sa relation avec la force musculaire. Nous
approfondirons les connaissances actuelles des modélisations de 'EMG et de la force
musculaire et enfin, nous ferons une syntheése de toutes ces connaissances qui vont nous

permettre de mettre en place notre modele.

1.1 Muscle squelettique

Le corps humain comprend plus de 650 muscles fixés sur le squelette. Ils fournissent
une force de traction qui permet le déplacement. Ces muscles constituent environ 40 % du
poids total du corps. Chaque extrémité du muscle est attachée par un point appelé origine ou
insertion et présente une portion charnue contractile appelée corps musculaire (Figure 1.1).
L'origine correspond au point d'attache du muscle a 1'os qui reste fixe. L'insertion est le point
d'attache du muscle a l'os qu'il met en mouvement. Ces muscles sont fixés aux os soit
directement, soit indirectement (par des tendons), et travaillent pour produire les mouvements
du corps (les muscles travaillent conjointement pour produire le mouvement d'une
articulation, pour stabiliser une articulation et pour prévenir tout mouvement dans la direction
opposée a celle souhaitée). Le raccourcissement du muscle pendant sa contraction rapproche
les deux os. En regle générale, seul 1'os comprenant I'insertion est mis en action alors que 1'os
auquel se rattache l'origine du muscle reste fermement en place. Les muscles squelettiques
présentent toujours une fatigabilité souvent liée a une contraction continue et nécessitent donc

des phases de repos.
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Les muscles squelettiques ont 4 propriétés essentielles :

e ['excitabilité : est la propriété que possede un muscle a réagir a une stimulation

par la production de phénomenes électriques associés a des mouvements ioniques;

e La contractilité : est la propriété du tissu musculaire de pouvoir se raccourcir
suite a un stimulus de facon a mobiliser les éléments osseux auxquels il est rattaché ; la

contractions entraine le raccourcissement, 1'épaississement et le durcissement du muscle ;

e [ 'élasticité : est la propriété du tissu musculaire de reprendre sa forme initiale

lorsque s'arréte la contraction ;

e La tonicité : est la propriété du muscle a €tre dans un état permanent de tension

(tonus musculaire).

1.1.1 Anatomie du muscle
1.1.1.1 Composition du muscle

L’unité de base du tissu musculaire squelettique est la fibre musculaire. Ces fibres
s’apparentent a de longues formes cylindriques contenant noyaux, mitochondries, réticulum
endoplasmique et myofibrilles [Tortora et Grabowski, 1994]. Les fibres sont disposées
parallelement. Elles mesurent de 10 a 100 pm de diametre [Bouisset et coll., 1995] et peuvent
atteindre 30 cm de longueur. Chaque fibre musculaire est située dans une membrane

transparente fine appelée sarcolemme (Figure 1.1).

Epirmysium

Pdwimysiuen
Endamysium

foong d'un
MU molour
Capillaire sanguin

Sancolemems

Velsssaux sanguing  Fibres (collules) musculaines
Mussle squelattique entier

Cuelques falsosai
Fibre: musculaire (myolione)

Figure 1.1 Organisation du muscle squelettique. (d’apres Tortora et Grabowski, 1994)
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Les myofibrilles, occupant environ 80% du volume de la fibre musculaire, sont des
€léments cylindriques, d’un diametre de 1 a 2 pm [Bouisset et coll.,, 1995]. Chaque
myofibrille présente une alternance réguliere de bandes sombres (A, anisotropes) et de bandes
claires (I, isotropes), dont la parfaite correspondance d’une myofibrille a I’autre donne au
muscle sa striation transversale. Au milieu de chaque bande A, se trouve une bande plus
claire : la zone H (Hensen). Au milieu de cette zone H, on note une strie plus sombre : la
bande M. Au milieu de chaque band I, se trouve une bande plus sombre, la ligne Z. L’espace
cylindrique délimité par deux lignes Z consécutives est appelé sarcomere : c’est I'unité
anatomo-physiologique du muscle. Etudiés au microscope électronique, les sarcomeres
présentent deux types de filaments : des filaments épais et des filaments fins. Les filaments
épais, constitués par une protéine appelé myosine, sont situés au centre du sarcomere et
correspondent a la bande A. Les filaments fins, composés d’une protéine appelée actine, sont
attachés a chaque extrémité du sarcomere au niveau des lignes Z et disposés tout au long des
bandes I. Des ponts reliant les filaments épais aux filaments fins, des ponts actine-myosine,
sont responsables des changements de longueur du muscle pour développer la tension (Figure

1.2).

E myofibrille
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Figure 1.2 Structure de la fibre musculaire (d'apres Bloom et Fawcett, 1968) 2



Chapitre 1 Revue bibliographique

Un réseau de canules (réticulum sarcoplasmique) parcourt la fibre dans le sens de la
longueur. Au-dessus de chaque jonction entre les bandes A et I, se trouve une autre structure
tubulaire positionnée de facon transversale par rapport a 1'axe de la fibre (tubule transverse),
et au contact de laquelle le réticulum se transforme lui aussi en tube (Figure 1.3). Ces
structures contiennent le calcium qui joue un rdle d'inhibiteur au niveau de la contraction

musculaire.

Plusieurs couches de tissus conjonctifs séparent et protegent les composantes des
muscles squelettiques. L’endomysium sépare chaque fibre musculaire, le périmysium
organise de 10 a 100 fibres musculaires en faisceaux et 1’épimysium est la couche extérieure
qui enveloppe tout le muscle. Ces membranes fournissent des fibres collagénes aux tissus

conjonctifs qui attachent le muscle a d’autres structures (muscle, os, tendons) (Figure 1.1).

tubule
fransverse
5305 latéraux mitochondrie réticulum g
{citernes) sarcoplasmique /

| ™~ 7

ligne Z bande A ligne Z

Figure 1.3 Représentation en perspective du réticulum sarcoplamique et du systeme tubulaire
transverse. (d'apres Huxley, 1956)

1.1.1.2 Type de fibre musculaire

Les muscles sont des organes hétérogenes qui possedent de grandes capacités
d'adaptation. Ils sont formés de fibres musculaires de plusieurs types que l'on classe en

fonction de deux caractéristiques principales : leur vitesse maximale de contraction, c'est-a-
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dire la vitesse a laquelle les tétes de myosine se détachent de l'actine, et leur métabolisme

préférentiel utilisé pour resynthétiser les molécules d'ATP.

Chez 'homme, la classification la plus simple et la plus utilisée est celle proposée par
Engel [Engel, 1962] qui se base sur la coloration de I'ATPase myofibrillaire apres incubation
aun pH de 10,4. En raison de la valeur basique de leur pH, les fibres de type I (ou S, "Slow")
apparaissent claires, alors que les fibres de type II (ou F, "Fast") deviennent foncées du fait de
leur pH acide (Figure 1.4). Les fibres I et II correspondent en fait a 1'ancienne appellation
rouge et blanche due a la présence en plus ou moins grande quantité de myoglobine dans ces
fibres. La myoglobine est 1'équivalent de 1'hémoglobine des globules rouges au niveau
musculaire ; elle permet de stocker localement de 1'oxygene afin de produire de 1'énergie a

partir du métabolisme aérobie.

Les fibres musculaires de type II sont elles-mémes subdivisées en deux grands sous-
groupes : les Ila (ou FR, "Fast Resistable") et les 1Ib (ou FF, "Fast Fatiguable"), toujours a
partir de leur sensibilité relative au pH [Brooke et Kaiser, 1970] (Figure 1.4). L’existence
d’un troisieme sous-groupe, les fibres Ilc, est parfois établie grice a la combinaison de
différents pH d’incubation. Ces dernieres ont des caractéristiques intermédiaires entre les
fibres de type I et les fibres de types II. Elles ne représentent, en tout état de cause, qu’un tres

faible contingent (2 a 5%) des fibres de ’homme adulte normal.

Figure 1.4 Classification des fibres musculaires sur la coloration de I'ATPase myofibrillaire.

(d’apres Eriksson 1982)
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Les différentes caractéristiques des fibres musculaires se résument ci-dessous :

» les fibres I sont treés lentes (réticulum sarcoplasmique peu développé, donc
capacité plus faible a transmettre le potentiel d’action), tres faibles au niveau force (faible
nombre de myofibrilles), mais aussi plus endurantes (utilisation préférentielle du métabolisme

aérobie car elles possedent beaucoup de capillaires, de mitochondries et de myoglobine) ;

» les fibres IIb sont extrémement rapides et fortes (gros diametre et réticulum
sarcoplasmique tres développé, grand nombre de myofibrilles) et treés fatigables (car

essentiellement glycolytique) ;

» les fibres Ila sont des fibres intermédiaires entre les types I et les types IIb,

donc moyennement fatigables, moyennement fortes et moyennement endurantes.

Le muscle, soumis a un entrainement soutenu, subit des modifications du type de fibre
qui portent sur sa structure et sur son métabolisme. Quelle que soit la modalité d’entrainement
adoptée, les effets ne portent que sur les groupes musculaires particulierement sollicités et,
pour un muscle donné, ils intéressent surtout les fibres qui sont particulierement mises en jeu.
De ce fait, les modifications obtenues dépendent de I'intensité de 1’exercice. En outre, chez
I’individu agé, on observe une fonte musculaire, associée a une diminution des fibres de type

I, qui peut étre due a une moindre activité physique.

1.1.1.3 Unité motrice

Toutes les fibres musculaires d'un muscle sont innervées par les axones des nerfs
moteurs émanant de la partie antérieure de la moelle épiniere. Chaque nerf moteur ou
motoneurone innerve ainsi plusieurs fibres musculaires. Par contre, une fibre musculaire n'est
innervée que par un seul motoneurone. L'ensemble formé par un motoneurone et les fibres
qu'il innerve est appelé unité motrice (UM) [Liddell et Sherrington, 1925] (Figure 1.5). C’est
la plus petite unité fonctionnelle musculaire, car la plus petite contraction musculaire
résulterait en fait de l'activation d'une seule unité motrice. Les connexions entre les
terminaisons axonales des motoneurones et les fibres musculaires, appelées les jonctions
neuromusculaires ou les plaques motrices, se font généralement au milieu du muscle, et

I’ensemble de ces jonctions forme le point moteur [Coérs et Wolf, 1959].
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Les UM varient entre elles par :

» leur type de fibres : une UM contient un seul et méme type de fibres
musculaires (I, Ila, IIb) ; ceci aura une influence a la fois sur la rapidité de contraction de

I'UM mais aussi sur sa capacité a résister a la fatigue ;

» leur nombre de fibres musculaires : plus le motoneurone innerve de fibres

musculaires, plus la force que I’'UM pourra développer sera importante ;

» la taille du motoneurone qui innerve les fibres musculaires : plus son diametre
est important, plus la vitesse de conduction de I'influx est rapide, mais plus sa sensibilité a
I'influx nerveux est faible (il faudra une intensit¢ de décharge plus élevée pour réussir a

I'exciter car sa gaine de myéline, un isolant constitué de graisses, est plus épaisse).

Motor Unit

Alpha
Motoneuron

Figure 1.5 Unité motrice (d’apres Basmajian et De Luca, 1985)

I1 existe donc plusieurs types d'unités motrices dont les caractéristiques sont liées tant
au nombre qu'a la qualité des fibres musculaires qui les composent. Ainsi, on peut utiliser la
méme nomenclature que celle dont on se sert pour les fibres musculaires, soit des unités

motrices de type I et des unités motrices de type II.

Lors de la stimulation d'un motoneurone, la totalité des fibres d'une UM est excitée et
les fibres se contractent donc toutes en méme temps (loi du "tout ou rien"). Cette organisation
permet, au lieu de la contraction totale d'un muscle, une activation progressive et successive
des fibres musculaires, unit€é motrice par unité motrice, et donc l'ajustement de la force

nécessaire a l'activité.
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1.1.2 Contraction du muscle

1.1.2.1 Mécanismes cellulaires de la contraction musculaire

La théorie qui prévaut actuellement pour expliquer comment les muscles créent des
tensions internes (forces) est celle dite "des filaments glissants" développée par Huxley
[Huxley, 1957] et basée sur le modele de Hanson et Huxley [Hanson et Huxley, 1955]. Elle
stipule que, lors de la contraction musculaire, les filaments d'actine se glissent entre les

filaments de myosine (Figure 1.6).

bande | bande A bande |
ligne Z —zoneH ligne Z

120 % L.R.

100 % L.R.

S0 % L.R.

Figure 1.6 Théorie des filaments glissants : comportement des filaments d'actine par rapport
aux filaments de myosine dans la contraction en allongement (en haut), sans modification de
longueur (au milieu), et en raccourcissement (en bas). La longueur du sarcomere est

exprimée en pourcentage de la longueur de repos (L.R.). (d'apres Huxley, 1956)

Lorsqu’une téte de myosine s’attache a un filament d’actine, formant un pont d’actine-
myosine, et bouge, les deux filaments glissent I’un sur 1’autre. Les tétes de myosine et les
ponts ainsi formés subissent un changement de configuration spatiale, des I’instant ou les tétes
de myosine s’attachent sur les sites actifs des filaments d’actine. Le bras du pont ainsi établi
et la téte de myosine exercent une attraction moléculaire trés forte qui amene la téte de
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myosine a basculer vers le centre du sarcomere, entrainant ainsi le filament d’actine. Cette

bascule est a I’origine de la génération de puissance par le muscle.

Immédiatement apres la bascule de la t€te de myosine, celle-ci quitte le site actif,
retourne a sa position originale et s’attache au site actif suivant sur le filament d’actine. Ces
liaison successives et la puissance générée permettent le glissement des filaments I'un sur
I’autre, d’ou le nom de théorie du filament glissant. Ce processus se poursuit jusqu’a ce que
les extrémités distales des filaments de myosine atteignent les stries Z. Pendant cette phase de
glissement et contraction, les filaments d’actine opposés d’'un méme sarcomere se rapprochent
I’un de I’autre et pénetrent dans la zone H jusqu’a se chevaucher au stade ultime. Lorsque ceci
se produit, la zone H n’est plus visible. Lorsque les fibres musculaires sont au repos, la téte de
myosine reste a proximité d’un site actif de 1’actine mais la liaison moléculaire est inhibée par

la tropomyosine.

Ce glissement est le résultat de la formation de ponts d'union entre les tétes de
myosine et certains sites des filaments d'actine, avec une réaction chimique (hydrolyse de
I'adénosine triphosphate, ATP) qui libere I'énergie nécessaire a l'accrochage des tétes de
myosine et, par-la méme, permet donc d'exercer une traction sur les filaments fins pour les
faire glisser entre les filaments épais. Donc, il se produit dans le muscle une transformation

d'énergie chimique en énergie mécanique (Figure 1.7) :

1) La myosine (M) est attachée a l'actine (A) formant ainsi le complexe acto-
myosine (AM).
2) Une molécule d'adénosine triphosphate (ATP) se fixe sur la téte du filament

épais de myosine ce qui permet de la décrocher du filament fin d'actine (-A).

3) Grace a l'enzyme (ATPase) qu'elle contient, la té€te de myosine hydrolyse I'ATP
en adénosine diphosphate (ADP) et phosphate inorganique (P1), et peut alors s'accrocher sur

I'actine (+A).

4) Le basculement de la té€te de myosine fait glisser le filament d'actine vers la
partie centrale du sarcomere. Une fois ce travail mécanique terminé, I'ADP se détache de la

téte de myosine et le cycle peut recommencer.
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Figure 1.7 Production de la force grdce l'interaction entre l'actine et la myosine (d’apres

Lymn et Taylor, 1971)

La tension générée par le sarcomere est proportionnelle au taux de recouvrement des
filaments fins et épais [Gordon et coll.,, 1966]. La force générée est directement
proportionnelle au nombre de ponts d'actine-myosine formés. Selon la force extérieure qui

s'oppose a la tension ainsi générée, il y aura ou non raccourcissement du muscle.

1.1.2.2 Phénomeénes mécaniques de la contraction musculaire

1) La Secousse

Lorsqu’une fibre musculaire squelettique est stimulée par un choc électrique unique
d’intensité convenable, il s’ensuit un phénomene électrique et un phénomene mécanique. Le
phénomene électrique s’exprime par un potentiel électrique, qui traduit la dépolarisation de la
membrane de la fibre musculaire. Le phénoméne mécanique qui en résulte est une secousse
(«Twitch »), c’est-a-dire une breve période de contraction suivie d’une relaxation. C'est une
situation qui ne se rencontre évidemment jamais dans la vie courante et qui ne peut €tre
produite qu'en laboratoire. Par contre, 1'analyse de la secousse musculaire permet de mieux
comprendre les mécanismes de contraction et de développement d'une force par le muscle

entier.

La réponse de la fibre n’est pas graduelle, mais du type tout ou rien. En d'autres
termes, si la stimulation est d'une intensité suffisante, la fibre répondra d'emblée par une

tension maximale. Néanmoins, les amplitudes des réponses ne sont pas toujours identiques :
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elles peuvent varier en fonction de la fréquence, du nombre de stimulation et de la fatigue.

Pour cela, la secousse musculaire est étudiée dans le cas d’'un choc maximal unique.

La secousse musculaire est décrite par une courbe d’allure caractéristique (Figure 1.8).
Un certain laps de temps aprés le choc électrique, la tension présente une phase
d’augmentation rapide au cours de laquelle la pente du tracé, c’est-a-dire la vitesse
d’augmentation de la tension (ou vitesse de contraction), passe par une valeur maximale. Une
fois le sommet de la courbe atteint, la tension décroit pour retourner plus lentement vers sa
valeur initiale. L’intervalle de temps qui sépare le début du potentiel d’action de 1’apparition
du myogramme est appelé latence. Les temps de latence, de contraction et de relaxation
peuvent également changer en fonction du type de contraction (isotonique ou isométrique) et
du type de fibre. L’intervalle de temps entre le début et le sommet de la secousse est appelé
temps de contraction ; I’intervalle de temps entre le sommet de la secousse et le retour a une

tension nulle est appelé temps de relaxation.

" tension

latence ! temps de

- — - — =l
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Figure 1.8 Réponse mécanique d'une fibre musculaire a une stimulation unique. (d’apres

Bouisset et Maton, 1994)

2) Sommation des secousses

Au niveau du muscle, il en va tout autrement. En effet, on n'observe jamais de muscle
qui se contracte entierement des qu'il est stimulé. Généralement, la réponse musculaire
apparait apres un certain seuil d'intensité, puis elle augmente progressivement a mesure que
I'intensité augmente, et ce, jusqu'a un maximum correspondant a l'excitation de la totalité des

fibres qui composent ce muscle. Cette augmentation progressive de la tension musculaire en
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parallele a celle de l'intensité du stimulus n'est possible que par une propriété du muscle qui
consiste en la capacité d'additionner les réponses mécaniques de stimuli successifs, si ceux-ci

apparaissent avant la fin des secousses précédentes (Figure 1.9).

Si les stimulations sont suffisamment proches, on obtient une fusion des secousses que
I'on appelle tétanos (Figure 1.9). Il est dit incomplet ou "imparfait" lorsque les valeurs
enregistrées oscillent autour d'un plateau de facon plus ou moins irréguliere et complet, ou
"parfait”, lorsque le plateau atteint est constant. Cette propriété du muscle a pouvoir
additionner les réponses mécaniques suite a plusieurs stimuli successifs s'appelle la
sommation. Le tétanos correspond donc a une sommation maximale et durable, provoquée par
une fréquence de stimulation suffisante, jusqu'a ce que cette fréquence atteigne une certaine
valeur, a partir de laquelle la tension musculaire cesse d'augmenter. Il n'est évidement jamais
atteint au cours de l'exercice physique, sinon il s'ensuivrait une impossibilité a bouger les

pieces osseuses a cause de la trop grande raideur des muscles.

TETANOS COMPLET

TETANQS INCOMPLET
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Figure 1.9 Sommation des secousses. En A, une secousse unique. En B, un train de secousses
séparées de 100 ms, en dont l'impulsion se produit pendant la période de relaxation de la
secousse précédente. En C, un train de secousses séparées de 1 ms seulement et dont
l'impulsion se produit durant la période de contraction. (d’apres Goubel et Lensel-Corbeil,

1998)

3) Relation entre force et fréquence de stimulation

Quand un muscle est stimulé avec une certaine fréquence, la force générée par ce
muscle peut étre détectée afin d’examiner la relation entre la force et la fréquence pour ce

muscle entier [Bigland-Ritchie et coll., 1983 ; Gandevia and McKenzie 1988 ; Marsh et coll.,
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1981]. Pareillement, quand une unité motrice sélectionnée est stimulée avec une série de
fréquences de stimulation, la force générée par cette unité motrice peut €tre mesurée. La
relation entre la force et la fréquence de cette unité motrice peut refléter les propriétés
contractiles d’une seule unité motrice, a condition de stimuler son axone moteur. Elle est
détectée non seulement chez des animaux [Binder-Macleod et Clamann, 1989 ; Mrowczynski
et coll. 2006], mais aussi chez I’homme grace a la technique de la microstimulation
intramusculaire [Thomas et coll., 1991 ; Macefield et coll., 1996 ; Mateika et coll., 1998]. La
Figure 1.10 montre cette relation pour une unité motrice du muscle thénar de ’homme se
situant dans le poignet. La force générée est souvent normalisée par rapport a la force
maximale de I’unité motrice (la force tétanique). Il y a une augmentation significative de la
force avec I’augmentation de la fréquence de stimulation, avant le tétanos. Une régression
linéaire est faite sur cette phase d’augmentation. La pente de la droite de régression linéaire
fournit une mesure de la sensibilit¢ de chaque unité au changement de la fréquence de
stimulation, et reflete la capacité de 1’unité motrice a augmenter la force avec la fréquence de

décharge [Macefield et coll., 1996].

"% a0 /i’
Frequency. Hz

Figure 1.10 Relation entre la force et la fréquence pour une unité motrice dans le muscle

thénar de [’homme. La ligne pointillée représente la régression dans la phase

d’augmentation. (d’apres Thomas et coll., 1991)

1.1.2.3 Les différents types de contraction musculaire

Il y a deux types fondamentaux de contraction selon que la longueur du muscle change
au cours de celle-ci ou pas. Dans la contraction isotonique, la force reste constante quel que

soit le changement de la longueur du muscle. Dans la contraction isométrique, le
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raccourcissement du muscle est empéché de sorte que la force est produite a longueur
constante. Les mémes événements ont lieu dans le muscle au cours des deux types de
contraction : I’excitation du muscle déclenche le processus contractile; I’activité cyclique des
ponts d’union a lieu; le glissement des filaments raccourcit les sarcomeres ce qui étire
I’élément élastique en série, qui génere alors une force sur les pieces squelettiques a

I’insertion des tendons.

Il y a en réalité deux types de contraction isotonique, concentrique et excentrique.
Dans les deux cas, la longueur du muscle change a force constante. Dans une contraction
concentrique, le muscle se raccourcit, tandis qu’il s’allonge au cours d’une contraction
excentrique car il est étiré par une force externe pendant la contraction. En pareil cas,

I’activité contractile s’oppose a 1’étirement.

1.2 Electromyographie de surface (SEMG)

La somme des phénomenes électriques, correspondant a la contraction des différentes
fibres musculaires impliquées dans I'activité du muscle considéré, génere un champ électrique
suffisamment important pour pouvoir €tre recueilli, soit localement (dans le muscle), soit a
distance (a la surface de la peau). On parle alors d'électromyographie, ou de recueil

d’électromyogramme (EMG).

L'électromyographie est employée dans les domaines de 1’étude du mouvement
humain et du diagnostic neuromusculaire. Elle est le plus fréquemment employée dans le
domaine de la neurophysiologie clinique ou de la médecine électrodiagnostique [Dumitru,

1995].

» Dans I'électromyographie €élémentaire (locale), on utilise de petites électrodes
coaxiales intramusculaires pour mesurer l'activité des fibres situées dans le champ de
détection de 1’aiguille.

» Dans I'électromyographie globale (de surface), on utilise des électrodes de surface
collées sur la peau pour mesurer l'activité musculaire globale sous-jacente, correspondant a

plusieurs unités motrices.
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1.2.1 Recueil du signal SEMG

1.2.1.1 Source du signal EMG
1) Excitabilité de la membrane musculaire et Potentiel d’ Action

L'excitation des fibres musculaires par le contrdle nerveux représente un facteur
important en physiologie musculaire. Ce phénomene peut étre expliqué par le modele d'une
membrane semi-perméable décrivant les propriétés électriques du sarcolemne. L’équilibre
ionique entre l’'intérieur et 1’extérieur d'une cellule musculaire produit un potentiel, dit
potentiel de repos, pour la membrane de la fibre musculaire (approximativement -70 a -80
mV). Cette différence de potentiel qui est maintenue par des processus physiologiques

(pompe ionique) conduit a une charge intracellulaire négative comparée au milieu externe.

L'activation d’un motoneurone alpha (induit par le systeme nerveux central ou par
réflexe) provoque la conduction de I'excitation le long du nerf moteur. Apres libération de
transmetteurs au niveau de la plaque motrice, un potentiel de plaque motrice est formé sur les
fibres musculaires innervées par cette unité motrice. Les caractéristiques de diffusion de la
membrane des fibres musculaires sont brievement modifiées et les ions Na™ entrant. Si un
certain niveau de seuil est dépassé, la dépolarisation de la membrane provoque un potentiel
d'action (PA) et la différence de potentiel change rapidement de — 80 mV jusqu'a +30 mV
(Figure 1.11). C'est une bouffée électrique monopolaire qui est immédiatement suivie par une
phase de repolarisation, puis d’une période d'hyperpolarisation de la membrane par retour des

ions grace au mécanisme actif de pompe ionique.

Membrane Potential | mV]

Figure 1.11 Potentiel d’Action (d’apres Enoka, 1994)
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A partir de la plaque motrice, le potentiel d'action se propage le long de la fibre

musculaire dans les deux directions a une vitesse de 1 a 5 m/s, avec une amplitude

approximative de 100mV [Brown et coll., 1999].
2) Potentiel d’action de I’unité motrice (PAUM)

Un nerf moteur possede beaucoup de branches et innerve beaucoup de fibres
musculaires. Les différentes longueurs et diametres des branches de la fibre nerveuse
connectées a chaque fibre musculaire cause des temps de propagation différents et les
potentiels nerveux arrivent a la plaque motrice avec des délais différents. En conséquence, les
activations des fibres musculaires dans une unit¢é motrice donnée sont asynchrones. Le
Potentiel d’Action de I’Unité Motrice (PAUM) ainsi créé correspond a la sommation spatio-

temporelle des PA de chaque fibre musculaire qui la composent (Figure 1.12).

La forme du potentiel d'action d'unité motrice dépend des propriétés anatomiques et

physiologiques des muscles, et des électrodes utilisées pour enregistrer le signal.

Superposed signal of
the whole motor unit
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Figure 1.12 Génération du potentiel d’action de ['unité motrice (PAUM) (d’apres
Basmajian et De Luca, 1985)
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3) Superposition des PAUM

Lors de I’enregistrement d’'un EMG de surface, les contributions de toutes les UM
actives sont mélangées dans un « pattern d'interférence ». Le terme « interférence » implique
que les contributions des UM individuelles peuvent a peine étre identifiées dans le signal.
Néanmoins, les caractéristiques du signal EMG dépendent beaucoup des propriétés des UM

actives, de leurs schémas de décharge et de leur interdépendance (Figure 1.13).

L’ EMG de surface correspond donc a une sommation de potentiels d’action (PA) issus

de multiples générateurs (UM) asynchrones, irrégulierement disposés.
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Figure 1.13 Superposition des PAUM (d’apres Basmajian et De Luca, 1985)

1.2.1.2 Volume conducteur

C’est grace au volume conducteur, ensemble des tissus présents entre le muscle et les
électrodes, que les mesures électrophysiologiques extracellulaires sont possibles, méme a une
certaine distance de la source réelle. Cependant, ses propriétés sont complexes et elles

peuvent influencer le signal EMG de surface.

En général, les couches des divers tissus entre un muscle et les électrodes peuvent étre
considérées comme un volume conducteur non homogene. La couche de graisse sous-cutanée
est connue pour avoir une basse conductivité, et la couche de la peau et le tissu musculaire ont
une bonne conductivité. En outre, le tissu musculaire est anisotrope avec une conductivité

plus élevée dans la direction (axiale) de la fibre musculaire que dans la direction (radiale)
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perpendiculaire aux fibres. Schneider et coll. [Schneider et coll., 1991] se sont intéressés a la
possibilité de déformations plus subtiles du signal EMG liées aux inhomogénéités du tissu

local et a la présence de vaisseaux sanguins locaux ou de tissu conjonctif.
1.2.1.3 Configuration des électrodes de détection

Il y plusieurs configurations des électrodes dans la détection du signal EMG de
surface : monopolaire, bipolaire, double différentielle et laplacienne. La géométrie des
électrodes et la configuration a 1’enregistrement influencent étroitement le recueil du signal.
Le signal EMG recueilli dépend fortement du placement des électrodes [Hogrel et coll.,
1998]. Le principe physique général lors d'un enregistrement électrophysiologique est que
I'électrode enregistre le potentiel moyen sous un secteur limité. L'influence de la taille et la

forme de 1'électrode sur le signal SEMG doit alors €tre prise en compte.

La Figure 1.14 donne un exemple de recueil du signal EMG de surface en
configuration bipolaire. Deux électrodes sont placées entre la jonction neuromusculaire (la
zone d’innervation) et le tendon (la zone terminale). Suite a une stimulation du systeme
nerveux central, des unités motrices se recrutent et des potentiels d’action sont générés. Ces
potentiels d’action se propagent alors le long des fibres musculaires et a travers les différentes
couches de tissus (le tissu sous-cutané) jusqu’a la surface de la peau. Nous enregistrons enfin

la différence entre le potentiel recueilli par ces deux €lectrodes de surface.

Surface potentials (monopolar) Single differential amplifier
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Figure 1.14 Potentiel surface détecté par des électrodes de surface en configuration

bipolaire. (d’apres Merlettie et Parker, 2004) 37
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1.2.2 Traitement du signal EMG

Le signal EMG de surface est généralement analysé dans trois domaines: le domaine

temporel, le domaine fréquentiel et le domaine temps-fréquence.

1.2.2.1 Domaine temporel
1) EMG rectifié

Les valeurs du signal EMG sont soit positives, soit négatives, et il est difficile de juger
si le potentiel d’action s’approche ou s’éloigne de 1’électrode. Pour bien quantifier toutes les

phases positives et négatives, le signal EMG est rectifié en prenant sa valeur absolue.
2) EMG normalisé en amplitude

L’amplitude du signal EMG varie en fonction du placement de 1’électrode et de la
conductivité de la peau, variable d’un sujet a I’autre. Pour pouvoir comparer 1’activité de
I’EMG de différents sujets dans différentes conditions de recueil, on normalise généralement
I’EMG, par exemple en le divisant par I’amplitude maximale obtenue lors de contraction

maximale volontaire. On obtient ainsi un EMG normalisé en amplitude.
3) EMG lissé

Pour diminuer la variance et le bruit haute fréquence du signal EMG rectifié (bruit de
digitalisation, d’échantillonnage, intrinseque), ce signal est lissé par un filtre passe bas ou une
moyenne glissante. Cet outil peut permettre d’obtenir par exemple une meilleure détection du

début et de la fin d’une bouffée.
4) EMG moyen (ou intégré) sur un intervalle de temps

Pour quantifier le niveau moyen d’excitation sur un intervalle de temps fixé, on utilise
souvent la moyenne (ou I’intégration) du signal EMG rectifi€¢. Ces deux parametres peuvent

diminuer la variabilité due a I’excitation instantanée des fibres musculaires.
5) Moyenne quadratique de ’EMG sur un intervalle de temps (Root Mean Square, RMS)

La plupart du temps, le signal EMG est quantifié dans le domaine temporel au moyen
de sa moyenne quadratique (Root Mean Square, RMS), qui représente 1’amplitude du signal

EMG sur un intervalle de temps donné :

1 4712
RMS = \/—- (x(1))* - dt
T -[‘—T/Z (1.1)

ou x(¢) est le signal EMG a analyser, T I’intervalle de temps.
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1.2.2.2 Domaine fréquentiel

La transformée de Fourier (TF) est un outil classique de traitement du signal. En
analysant le contenu spectral du signal, cette TF permet de dévoiler et de représenter dans le
domaine fréquentiel des caractéristiques (répartition de 1’énergie en fonction des fréquences)
que la simple représentation temporelle ne permet pas de percevoir. Son expression
mathématique est la suivante:

X(f)=[ xwe ™ dr
- (1.2)
ou x(¢) est le signal EMG a analyser, X(f) est sa transformée de Fourier.

Mais elle ne permet pas de localiser la présence ou I’évolution d’une composante
fréquentielle dans le temps. De ce fait, la transformée de Fourier n’est utile que dans le cas
d’un signal stationnaire parce que les propriétés statistiques d’un tel signal restent constantes

par rapport au temps.

1) Densité Spectrale de Puissance (DSP)

Il existe différentes méthodes d'estimation de la densité spectrale de puissance. Le
probleme des estimateurs de la densité spectrale réside dans leur variance qui est
généralement grande et qui ne diminue pas en augmentant le nombre d'échantillons du signal.

Les deux méthodes les plus couramment utilisées sont les suivants :

» Périodogramme - Cette méthode estime la densité spectrale de puissance
comme étant le carré du module de la transformée de Fourier du signal. Cette méthode est en

fait équivalente a prendre la transformée de Fourier de la fonction d'autocorrélation.

» Périodogramme moyenné (Méthode de Welch) - Une maniere de réduire la
variance de l'estimateur est de subdiviser la fenétre d’observation du signal x(t) en un certain
nombre d’intervalles. La moyenne des densités spectrales calculées sur chacun des intervalles

donne le périodogramme moyenné.

Puisque les signaux EMG possedent les caractéristiques pseudo-stationnaires, il vaut
mieux estimer le spectre de puissance (DSP) en utilisant la méthode de Welch [Monson,

1996], qui permet de trouver un compromis entre le biais et la variance.

2) Indicateurs fréquentiels

Deux indicateurs fréquentiels, la fréquence moyenne (FM) et la fréquence médiane

(FMD), sont souvent dérivés de la transformée de Fourier a I’aide des formules suivantes :
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[TrecHar
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ou P(f) est la densité spectrale de puissance (DSP).

Ces deux fréquences (FM et FMD) ont été utilisées, pour des EMG de surface
recueillis lors de contractions isométriques, pour étudier la vitesse de conduction moyenne
des potentiels d'action des unités motrices actives [Basmajian et DeLuca, 1985; Karlsson et
Gerdle, 2001]. Par contre, la fréquence médiane (FMD) est considérée comme plus fiable que
la fréquence moyenne (FM) et devrait étre préférée. En effet : (i) ’estimation de la fréquence
médiane est moins influencée par le bruit [Merletti et De Luca, 1989], (ii) le signal EMG ne
présente pas les caractéristiques d'une distribution normale[Kaplanis et coll., 2009], (iii) la
fréquence médiane est un parametre d'ordre zéro (tous ses composants fréquentiels sont
également pondérés), alors que la fréquence moyenne est un parametre du premier ordre (ses
composants de plus hautes fréquences sont plus pondérés) et (iv) dans le cas d'une valeur
importante de la couche de peau, la fréquence moyenne est plus influencée par l'effet de

filtrage passe-bas de la peau [Bilodeau et coll., 1995].

3) Indicateurs de pentes spectrales

Une méthode de fréquence de puissance logarithmique avec régression linéaire a été
proposée pour mettre en évidence des changements de la forme de DSP, en utilisant une

approche géométrique simple [Yassierli et Nussbaum, 2003].

Les DSP d’EMG expérimentaux sont partitionnées a partir de la fréquence
"maximale" f0, de la représentation bi-logarithmique, et mettent alors en évidence deux
composantes spectrales : une pente linéaire positive avant fO et une pente linéaire négative
apres fO (Figure 1.15). La pente gauche est définie comme la pente de régression linéaire dans
les basses fréquences (f<f0) et la pente droite définie comme la pente de régression linéaire

dans les hautes fréquences (f>f0).
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Figure 1.15 Deux pentes linéaires évaluées avant et apres la fréquence "maximale"” dans la

représentation bi-logarithmique de la DSP de l'EMG (f0 : fréquence "maximale" ; 04 : pente

gauche ; Qign : pente droite). (d’aprés Ravier et coll., 2005)

Les deux pentes ont été testées comme deux indicateurs spectraux estimés a partir du
spectre de puissance logarithmique, pour quantifier le niveau de force et/ou le niveau d’angle
du coude [Ravier et coll., 2005 ; Talebinejad et coll., 2009]. L’étude de Ravier et coll. [Ravier
et coll., 2005] a indiqué que la pente droite est sensible au niveau de force, mais insensible a
la fatigue musculaire. Ils concluent que cet indicateur spectral est un indicateur nouveau pour

représenter la force dans les situations ou la présence ou pas de fatigue est inconnue.

1.2.2.3 Domaine temps-fréquence

Pour étudier les évolutions temporelles du contenu spectral d’un signal non-
stationnaire, il est possible d’utiliser la TF et de satisfaire localement a la condition de
stationnarité. Pour cela, il est commun de diviser les signaux en blocs de courte durée ou
existe la stationnarité au sens large [Lo Conte et Merletti, 1995 ; Merletti et Lo Conte, 1995].
Cette méthode est définie comme la Transformée de Fourier a Court Terme. Cependant, cette
approche souffre d’une limitation importante en termes de résolution, a cause du compromis
en temps et fréquence [Hostens et coll., 2004]. Dans un souci d’amélioration des résolutions
temporelles et fréquentielles, un certain nombre de méthodes d’analyse temps-fréquence ont

été proposées et utilisées sur les EMG :
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1) Transformée de Fourier a court terme (TFCT)

La Transformée de Fourier a Court Terme (TFCT) est la plus simple des transformées
temps-fréquence. L'utilisation de la TFCT contourne les limites de la TF pour des signaux
non-stationnaires en définissant un intervalle de temps (ou le signal est stationnaire

localement) sur laquelle la transformée du Fourier est appliquée.

La taille de I’intervalle analysé est fixée par une fenétre w(t), ou w(t)=0 quand t<0 et
t>L (L largeur de la fenétre), et w(t) est différent de zéro pour O<= t< L. La transformée de

Fourier a court terme est donc obtenue par 1I’équation suivante :
X(f,b) = [x(t)*w(t—b)* e dt (1.5)

ou b est le décalage et w la fenétre glissante.

Du fait de la durée de cet intervalle, il est donc impossible avec la TFCT de fournir
une information instantanée. L’utilisation de la TFCT présente également des restrictions dues
a la résolution temps-fréquence. Il a été constaté que la largeur minimale de fenétre permise
pour obtenir encore une résolution correcte en fréquence, est approximativement de 250ms
pour un signal EMG [Merletti et coll., 1992 ; Potvin et Bent, 1997]. Ce résultat est un

compromis entre les résolutions fréquentielles et temporelles.
2) Transformée de Wigner-Ville

La transformée de Wigner-Ville appartient a la classe de Cohen, définie par
I’équation suivante:

+oo4-00400

D@, )= [ [ [x(+2/2)x*(1-7/2)8(6,7) ¢ o7 dadr dr
______ (1.6)

—j2m8(r'=1)

(6=l

ou 8 ©,7) est un noyau. Si on prendg , la transformée de Wigner-Ville est

obtenue comme suit :
+oo0

WY(t, )= [x(t+7/2)x%(t-7/2) " de (1.7)

—oo
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Par définition c’est une distribution d’énergie dans le plan temps-fréquences. Elle
permet de s’affranchir du compromis entre les résolutions en temps et en fréquence. Elle est
optimale pour analyser des signaux constitués d’une composante simple. Cependant, elle est
moins adaptée aux signaux comportant plusieurs composantes fréquentielles, puisque la
bilinéarité de la transformée induit la présence de termes d'interférences [Cohen, 1995]. Des
études ont été menées afin d’essayer de réduire les termes d'interférence en développant des
noyaux spécifiques [Bonato et coll., 2001]. Concernant 1’analyse de 1’activité musculaire, il a
été montré que la transformée de Choi-Williams permet de caractériser correctement la
distribution de fréquence instantanée de 'EMG non-stationaire [Merletti et Parker, 2004]. Par
contre, comme il n’y a pas de moyenne pour réduire la variabilité dans 1'évaluation, 1'erreur

d'évaluation devient problématique.
3) Transformée en Ondelettes

La transformée en ondelettes a été proposée dans le but d’enlever les limitations des
méthodes traditionnelles temps-fréquence. Jean Morlet s'est inspiré de 1'analyse de Fourier a
fenétre, proposée par Gabor, pour définir les fonctions de la transformée en ondelettes
continues, qui partent d'une fonction ¥ appelée "ondelette mere". ¥ est une fonction oscillante
(comme une onde), mais localisée en temps et en fréquences. Ces conditions suggerent
qu’elle vibre comme une onde et décroit rapidement quand Itl augmente. L’ondelette mere
engendre les autres ondelettes de la famille, Wa,b , par dilatation (parametre a) et par

translation dans le temps (parametre b) [Merletti et Parker, 2004]:

t—b)

1
lPa,h(t) :Tl//(
a 4  AvecbeR eta>0 (1.8)

C’est-a-dire, qu’au lieu de garder fixe la taille de la fenétre et de faire varier le nombre
d'oscillations a l'intérieur de la fenétre, comme pour la transformée de Fourier a fenétre,
Morlet a choisi de garder constant le nombre d'oscillations a I’intérieur de la fenétre et a fait
varier sa taille, I'étirant ou la comprimant comme un accordéon. Lorsque a augmente, Wa,b

est dilatée. Lorsque a diminue, Wa,b est comprimée.

La transformée en ondelettes est en effet une extension de 1'analyse de Fourier. Elle est
effectuée de la méme maniere que la transformée de Fourier : on multiplie le signal par la

fonction analysante et on calcule l'intégrale du produit, en remplagcant simplement les
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sinusoides par la famille des ondelettes. C’est donc une décomposition du signal sur des

fonctions a support en temps et en fréquence.

Lorsqu'on analyse un signal x(t) avec ces ondelettes, on le transforme en une fonction
de deux variables (le temps, lié a b, et 1'échelle d'analyse du signal, fonction de a) qu'on peut
appeler C (a,b) [Merletti et Parker, 2004 ; Hostens et coll., 2004] :

oo 1+ t—b
Ca,by=| x®¥,, )dt=— x(t)w(—jdt
-[—oo b \/Z .[—oo

a (1.9)

Toutefois, le fait de comprimer ou d'étirer les ondelettes améliore I’analyse. Les
ondelettes s'adaptent automatiquement aux différentes composantes du signal: elles utilisent
une fenétre étroite (a est petit) pour analyser les composantes de haute fréquence et une
fenétre large (a est grand) pour analyser les composantes de basse fréquence (Figure 1.16).
Cette procédure s'appelle la multirésolution. On examine le signal a une résolution grossiere,
a l'aide d'ondelettes larges et d'un petit nombre de coefficients, pour en tracer 1'ébauche; on
l'analyse aux résolutions fines, en utilisant un grand nombre de petites ondelettes, qui scrutent
les détails. Les ondelettes ont été appelées «microscope mathématique»: comprimer les
ondelettes accroit le grossissement de ce microscope, pour révéler les détails de plus en plus

fins.

frequence
frequence

temps temps
(a) (b)

=

Figure 1.16 Pavage temps-fréquence : (a) base de Fourier a court terme, (b) base

d’ondelette. (d’apres Flandrin, 1993)

Dans I’analyse temps-fréquence, la fréquence moyenne (FM) et la fréquence médiane
(FMD), peuvent étre calculées pour chaque instant. Elles sont alors appelées fréquence
moyenne instantanée (FMI) et fréquence médiane instantanée (FMDI) respectivement, et

s’expriment sous la forme:
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[r-scaL, fdf
f:SCAL( £)df

FMI(t) =
(1.10)

J-FMDI(I)

SCAL(t, f)df = J:Mm(,) SCAL(t, f)df (L1D)

ou SCAL(t,f), le scalogramme, est égal a la valeur absolue au carré de la transformée en

ondelettes continues.

1.3 Relation entre ’EMG et la force du muscle

La force développée par un muscle dépend du niveau d’activation mis en jeu. Cette
activation génere ’EMG suivant la séquence d’excitation des UM. L’analyse sur la relation
entre ’'EMG et la force d’un muscle est donc intéressante pour apprécier la stratégie

d’activation musculaire pour une sollicitation et un muscle donnés.

1.3.1 Effet des facteurs de la commande centrale sur ’EMG et la force

1.3.1.1 Recrutement des unités motrices et fréquence de décharge

Pour produire une force désirée pour un muscle, le systeme nerveux central controle
principalement deux parametres de I’activation des unités motrices: le recrutement de
nouvelles unités motrices (recrutement spatial) et la modulation de la fréquence de décharge

moyenne des unités motrices déja activées (recrutement temporel) (Figure 1.17).

Quand un muscle est activé, le recrutement d'unité motrice respecte « le principe de la
taille » [Henneman, 1957]. Les unités motrices les plus petites sont recrutées au début de la
contraction musculaire, et plus tard, les unités motrices plus grandes sont activées. D’autres
auteurs [Fleshman et coll., 1981] ont montré que le recrutement se ferait aussi selon le type
d’unité motrice, des unités motrices de type S (lent) aux unités motrices de type FF (rapide),
en accord avec les propriétés électriques des motoneurones et les propriétés mécaniques des
fibres musculaires qui les composent. Lors de 'augmentation de la contraction musculaire, la
fréquence de décharge des unités motrices recrutées change, de la valeur la plus basse a la
plus élevée. En général, la gamme de fréquences de décharge des fibres du muscle humain est
comprise entre 8 et 50 Hz [Cram et coll., 1998]. La contribution relative du recrutement d'une

UM a la force musculaire varie selon les muscles. Dans certains muscles (e.g. muscles de la
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main comme 1'adductor pollicis ou les fléchisseurs dorsaux interosseux), toutes les UM sont
probablement recrutées quand la force atteint 50% de la force volontaire maximale. Par
contre, dans d'autres muscles (e.g. biceps brachii), le recrutement des UM continue jusqu'a
85% du maximum de force [Kukulka et Clamann, 1981]. Au-dela, I'augmentation de force du
muscle est liée a l'augmentation de la fréquence de décharge (recrutement temporel). Le
recrutement d'unités motrices additionnelles et 'augmentation de la fréquence de décharge

provoquent tous les deux une augmentation de I’EMG.
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Figure 1.17 Recrutement des unités motrices et leur fréquence de décharge lors d’une

contraction volontaire (d’apres Monster et Chan, 1977).

Pour une contraction isométrique soutenue a force constante, De Luca et Forrest
(1973) ont prouvé que la fréquence de décharge généralisée est une fonction décroissante de
facon monotone avec la durée de la contraction. La fréquence de décharge généralisée s'est
également avérée une fonction monotone croissante avec la force a laquelle la contraction est
exécutée. Erim et coll. (1996) ont constaté qu'il y avait une corrélation positive faible entre la
fréquence de décharge initiale et le seuil de recrutement, quand les sujets produisaient des
forces isométriques, augmentant linéairement avec le temps jusqu'au niveau volontaire
maximal. En outre, ils ont également rapporté qu'a des niveaux de force sous maximaux, a
chaque instant, les unités motrices avec de plus faibles seuils de recrutement ont eu des
fréquences de décharge plus élevées que les unités avec des seuils de recrutement plus élevés.
La fréquence de décharge de toutes les unités motrices a convergé vers la méme valeur a un
niveau de force maximale. C'est-a-dire, pour la méme augmentation de la force, les unités
avec un seuil plus élevé doivent augmenter leurs fréquences de décharge plus rapidement que

les autres afin d'atteindre la méme fréquence de décharge au niveau de la force maximale.
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Puisque les couches de tissu conducteur et de la peau humaine ont un effet de filtre
passe-bas, la fréquence de décharge analysée sur un EMG ne représente pas exactement les
fréquences de décharge et les caractéristiques d'amplitude originales. De plus, quand se
présente le chevauchement entre les phases positive et négative des potentiels des unités
motrices, il réduit 1'augmentation de I’amplitude du signal EMG en raison de la perte des
informations [Day et Hulliger, 2001]. Ce phénomene d’auto-annulation peut encore plus
déformer la relation EMG-force [Keenan et coll., 2005 ]. Pour simplifier, on peut cependant
indiquer que le signal EMG reflete directement le recrutement et les caractéristiques de

décharge des unités motrices détectées dans le muscle mesuré.
1.3.1.2 Synchronisation des unités motrices

La synchronisation des unités motrices a été définie comme la tendance pour deux
unités motrices a décharger avec les latences dépendantes I’'une de 1’autre [De Luca et coll.,

1993].

Le phénomene de décharge asynchrone des unités motrices a été souvent considéré
comme lié a la capacité des muscles a produire des contractions « lissées » ou continues en
force [Rack et Westbury, 1969 ; Shiavi et Negin, 1975]. Si les unités motrices devaient toutes
décharger de manicre synchrone, une force lissée du muscle serait difficile a produire.
Réciproquement, il est imaginable que la synchronisation des décharges d'unités motrices
pourrait temporairement augmenter la force produite par le muscle, en apportant une

superposition des secousses d'unité motrice. Si la synchronisation était soutenue, la force du

muscle pourrait augmenter au détriment du lissage de la force.

Bien qu'une partie des études [Kranz et Baumgarter, 1974 ; Shiavi et Negin, 1975]
comportant l'observation directe des décharges d'unité motrice chez 'homme ne rapportent
aucune synchronisation significative parmi des unités motrices, la plupart [Datta et Stephens,
1990 ; De Luca et coll., 1993 ; Mori, 1975] conviennent généralement qu’un phénomene de

synchronisation existe.

Plusieurs hypotheses ont été avancées pour expliquer l'existence de la synchronisation,

entre autres:

> Des modulations dans la rétroaction du muscle afférent (en particulier le

réflexe d’extension) font synchroniser les décharges d'unité motrice [Mori, 1975];
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> Des oscillateurs du systtme nerveux central (SNC) conduisent des

motoneurones a décharger occasionnellement de maniere synchrone [De Luca et coll., 1993].

Plusieurs chercheurs ont cité la synchronisation comme le mécanisme responsable des
augmentations de l'amplitude du signal EMG [Bigland-Ritchie et coll., 1981]. D'autres ont
associé la synchronisation a une compression dans le spectre de fréquence du signal EMG

[Naeije et Zorn, 1982].

1.3.2 Relation linéaire ou curvilinéaire entre ’EMG de surface et la force

Dans la contraction isométrique volontaire, I’amplitude de ’'EMG de surface, SEMG,
(ou sa valeur RMS) augmente linéairement ou de maniere curvilinéaire avec 1’augmentation
de la force musculaire [Akataki et coll., 2004 ; Bilodeau et coll., 2003 ; Coburn et coll., 2005 ;
Ryan et coll.,, 2008] (Figure 1.18). En général, I’amplitude du SEMG montre une
augmentation curvilinéaire pour les muscles se composant de fibres de types mélangés, mais
une augmentation linéaire pour les muscles composés de fibres de type plus uniforme [Woods
et Bigland-Ritchie, 1983]. De plus, une étude sur le muscle gastrocnemius du chat indique
que la relation entre 'EMG et la force est aussi dépendante de la stratégie de contrdle des
unités motrices [Solomonow et coll., 1990]. Les auteurs ont observé que la relation était
linéaire jusqu’a une force égale a 50% de force maximale volontaire, MVC, mais devenait

non-linéaire pour des forces allant de 60% a 100% de MVC.

Les augmentations curvilinéaires de I'amplitude du SEMG pourraient étre dues aux
augmentations progressives des fréquences de décharge des unités motrices, avec des
secousses fusionnées, ce qui provoquerait une augmentation de l'amplitude de 'EMG sans
augmentation de la production de force [Woods et Bigland-Ritchie, 1983]. Une autre
interprétation possible est I’effet du volume de conducteur [Farina et coll., 2002]. En général,
le recrutement d’une nouvelle unit€é motrice joue un role majeur sur les caractéristiques de
EMG. Par contre, quand une unité motrice a haut seuil est recrutée, qui est localisée
profondément dans le muscle, son territoire d’influence est a l'extérieur de la zone de
détection des électrodes, ce qui empéche sa contribution a 'EMG de surface. La force
normalisée montrera ainsi une augmentation plus grande que ’EMG normalisé [Sbriccoli et
coll., 2003]. De plus, les données simulées et expérimentales extraites de 1’étude de Farina et

coll. [Farina et coll., 2002] indiquent que, selon la théorie du volume conducteur, n'importe
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quelle relation entre le recrutement des unités motrices et des changements de parametres

spectraux pourrait étre masquée par des facteurs anatomiques et géométriques du muscle.
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Figure 1.18 Relation entre '’EMG et la force chez I’homme (d’aprés Lawrence et De Luca,
1983)

Pour un muscle, la relation entre le signal EMG de surface et la force isométrique est
aussi dépendante de 1’angle articulaire dans le cas de non-normalisation, car I'angle articulaire
représente la longueur du muscle qui influence la force générée a la méme activation de
I’EMG (Figure 1.19.A). En substance, il y a au moins quatre facteurs qui peuvent étre
connectés avec la relation EMG-force pour les longueurs du muscle différentes [Disselhorst-
Klug et coll., 2009]: (1) le schéma d'activation des unités motrices (UM), (2) les propriétés
anatomiques, mécaniques ou électriques du muscle, (3) la position des électrodes EMG par
rapport au muscle et (4) les propriétés des filaments d’actine et de myosine dans les cellules.
Le changement de la relation EMG-force dans les contractions isométriques peut
principalement étre attribué aux propriétés intrinseques du muscle selon le facteur (4). Apres
la normalisation des valeurs par rapport a la force du MVC, la caractéristique des relations

EMGe-force devient identique a l'activité EMG correspondante (Figure 1.19.B).
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Figure 1.19 Activité du signal EMG de surface (SEMG) en fonction de la force dans les
conditions isométriques. (A) Force absolue (F) : Les courbes différentes liées aux angles du

coude différents signifiant les longueurs du muscle biceps différentes. (B) Force normalisée

(F/Fmax). (d’apres Vredenbregt et Rau, 1973)

1.4 Modélisation du signal EMG et de la force

1.4.1 Modélisation de PEMG

L’électromyogramme de surface, SEMG, contient beaucoup d’informations
concernant la physiologie et I’anatomie du muscle, ainsi que sur les phénomenes qui
accompagnent la contraction musculaire [Duchene et Goubel, 1993]. De ce fait, I’analyse du

SEMG a une grande importance dans la compréhension de la contraction musculaire.

La modélisation est un moyen utile pour investiguer completement le SEMG et relier
ses parametres aux propriétés du muscle [Gabriel et Kamen, 2009 ; Farina et coll., 2002]. Le
modele peut aider a identifier les contributions des différents événements physiologiques a la
génération du SEMG, depuis I'impulsion nerveuse jusqu’au filtrage di a la peau et aux
électrodes de recueil. L’intérét majeur d’un modele est qu’il donne la possibilité de controler
les parametres physiologiques pour étudier leurs effets individuels ou leur effet global sur le

signal simulé.
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En général, des modeles de SEMG existants se composent principalement de trois

éléments de base: la source de courant, le volume conducteur et le systeme de détection.
1.4.1.1 Source du courant

1) Courant transmembranaire

La source bioélectrique de toute l'activité neuromusculaire est trouvée dans la
membrane de la fibre extérieure, c'est-a-dire le sarcolemme dans le cas de la fibre du muscle.
Généralement, les modélisations du signal EMG de surface commencent au niveau
intracellulaire et transmembranaire. Le modele de Rosenfalck est souvent utilisé pour estimer
le courant transmembranaire I,(z) en calculant la dérivée seconde du potentiel d’action

intracellulaire PAI(z) le long de la fibre musculaire [Stegeman et coll., 2000]:
PAI(z)= Az’¢* - B (1.12)

o0,a d*IAP(2)
2

=A'Az2(6—61z+ A1*7%)e ™" (1.13)
2 dz

1,(2)=
ou A, B et A’ sont des constantes, z est la position sur la fibre (z=0 a la jonction
neuromusculaire), a est le rayon de la fibre, oi est la conductivité intracellulaire, et A un
facteur d’échelle qui permet d’adapter le profil du courant de Rosenfalck aux observations
réelles [Stashuk, 1993 ; van Veen et coll., 1993]. Notez que ces fonctions sont essentiellement
définies spatialement; leur apparition temporelle est liée a la propagation du PAI Par le choix
des parameétres A, B et A, le PAI peut étre correctement formé [Rosenfalck, 1969] (Figure
1.20).
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Figure 1.20 Potentiel d’action intracellulaire (PAI) (a) et sa dérivée seconde (b) qui est
proportionnel au courant transmembranaire. Les échelles temporelle et spatiale sont liées

par une vitesse de propagation de 4 m/s. (d’apres Rosenfalck, 1969)
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De plus, une autre version simplifiée est également utilisée dans la littérature. Plonsey
[Plonsey, 1974] a simplifié le PAI comme une onde triangulaire, et réduit le courant
transmembranaire a un tripdle ou un quadripdle linéaire (deux dipdles en ligne dans la
direction opposée). Ce modele a été validé par une étude de Andreassen et Rosenfalk
[Andreassen et coll., 1981] qui ont montré que I’effet de cette simplification sur la distribution
du potentiel d’action dans le volume conducteur et a la surface de la peau est acceptable sans

prendre en compte les couche de peau et de graisse.
2) Vitesse de conduction

La vitesse de conduction est un facteur important pour la propagation des potentiels
d’action le long de la fibre musculaire. C’est un indicateur de fatigue musculaire, au moins
dans les conditions isométriques. Dans la modélisation de 'EMG de surface, la vitesse de
conduction est généralement considérée comme une distribution gaussienne [Farina et
Merletti, 2001 ; Farina et coll., 2002 ; Merletti et Parker, 2004 ; Keenan et Valero-Cuevas,
2007]. Pour le biceps brachial par exemple, les moyennes mesurées sont entre 3 et Sm/s et les

écarts-type sont entre 0,3 et 1m/s [Li et Sakamoto, 1996].

Cependant, la distribution gaussienne ne décrit pas toujours de maniere assez précise la
distribution réelle des vitesses de conduction, surtout lorsqu’il s’agit d’'un muscle mixte
[Houtman et coll., 2003]. Il vaudrait mieux, dans ce cas, envisager une distribution gaussienne
bimodale avec une moyenne et un écart-type pour les unités motrices lentes et une moyenne

et un écart-type pour les unités rapides.
3) Intervalle interimpulsion (IPI)

Dans la génération du signal SEMG, les UM déchargent selon des processus aléatoires
ponctuels. La statistique de décharges est définie par I’intervalle interimpulsion (Inter Pulse
Interval, IPI), qui est I’intervalle de temps entre deux impulsions successives. C’est I’inverse
de la fréquence de décharge des unités motrices. La distribution de I’IPI la plus utilisée est
une distribution gaussienne. Cette distribution est basée sur des observations réelles [Freund
et coll., 1975 ; Mori, 1973 ]. D’autres distributions existent aussi dans la littérature : Poisson
[Brody et coll., 1974], Weibull [De Luca, 1979], etc. Weytjens et van Steenberghe [Weytjens
et van Steenberghe, 1984] ont montré que le choix de ces distributions n’a qu’un effet mineur

sur la densité spectrale de puissance.
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Généralement on choisit une valeur moyenne d’IPI ainsi qu’un écart-type, qui définit la
variabilit¢ de décharge de 1'unité motrice autour d’une fréquence de décharge moyenne
(1/1PI). C’est-a-dire, nous générons une suite d’impulsions espacées d’une valeur constante
IPI, puis chaque impulsion est déplacée autour de sa position d’origine d’une valeur aléatoire

tirée d’une distribution gaussienne centrée sur 0 et d’écart-type donné.

Pour une unité motrice, les intervalles interimpulsions sucessifs se présentent une
distribution aléatoire. Par contre, certains résultats dans le littérature montrent que la
fréquence de décharge d’une unité motrice augmente linéairement avec le niveau de force
[Milner-Brown et coll., 1973 ; Hermens et coll., 1998], et que les fréquences de décharge

initiale et finale dépendent du type de fibre [De Luca et coll., 1996].

1.4.1.2 Volume conducteur

Le volume conducteur est I’ensemble de tous les tissus biologiques présents entre la
source de courant et la ou les électrodes de surface. La source de courant produit un champ
électromagnétique qui se propage a travers le volume conducteur pour étre capté par une
électrode. Le volume conducteur est physiologiquement constitué au minimum de trois
couches: une couche de muscle (formée de la masse musculaire au-dessus de la source), une

couche de graisse (au-dessus du muscle) et une couche de peau (au-dessus de la graisse).

La couche musculaire est anisotrope. La conductivité électrique n’est pas la méme dans
toutes les directions. Néanmoins elle peut étre décomposée en conductivité longitudinale
(dans la direction de la fibre) et conductivité radiale. Dans cette configuration, il est possible
de normaliser les 2 directions de propagation (longitudinale et transversale) par rapport a leurs
conductivités respectives [Rosenfalck, 1969] et d’utiliser ainsi des calculs adaptés a un milieu
isotrope. Une simplification généralement admise consiste a considérer le volume conducteur
comme purement résistif ou sans effet capacitif [Gootzen et coll., 1987 ; Roth et Gielen,
1987]. Il n’y a alors pas de déphasage spatial ou temporel entre le courant sur la fibre et le
potentiel a la surface. Cette hypothese est justifiée par le fait que la vitesse de propagation
électromagnétique entre la source et la surface est tres grande par rapport a la vitesse de

propagation du courant le long de la fibre.

Cependant, certains modeles de 'EMG se limitent a une seule couche (muscle),
d’autres considerent deux couches (muscle et graisse) et d’autres prennent en considération

les trois couches (Figure 1.21).
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Figure 1.21 Sections transversales du volume conducteur : modeéle a une couche (a), deux

couches (b) et trois couches (c) (d’apres Stegeman et coll., 2000)

Sur la base des études de Clark et Plonsey [Clark et Plonsey, 1968] et Heringa et coll.
[Heringa et coll., 1982], le potentiel enregistré par une électrode, en modélisant le volume
conducteur par une seule couche, est donné par la formule suivante [Boyd et coll., 1978 ;

Griep et coll., 1978]:

1 J- 27al (s)
4o
r \/rZ i_i_(z_s)z
o

r

¢(r,z)=2

ds (1.14)

ou / est le courant membranaire, r la distance entre la fibre et le point d’enregistrement du
potentiel, z la position du point d’enregistrement selon 1’axe de la fibre, a le diametre de la

fibre, o; et 6, les conductivités radiale et longitudinale.

Cette formule, largement répandue dans la littérature concernant la modélisation de
I’EMG de surface, ne tient compte que de la couche musculaire, qui joue le réle d’un filtre
passe-bas. Cependant, les deux autres couches jouent un role important dans le filtrage de la
source et peuvent ainsi modifier le contenu spectral de ’EMG de surface. Pour cela, Gootzen
et coll. [Gootzen et coll., 1991] ont étendu la modélisation a deux couches. Ensuite, Farina et
Rainoldi [Farina et Rainoldi, 1999] ont proposé€ un volume conducteur, a 3 couches, dans le
domaine des fréquences spatiales, associé a un filtre spatial bidimensionnel qui filtre un plan
source, situé dans le muscle, pour produire la distribution du potentiel a la surface de la peau.
Puis, une autre fonction de transfert, proposée par Farina et coll. [Farina et coll., 2004],
considere le volume conducteur comme un cylindre et non pas comme un plan. Cependant,
puisque I’électrode enregistre 1’activité des unités motrices dans une zone restreinte proche de

I’€électrode, le volume conducteur peut étre assimilé a un plan dans cette zone. De plus, un
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modele par éléments finis est proposé pour décrire I’effet du raccourcissement du muscle sur

I’EMG de surface [Mesin et coll., 2006].

1.4.1.3 Systéeme de détection

Généralement, dans les modeles de SEMG, I’électrode est considérée comme un point.
Par contre, dans certains modeles plus réalistes, la surface de 1’électrode est prise en
considération et le potentiel enregistré est un potentiel moyenné sur la surface couverte par
I’électrode. Des études expérimentales [Helal et Bouissou, 1992 ; Lateva et coll., 1996] ont
montré un effet non négligeable de la taille de 1’électrode sur les SEMG réels. Mais, pour
obtenir une représentation plus précise, Farina et Merletti [Farina et Merletti, 2001] ont établi
une fonction spatiale qui filtre le potentiel de surface pour donner une surface virtuelle, ou
chaque point représente le potentiel enregistré par une électrode placée en ce point. Il est
nécessaire de prendre ensuite en compte 1’effet de filtrage des électrodes, a partir de cette
surface virtuelle, filtrage qui peut étre représenté par une fonction de transfert spécifique de la

forme des électrodes considérées [Dimitrova et coll., 1999 ; Farina et Merletti, 2001].

1.4.2 Estimation de la force a partir de TEMG

La force générée par un muscle est dépendante du niveau d’activation musculaire,
représenté normalement par I’électromyogramme (EMG). Inman et coll. [Inman et coll.,
1952] ont observé les changements d’amplitude du signal EMG dues a des variations de la
force musculaire exercée. Par la suite, plusieurs études ont porté sur la relation entre EMG et
force [Milner-Brown et Stein, 1975]. La notion que I'amplitude du signal SEMG est au moins
qualitativement liée a la force produite par un muscle dans des conditions données, est bien
acceptée dans la communauté scientifique. Pour cette raison, 1’estimation de la force
musculaire peut étre réalisée a partir de 'EMG. Globalement, les forces d’un muscle, en
situations statique et dynamique, sont estimées par ’EMG en utilisant I’un des trois modeles

suivants :
1.4.2.1 Modeles de type Hill

Le processus qui permet, dans les modeles de type Hill, d’extraire des SEMG
enregistrés la force générée, comprend plusieurs étapes (Figure 1.22). Tout d'abord, le signal
EMG est rectifié, filtré et normalisé par ses valeurs maximales. Il est alors transformé en un
signal que nous appellerons e(t). Ensuite, la dynamique d'activation du muscle doit étre prise

en compte, puisque le signal EMG est fonction de ses valeurs précédentes. Ce processus (la
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dynamique d'activation) est modélisé par une équation différentielle du premier ordre [Zajac,
1989] ou par un filtre récursif du second ordre [Thelen et coll., 1994]. La sortie de ce
processus s’appelle 1’activation neurale, u(t). Puis, I'activation neurale peut étre transformée
en activation du muscle, a(t), qui est alors utilisée comme une entrée du modele de Hill, Les

forces du muscle peuvent étre enfin déterminées.
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Figure 1.22 Estimation de la force a partir du signal EMG enregistré par le modele de type
Hill. L'indice i est utilisé pour indiquer un muscle individuel, et t pour dénoter le temps.

(d’apres Manal et Buchanana, 2003)
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Figure 1.23 Schéma du modeéle musculo-tendineux de type Hill qui comprend un élément
contractile, un élément élastique parallele et un élément élastique en série (Fm : force

musculaire ; Ft : force tendineuse). (d’apres Li et coll., 2009)

Un modele de type Hill inclut souvent trois éléments (Figure 1.23) : un élément
contractile, un élément élastique parallele et un élément élastique en série. La force générée

par chaque unité musculo-tendineux est représenté par les équations suivants :
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F =F,-cosa=F.|f,(1)f)a(t)+ f,(I)cos & (1.15)
F.=PCSA-0, (1.16)

ou F, est la force musculaire isométrique maximale, F,,, est la force musculaire, Ft est la force
tendineuse, PCSA est la surface transversale physiologique du muscle individuel, a(t) est le
niveau d’activation, o est I’angle entre le tendon et les fibres musculaires, f(v) est la relation
force-vitesse, f,(1) est la relation force-longueur de 1’élément contractile et fi,(1) est la force

musculaire élastique passive parallele [Giat et coll., 1994].

Les modeles de type Hill nous aident a comprendre les caractéristiques physiologiques
intérieures au muscle. Cependant, ces modeles font beaucoup de suppositions au sujet de
propriétés inconnues et non linéaires des systeémes musculo-squelettiques et nerveux : par
exemple, le muscle est considéré comme ayant un volume et une épaisseur constants lorsqu’il
se contracte [Scott et Winter, 1991]; la relation force active-longueur est modélisée comme un
polyndme du second ordre [Woittiez et coll., 1984] ou en utilisant I’interpolation spline
cubique aux points définis par Gordon et coll. [Gordon et coll., 1966] ; la relation force
passive-longueur est supposée comme une courbe exponentielle décrit par Buchanan et coll.
[Buchanan et coll., 2004]. De plus, dans ces modeles plusieurs parametres spécifiques aux
sujets ne peuvent pas €tre mesurés directement. Des méthodes d'optimisation sont souvent
nécessaires pour estimer ces parametres. L'exactitude de ces parametres et des sous-modeles

peut limiter I'exactitude de prédiction.
1.4.2.2 Réseaux neuraux artificiels (RNA)

Une méthode alternative, fondée sur les réseaux de neurones artificiels (RNA ou
Artificial Neural Networks, ANN), a été largement étudiée ces dernicres années. Elle utilise
des techniques d’apprentissage des RNA pour tracer la relation entre les entrées EMG et la
sortie cinétique ou cinématique. Un réseau de neurones artificiels est un groupe d'unités de
traitement appelées les "neurones" qui sont interconnectées et distribuées dans les couches.
Les "neurones" sont représentés par des cercles (Figure 1.24), et les lignes solides reliant les
"neurones" représentent des facteurs pondérés. La Figurel.24 montre une architecture de
RNA avec une couche d’entrée, deux couches cachées et une couche de sortie. Ce réseau de
neurones a trois couches s'est avéré suffisant pour modéliser des problémes de n'importe quel

degré de complexité [Khanna, 1990].
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Figure 1.24 Modele de RNA. Les fleches représentent les poids synaptiques de du RNA.
(d’apres Liu et coll., 1999)

Un modele fondé sur un RNA optimise sa structure interne pour construire la relation
entre les parametres d’entrées et de sortie, en utilisant un algorithme de propagation arricre
pour apprendre toutes les données lors d’une phase d’apprentissage. Song et Tong [Song et
Tong, 2005] ont comparé deux modeles de RNA: I’'un avec des entrées EMG et cinétiques et
I’autre avec des entrées EMG seulement. Les résultats ont montré que les signaux EMG
associés aux parametres cinétiques ont donné des performances significativement meilleures
pour la prédiction du couple d’une articulation et que 1’angle articulaire et la vitesse angulaire
ont fourni une information importante pour I’estimation du couple de I’articulation lors d’un

mouvement dynamique volontaire.

1.4.2.3 Recherche orthogonale rapide (ROR)

Une autre procédure non-linéaire utilisée pour représenter la relation EMG-force est la
recherche orthogonale rapide (ROR ou Fast Orthogonal Search, FOS). L'estimation par ROR
emploie une sommation de fonctions linéaires ou non-linéaires pour créer un modele. Les
fonctions linéaires et non-linéaires sont définies par 1’utilisateur et choisies en minimisant
l'erreur quadratique moyenne. Au lieu d’'une minimisation itérative consommant du temps
dont se sert la méthode de RNA, la ROR détermine des fonctions de base et des coefficients

associés directement en une seule itération.

Eklund et coll. [Eklund et coll., 2004] ont indiqué que la ROR a permis d’identifier les
modeles extrémement rapidement, avec wune exactitude semblable ou meilleure,
comparativement aux autres méthodes existantes. Mobasser et coll. [Mobasser et coll., 2007]
ont utilisé la ROR pour estimer la force du poignet. L’EMG a été enregistré sur le biceps

brachii, le triceps brachii et les brachioradialis, avec un mouvement de bras limité a
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I'extension et la flexion du coude dans le plan horizontal. Les données ont été enregistrées
dans les conditions isométriques, isotoniques et des charges légeres. En utilisant 'EMG des
trois muscles et les données de I’angle articulaire, le modele de ROR a été capable de prévoir

la force générée avec une erreur moyenne de moins de 28 %.

Toutefois, la nature quantitative exacte de la relation EMG-force est le sujet de
beaucoup de débats scientifiques. Les difficultés de relier 'EMG a la force correspondante
sont associées a une relation entre ces signaux hautement non linéaire et variable en fonction
du temps, a la difficulté de mesurer les EMG correctement et répétitivement, ainsi qu’a
I’impossibilité de mesurer les forces du muscle in vivo. Dans le cas du mouvement, il faut de
plus considérer les changements de la position des électrodes, des épaisseurs des tissus (la

peau, la graisse et le muscle), de I’angle de I’articulation, etc.

1.4.3 Modélisation simultanée du signal EMG et de la force d’un muscle

Pour atteindre des estimations valables de la force a partir du signal EMG, il est
nécessaire d’étudier la relation existant entre 'EMG et la force. Un modele, simulant les
générations simultanées de ’EMG de surface et de la force, permettrait de lier les parametres
physiologiques gérant 1’activité musculaire, avec les résultats mesurés. Ceci nous permettrait
d’analyser I’influence des parametres physiologiques sur le signal EMG et la force musculaire

simultanément et d’explorer la relation interne entre ces deux signaux.

Fuglevand et coll. [Fuglevand et coll., 1993] ont développé un modele pour estimer le
signal EMG et la force générés par un muscle en contraction isométrique. Selon une
commande d’excitation donnée, ’EMG est calculé en sommant les potentiels d’action des
UM actives qui sont pondérées par le volume du conducteur. De méme, la force est estimée
en sommant les secousses générées par ces UM actives. Plusieurs schémas d’activation ont
été testés afin d’analyser I’influence du schéma d’activation sur la relation EMG-force. Ce
modele a été appliqué pour simuler un muscle spécifique dans les conditions physiologique et
pathologique [Zhou et Rymer, 2004; Zhou et coll., 2007]. En outre, les plages des parametres
d’entrée dans ce modele ont été optimisées en utilisant une méthode de Monte Carlo pour
tester la sensibilité du modele aux différents parametres [Keenan et Valero-Cuevas, 2007].
Par contre, dans toutes les simulations citées précédemment, les auteurs n’ont pris en compte

que des signaux simulés pour une commande constante (contraction isotonique). A notre
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connaissance, il n’y a pas d’études portant sur le type de simulation adaptée a des contractions

de force variable (contraction anisotonique).

Le but de ce travail de these sera donc de développer un modele de simulation
conjointe de ’EMG et de la force, associés a un effort donné. Cet outil pourra se révéler tres
utile dans I’étude ultérieure de la relation EMG-force pour les contractions isotoniques et

anisotoniques.
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Chapitre 2

Modélisation de PEMG et de la force musculaire

2.1 Introduction

Comme expliqué précédemment, le signal électromyographique de surface (SEMG) et
la force musculaire sont deux index d’évaluation d’une contraction du muscle squelettique,
qui peuvent tous les deux refléter le niveau d’activation du muscle. Un modele de génération
simultanée du SEMG et de la force serait donc capable de montrer clairement comment les
deux signaux sont générés par un muscle lors d’une contraction. Nous avons donc construit

un tel modele pour mieux comprendre et analyser la relation existant entre ces signaux.
2.2 Description du modele

2.2.1 Modele de génération du SEMG

Le modele développé s’est inspiré d’un modele de SEMG existant, qui avait été
développé dans notre laboratoire, et dont la structure est détaillée paragraphe 2.2.1.1. Afin
d’estimer la force musculaire, la premicre étape a été une adaptation de ce modele grace a une

structuration en modules indépendants, présentée paragraphe 2.2.1.2.
2.2.1.1 Description du modele SEMG initial

Le modele SEMG initial consiste en trois parties principales : la source électrique, le
volume conducteur et le systeme de détection [Gabriel et Kamen, 2009 ; Roeleveld et coll.,

1997] (Figure 2.1).
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Peau
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Figure 2.1 Section verticale du modele du muscle utilisé dans la simulation de 'EMG de

surface

1) Source électrique

11 faut, tout d’abord, définir la structure du muscle considéré. Dans ce but, des unités
motrices (UM) sont distribuées uniformément dans la section transversale du muscle et des
fibres musculaires sont distribuées, également de maniere uniforme, dans la section de chaque
unité motrice. Le modele de Rosenfalck est utilisé pour simuler 1’activité électrique (potentiel
d’action) de chaque fibre individuelle. La vitesse de conduction du potentiel d’action le long
de la fibre a une distribution gaussienne. La figure 2.2 présente le schéma d’activation

proposé pour obtenir un train de potentiels d’action pour chaque fibre active.

Ce schéma d’activation (Figure 2.2) détermine le nombre d’UM actives ainsi que leur
fréquence de décharge en fonction d’une consigne de force P(t), appliquée en entrée du
modele. Deux types d’UM avec le méme nombre de fibres musculaires sont pris en compte
dans ce modele, des unités motrices lentes (UML, trait continu bleu) et des unités motrices
rapides (UMR, trait pointillé rouge). Chaque type d’UM possede ses fréquences de décharge
minimale et maximale spécifiques. Les fréquences de décharge minimale et maximale des
UMRs sont plus importantes que celles des UMLs, car les motoneurones innervant les fibres
rapides montrent des post-hyperpolarisations plus courtes que ceux qui innervent les fibres
lentes [Gardiner, 1993]. Le seuil de recrutement (SR) est le niveau de force nécessaire pour
recruter une nouvelle UM. Une fois qu’une UM est recrutée, sa fréquence de décharge

augmente de maniere linéaire en fonction du niveau de force, jusqu’a la contraction volontaire
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maximale (MVC) [Erim et coll., 1996]. De plus les UM sont progressivement recrutées dans
une séquence ordonnée, ol les UMLs sont activés avant les UMRs. Afin de respecter le
processus de Henneman [Henneman, 1957], les UM sont classées sur le schéma de
recrutement, par ordre de taille croissant. Toutes les UM sont recrutées a un niveau de force
spécifique, SR1-SRy, spécifique au type de muscle. La fréquence de décharge de toutes les
UM arrive a sa valeur maximale pour un niveau de force de 100% MVC. En se basant sur des
données expérimentales [Andreassen and Rosenfalck, 1980], I’intervalle inter-impulsion (IPI)
est modélisé comme une distribution gaussienne avec un écart-type de 20% de la valeur de

I’IPI moyen [Merletti et Parker, 2004].

Fréquence de décharge — UM lente

—-——- UM rapide
fmaxR [--.. SRR PR ,

fmaxL

fminR | L . Force du muscle

fminL |’—§4—T’—>« L (%MVC)
SR15R2 SR3 ... SRy 100

P(t)

Figure 2.2 Schéma d’activation utilisé dans le modele. P(t) : force de consigne, entrée du
modele ; fmaxR, fminR, fmaxL, fminL : fréquences de décharge minimale et maximale des
UMRs (traits continus bleu) et des UMLs (traits pointillés rouge) respectivement ; SRi : seuil

de recrutement de I’UMi ; MVC : contraction maximale volontaire

Cette représentation se comprend de la fagon suivante :

Quand la consigne P(t) atteint le seuil de recrutement SR1, I’'UMI est activée avec une
fréquence de décharge FminL. Si la consigne P(t) augmente, la fréquence de décharge de
’'UM1 augmente linéairement. Quand la consigne P(t) atteint la valeur du seuil de
recrutement SR2, 'UM?2 est alors activée avec une fréquence de décharge FminL. Sa
fréquence de décharge augmente aussi avec 1I’augmentation de la consigne P(t). En fonction
de la consigne, les UM suivantes sont recrutées de la méme maniere jusqu’au recrutement de

la derniere UM au niveau de consigne SRy, Apres SRy, comme toutes les UM sont déja
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recrutées, 1’augmentation de la consigne de force ne dépend que de 1’augmentation de la

fréquence de décharge de chaque UM, sans nouveau recrutement d’UM.

2) Volume conducteur

Un Volume conducteur de trois couches est utilis€ dans ce modele : le muscle, la
graisse et la peau. Le volume conducteur est représenté par la fonction de transfert analytique
proposée par Farina et Rainoldi [Farina et Rainoldi, 1999] (Equation 2.1). Cette formule nous

permet de plus de faire varier les épaisseurs des trois couches en fonction du temps.

o !
((1+R).cosh(K .(h1+d)).(s1)+(1-R ).cosh(K , .(h1-d)).(s2)) @1

y

—k
Hk k,)=e ™

- Ky, k;: fréquences spatiales dans la direction de la fibre et dans la direction

orthogonale

- Yo : profondeur de la fibre dans le muscle

2 2 2 2
k,, =k, +R,k, k, =~k +k,

- R, : rapport entre la conductivité radiale (dans la direction perpendiculaire a la surface

de la peau) et la conductivité longitudinale (dans la direction de la fibre) du muscle

- R¢ : rapport entre la conductivité radiale de la couche de graisse et la conductivité

radiale du muscle (dans la direction perpendiculaire a la surface de la peau)

- Ry : rapport entre la conductivité radiale de la couche de peau et la conductivité

radiale de la graisse (dans la direction perpendiculaire a la surface de la peau)
- h1: épaisseur de la couche de graisse; d : épaisseur de la peau
- s1=Ky+(Ky. *(h14d)). *Rp,. *tanh(Ky. *(h1+d))

- $2=K,,+(Ky.*(h1-d)).*Ry,. *tanh(Ky.*(h1-d))

3) Systeme de détection
Le systeme de détection est défini dans le domaine des fréquences spatiales par une
fonction de transfert [Farina et Merletti, 2001] qui filtre la distribution de potentiel a la

surface de la peau pour donner une surface virtuelle ou chaque point représente le potentiel
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enregistré par une €lectrode placée en ce point. Apres ce filtrage, on peut recueillir le potentiel
enregistré par des électrodes placées en tout point de la surface. Dans le modele développé,

une électrode circulaire de 1cm de diametre est utilisée, avec la fonction de transfert suivante:

1, ((ak ) +(bk.)*)
J(ak ) +(bk,)?

Hk, . k)=2 si (k,.k.)#(0,0)

Hk, k)=1 si (k,,k,)=(0,0) (2.2)
avec J; : fonction de Bessel d’ordre 1
ky k. : les fréquence spatiales selon les axes x et z
2a, 2b : les 2 axes de ’ellipse. Pour une électrode circulaire de rayon r, a=b=r.

Un signal est simulé en mode bipolaire. Les centres des 2 électrodes choisies sont
distants de 2cm et placés symétriquement par rapport au point situé a mi-distance entre la

jonction neuromusculaire et le tendon.
2.2.1.2 Adaptation du modele SEMG

Afin d’avoir une utilisation plus flexible du modele de SEMG, nous avons proposé de
le diviser en 2 modules indépendants : un module concernant le schéma d’activation et un

module de simulation du SEMG.

» Module du schéma d’activation

Le schéma d’activation présente comment recruter les unités motrices en fonction de
la consigne de force. De plus, on obtient aussi grace a ce schéma, les fréquences de décharge
correspondant aux unités motrices actives. Ce schéma est utile pour estimer le SEMG, mais
peut aussi étre utilis€ pour estimer la force musculaire. En effet, la force générée par un
muscle est aussi initiée par les impulsions nerveuses, fonction de la fréquence de décharge.
Nous avons alors extrait ce schéma du modele initial pour I’adapter aux besoins de notre

étude, qui est I’estimation de la force musculaire.

Dans Ia littérature, on peut trouver deux stratégies de recrutement selon la définition
du seuil de recrutement des unités motrices: la premiere définit un incrément de force pour

recruter chaque type d’UM (lentes ou rapides); la seconde utilise un incrément différent pour
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recruter chaque UMi. L’incrément de force est exprimé par I’intervalle entre deux seuils de

recrutement adjacents (SRi, Figure 2.2).

— Pour le Stratégie 1 [El Hajj Dib, 2006], le rapport de 1’'incrément de force entre
I’UMR et I’'UML est de 1,25. En effet, dans ce cas chaque UM comprend le méme nombre de
fibres et la force des UMRs est 1,25 fois plus importante que celle des UMLs [Trappe et coll.,
2003].

— Pour le Stratégie 2 [Fuglevand et coll., 1993], le seuil de recrutement (SRi) de

la ieme UM, UM, est défini sous le forme suivante :

In RR[_

SR, =e "

(2.3)

ou RR est la plage de recrutement dans laquelle toutes les UM sont recrutées une par une, N

est le nombre d’UM, et i est un index identifiant I’'UM.

» Module de simulation du SEMG
Ce module comprend la géométrie du muscle, le volume conducteur et le systeme de
détection. Il ne concerne que I’estimation du SEMG, et n’a pas d’influence sur la génération

de la force. Il n’a donc pas été modifié par rapport a la version initiale décrite au-dessus.

2.2.2 Détermination de la force musculaire

Le modele de SEMG précédent ne permet que le calcul d’'un SEMG généré a partir
d’une consigne de force donnée en entrée du modele. Dans le cadre de ce travail de these,
nous proposons ici un perfectionnement de ce modele pour déterminer la force musculaire
générée réellement en sortie, et fonction de I’activation des UM du muscle en réponse a la

consigne de force d’entrée.

2.2.2.1 Descriptions de I’algorithme

Pour estimer la force générée par un muscle, il faut d’abord savoir quelle est la force
générée par chaque unité motrice active. En effet, la force musculaire est la somme des forces
de toutes les unités motrices simultanément actives [Conwit et coll., 1999]. Dans des études
de stimulation du muscle [Thomas et coll., 1991 ; Macefield et coll., 1996 ; Mateika et coll.,

1998], quand une unité motrice est stimulée avec différentes fréquences de stimulation, la
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force générée par cette unité motrice augmente avec l’augmentation de la fréquence de
stimulation. Une régression est souvent faite pour cette phase d’augmentation curviligne
(Figure 1.10). La pente de la régression linéaire fournit une mesure de la sensibilité de chaque
unité au changement de la fréquence de stimulation [Macefield et coll., 1996]. Pour cela, nous
avons proposé dans notre modele d’utiliser une relation linéaire entre la force et la fréquence
de décharge pour chaque unité motrice active. Donc, pour simuler la force musculaire, il est

important d’estimer la pente entre la force de 1’unité motrice et la fréquence de décharge.

2.2.2.2 Indentification des variables de calcul

A partir de I’idée précédente, nous avons développé deux types de modeles selon la

pente entre la force de I’unité motrice et la fréquence de décharge (Fd) :

» Modele 1 : pente=0. Il n’y a pas de relation entre Fd et la force de ’'UM. Des

qu’'une UM est recrutée, elle génere une force constante, quelle que soit Fd.

» Modele 2 : pente>0. Il y a augmentation de la force avec 1’augmentation de

Fd. Cette situation semble plus proche de la réalité physiologique.

Dans cette premiere phase nous n’avons utilisé que la stratégie de recrutement 1 pour
toutes les variantes des modeles, c’est a dire que le méme incrément de force est nécessaire
pour recruter toutes les UM de méme type. Il n’y a donc que deux seuils de recrutement : SRL

et SRR, associés au recrutement des UMLs et UMRs respectivement.

1) Modéele 1

L hypothese utilisée pour le Modele 1, est donc que la force d’'une UM est toujours
constante quelle que soit Fd. Du fait du nombre de fibres identique utilisé pour toutes les UM,
ainsi que de par la définition du rapport de force entre une fibre rapide et une fibre lente
utilisé dans le modele de I'EMG, on peut considérer que le rapport des forces générées par les
deux types d’UM est de 1,25. Donc, quand une UM (lente ou rapide) est recrutée pour un
niveau de force donné en entrée du modele, elle devient active et génere une force constante
(1 ou 1,25 unité(s) de force) jusqu’a son dé-recrutement. La force de sortie du muscle (SF),

est estimée par la somme des forces des UM actives a chaque instant.
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2) Modele 2

On suppose dans ce groupe de modeles, qu’il existe une relation linéaire positive entre
la force d’'une UM et Fd, avec une pente>0 (Figure 2.3.a). Quand le niveau de force de
consigne, P, dépasse le seuil de recrutement de ’'UMi (SRi), cette UM est recrutée (Figure
2.3.b) et sa Fd est déterminée par la relation Fd-Force du muscle (Figure 2.3.a). On peut
appliquer cette relation de la méme maniere pour les UM recrutées plus tot qu’elle. Si la pente
ad entre la force de I’UMIi et la Fdi est connue pour toutes les UM, on peut obtenir la force de
chaque UM active. La force générée par le muscle (SF) sera estimée par la somme des forces
des UMi actives. Dans la suite, trois algorithmes différents sont décrits et utilisés pour

calculer les pentes «i.

Fd ,

Force (36 MVC) fimaxR
fo. mag [~ .

! frnaxl
fo. min |-ooooooo i

i i fiminR Force du muscle
ki it - fininl. (%MVC)
0 finin frnay  Fd SEl SR2 SE3 ... 0% 100%
P
(a) (b)

Figure 2.3 Relation Force-Fd de I’UM (a) et Relation Fd-Force du muscle (b) dans le
Modele 2

a) Modele 2.1

On suppose qu’il existe uniquement deux pentes (oL pour les UM lentes et aR pour
les UM rapides) pour toutes les UM de chaque type Lente ou Rapide. Deux niveaux de forces
particuliers sont choisis pour calculer les deux pentes ol et ®R grace aux Equations 2.4. On
considere ici que toutes les UM sont recrutées au niveau de force 80% MVC, et que toutes les
UM déchargent avec Fd maximale pour le niveau de force 100% MVC (Ces deux conditions

sont toujours respectées pour tous nos modeles).

nL-fmaxL-al+nR- fmaxR-oR=100%  100% MVC

nL nR (24)
D fLi-al+Y ) fRi-aR =80% 80% MVC
i=1 i=1
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ou, nL (ou nR) représente le nombre d’UM lentes (ou rapides) et fLi (ou fRi) représente la Fd
de la ieme UM lente (ou rapide) au niveau de force 80% MVC respectivement. Les seules
inconnues sont, pour un muscle donné, ol. et aR qu’il est donc facile d’extraire de ces deux

équations.

b) Modele 2.2

On suppose ici qu’il y a pour chaque UMi une valeur de pente ai spécifique. Si le
nombre d'UM total dans le muscle est N, il y a donc N valeurs de ai inconnues. Selon le
schéma Fd-force du muscle, on obtient N équations correspondant aux N niveaux de force
particuliers de recrutement, pour calculer les N valeurs ai (Equations 2.5). Les autres

parametres peuvent étre calculés comme précédemment.

fd, -oy = AfL
fd, o+ fd,, -0, =2-AfL
fdy-on+ fdyy -0, + fdys -0 =3 AfL 2.5)

fdy -0+ fdyy 0 + ..+ fdy, - 0y =100%

ou, la fd;; (ie [1,N], je[1, N]) indique la Fd de I’'UM,; au niveau de force SR; qui est la somme
des j premiers incréments AfLi ou AfRi. oi représente la pente o de I’'UM;, et N représente le

nombre d’UM.

¢) Modele 2.3

Comme dans le Modele 2.1, il n’y a dans le Modele 2.3 que deux pentes ol et aR a
déterminer (Figure 2.4). Par contre, cette fois-ci, les deux valeurs de pente doivent satisfaire

aux N niveaux de force qui permettent de recruter les N UM successivement.

force

fo. max

fd

finin finax

Figure 2.4 Relation force-Fd dans le Modele 2.3
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Puisque la force de sortie (SF) n’est pas toujours exactement égale a la force de
consigne d’entrée (P), on considere ici qu’une fois qu'une UM (I’UMi) est recrutée, sa
contribution pour la force de sortie (SF) est égale a 1 ou 1,25 unité(s) de force, mais le seuil
de recrutement de chaque UMi, SRi, ainsi que I’incrément de force nécessaire entre deux
recrutements successifs, ne sont plus fixes. Pour cela, a part SR; et SRy qui sont connus
(SR;=0 et SRxN=80%MVC), N équations sont établies itérativement pour obtenir toutes les

autres valeurs du SRi ainsi que les pentes oL et oR:
- SiI’UMi est lente,

VSR, — SR,

A==, (frur — m)ZmO R (2.6)

- Si I’'UMi est rapide,

A(NL - 1) + 1,25A(7’l - NL) = aL (fmuxL mmL)z 100 SR

= SR, - SR,

s SR, = SR, 2.7)
R(fmde fmmR)/NzH 100 — SR

ou, Np, (ou Ng), fmaxL (ou fmaxR) et fminL (ou fminR) représentent le nombre et les Fds

maximale et minimale des UM lentes (ou rapides) respectivement. Le parametre constant A

indique une unité de force, égale a 80 %MVC.
I-(N, -D+125-N,

Du fait de la non-linéarit¢ de ces équations, il faut utiliser une méthode
d’optimisation pour les résoudre. Il peut alors y avoir un probleme de convergence. Pour
minimiser ce risque, on utilise comme valeur initiale les valeurs de pente oL et R obtenues a
partir du Modgele 2.1. La convergente dépend aussi du nombre d’équations. Par conséquent, il
faut faire attention a limiter le nombre d’équations, c’est-a-dire a limiter le nombre d’UM

dans le muscle créé. Cette méthode sera donc plus adaptée a des petits muscles (peu d’UM).

2.2.3 Procédure de simulation

Trois niveaux de consigne P(t) sinusoidales, de période 1s et de valeurs maximales
20%, 50% et 80% MVC, sont d’abord utilisés pour les 4 différents modeles décrits ci-dessus.

Nous avons simulé un muscle comprenant 350 UM lentes et 400 UM rapides. Nous avons
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simulé simulatnément la force SF et 'EMG. Afin de juger quantitativement si le modele
reproduit bien une force de consigne (P) imposée en entrée, nous avons calculé le pourcentage
d’erreur quadratique moyenne (root mean square percent error, RMS%, Equation 2.8) [Istenic
et coll., 2007], ainsi que le coefficient de corrélation (R) entre la consigne P(t) et la force

simulée SF(t) pour les 3 niveaux de commande 20%, 50% et 80% MVC.

RMS(SE()=P(t) |40
RMS(P(t))

RMS % =

(2.8)

Puis, le meilleur modele parmi ces 4 modeles est ensuite utilisé pour les deux tests

suivants :

» Comparaison de la stratégie de recrutement
Deux stratégies de recrutement ont été respectivement utilisées dans ce modele. Afin
de comparer I’effet de ces deux stratégies sur la force générée par le modele, nous avons
simulé 5 muscles différents, chaque muscle se composant de 350 UM lentes et 400 UM
rapides. Mais les positions des UM dans le muscle sont différentes entre les 5 muscles. La
consigne P(t) est sinusoidale de période 1s avec des valeurs maximales de 20%, 50% et

80% MVC.

» Comparaison de la durée de la consigne
Trois durées de consigne sinusoidale (0,5s, 1s et 2s) ont été utilisées pour ce test,
réalisé avec la stratégie de recrutement 1, pour 5 muscles différents simulés. Chaque muscle
se compose de 350 UM lentes et 400 UM rapides. La valeur maximale de la consigne P(t) est
20%, 50% et 80% MVC.

2.3 Résultats

2.3.1 Comparaison des modeles

La Figure 2.5 présente un exemple d’entrée P(t) et des sorties, SF(t) et EMG(t), des
Modele 1 (Figure 2.5.a), 2.1 (Figure 2.5.b) et 2.2 (Figure 2.5.c). L ajout de la relation entre la
force et la Fd d’'une UM, permet d’obtenir une force générée SF(t) plus proche de la consigne

P(t) avec les Modeles 2.1 et 2.2 qu’avec le Modele 1.
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Figure 2.5 Exemple de P, SF et EMG dans le Modele 1 (a), le Modele 2.1 (b) et le Modele
2.2 (c) (50% MVC)

Du fait de la limite du nombre d’UM pour le Modele 2.3, nous n’avons pas pu obtenir
de résultats convergents pour le nombre d’UM initialement choisi, soit 750 UM. Nous
n’avons obtenu de convergence que pour un nombre d’UM beaucoup plus faible (50 UM
lentes + 50 UM rapides). Le résultat final pour le niveau 50% MVC présente une grande

différence par rapport de la consigne P(t) (Figure 2.6).
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Figure 2.6 Exemple de P, SF et EMG dans le Modeéle 2.3 (50% MVC)

Le Tableau 2.1 montre I’erreur RMS (RMS%) et le coefficient de corrélation (R)
entre la consigne P(t) et la force simulée SF(t) pour les 3 niveaux de commande 20%, 50% et
80% MVC et un muscle de 750 UM. Parmi les 3 modeles utilisables pour ce muscle, le
Modele 2.2 possede la plus petite erreur RMS% et une tres bonne corrélation (R =0,9994-

0,9999). C’est donc le meilleur modele, que nous allons utiliser pour les comparaisons

suivantes.

RMS% Modele 1 Modele 2.1 Modele 2.2
20% MVC 50% 13% 5.3%
50% MVC 29% 11% 4,9%
80% MVC 20% 6,7% 4,7%

R Modele 1 Modele 2.1 Modele 2.2
20% MVC 0,9014 0,9546 0,9994
50% MVC 0,9238 0,9634 0,9998
80% MVC 0,9359 0,9703 0,9999

Tableau 2.1 RMS% et R pour les 3 modeles avec 3 niveaux de commande et un muscle de

750 UM.
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2.3.2 Comparaison des deux stratégies de recrutement

Les deux stratégies de recrutement ont donc été utilisées avec le Modele 2.2. Le
Tableau 2.2 montre le temps de calcul total (temps total de simulation pour les trois niveaux
de consigne) pour chaque muscle. La simulation de la stratégie de recrutement 1 a pris moins
de temps que celle de la stratégie de recrutement 2. Bien que testées sur les mémes muscles,
les deux stratégies ont montré des évolutions différentes de la valeur ai avec le
recrutement des unités motrices (Figure 2.7): la valeur ai diminue avec le recrutement, pour la
stratégie de recrutement 1, tandis qu’elle augmente principalement mais avec une petite phase
de diminution a la fin, pour la stratégie de recrutement 2. Mais la valeur ai est toujours plus
importante pour les unités motrices rapides que pour les unités motrices lentes dans la
stratégie de recrutement 2. De plus, il n’y a pas de différence significative de 1’erreur de RMS

et du coefficient de corrélation (R) entre ces deux stratégies (p>0,05) (Tableau 2.3).

Temps de calcul (min) Stratégie de recrutement 1 Stratégie de recrutement 2
Muscle 1 58,2 80,5
Muscle 2 63,9 75,9
Muscle 3 65,6 79,5
Muscle 4 58,8 81,1
Muscle 5 62,2 72,0

Tableau 2.2. Temps de calcul total (en minute) pour chaque muscle (temps total de simulation

pour les trois niveaux de consigne)

a; (%MVC/Hz) o; (%MVC/Hz)
0,02 0,02
0,015 0,015
0,01 0,01
o,oos\J\ 0,005
0 ‘ ‘ ‘ ‘ 0 ‘ ‘ ‘ ‘
0 200 400 600 800 0 200 400 600 800
Nombre d’UM Nombre d’UM
(a) Stratégie de recrutement 1 (b) Stratégie de recrutement 2

Figure 2.7 ai dans deux stratégies de recrutement (pour le niveau de consigne de 80%MVC)
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RMS % Stratégie de recrutement 1 Stratégie de recrutement 2
20% MVC 5,34%0,13% 5,28%0,12%
50% MVC 4,8620,11% 4,98%+0,09%
80% MVC 4,7310,10% 4,84%0,09%

R Stratégie de recrutement 1 Stratégie de recrutement 2
20% MVC 0,9993£8,366E-05 0,9993£9,563E-05
50% MVC 0,9997£3,452E-05 0,9998+1,326E-05
80% MVC 0,9999+6,874E-06 0,9999+2,849E-06

Tableau 2.3 RMS% et R dans les 2 stratégies de recrutement avec 3 niveaux de commande
pour 5 muscles de 750 UM

2.3.3 Influence de la durée de la consigne

Trois durées de consigne sinusoidale (0,5s, 1s et 2s) ont été respectivement utilisées

avec le Modele 2.2. Il n’y a pas de différence pour I’erreur de RMS et le coefficient de

corrélation (R) entre ces trois durées de consigne, pour les trois niveaux de force (p>0,05)

(Tableau 2.4).
RMS% 0,5s Is 2s
20% MVC 5,6110,16% 5,3210,15% 5,2610,13%
50% MVC 4,8710,12% 4,85%0,13% 4,92+0,13%
80% MVC 5,0610,12% 4,7120,12% 4,97+0,11%
R 0,5s 1s 2s
20% MVC 0,999218,364E-05 0,9993149,271E-05 0,99931+7,302E-05
50% MVC 0,999713,479E-05 0,999743,582E-05 0,9997+6,536E-05
80% MVC 0,999919,352E-06 0,9999+7,816E-06 0,9999+8,415E-06

Tableau 2.4 RMS% et R pour les trois durées de consigne et les 3 niveaux de commande pour
5 muscles simulés de 750 UM.
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2.4 Discussion

2.4.1 Comparaison des modeles

Pour coupler ’EMG de surface et la force générés par un muscle et analyser leur
relation, pour une force donnée, quatre modeles ont été développés a partir d’'un modele
d’EMG de surface. Le Tableau 2.5 présente une synthese des caractéristiques de ces modeles

concernant le recrutement d’UM (incrément de force) et la relation Force-Fd des UM.

Le Modele 1 est le plus simple des quatre. Tous les seuils de recrutement d’UM sont
connus et fixés, parce que le rapport de AL/AR est égal a 1/1,25. Si on néglige la relation
Force-Fd des UM, avec ce modele, I’erreur entre SF (force en sortie) et P (consigne de force
en entrée) est grande. Une relation linéaire Force-Fd pour les UM est supposée pour les trois
modeles du groupe de Modeles 2. Dans ces modeles, la pente oi doit dans un premier temps
étre calculée. Les Modeles 2.1 et 2.3 possedent seulement deux valeurs de pente, ol et R,
pour les deux types d’UM considérées. Dans le Modele 2.1, les deux o ne sont estimés que
par deux niveaux des forces particuliers (80% et 100% MVC). Dans le Modele 2.3, les deux
valeurs doivent satisfaire aux N niveaux de force qui permettent de recruter les N UM
successivement. Du fait d’un incrément de force variable dans le Modele 2.3, il faut utiliser
une méthode d’optimisation pour déduire les valeurs ai et les seuils de recrutement, ce qui
pose un probleme de convergence et limite le nombre d’UM utilisable pour ce modele. Au
contraire, dans le Modele 2.2, il y a N valeurs ai inconnues qui peuvent étre calculées par N
niveaux de force particuliers. Les résultats de la simulation montrent que le Modele 2.2
génere une force simulée la plus proche possible de la consigne. Il offre donc une bonne

capacité a reproduire la force de consigne a partir des phénomenes physiologiques impliqués

dans le recrutement des unités motrices.

Muscle : Incrément de force (A) * UM : Force-Fd
Modele 1 Fixe Indépendant
Modele 2.1 Fixe Linéaire (oL et aR)
Modele 2 Modele 2.2 Fixe Linéaire (o)
Modele 2.3 Variable (A)) Linéaire (oL et aR)

Tableau 2.5 Synthese des 4 modeles. (* Si A est fixe, le rapport de AL/AR est égal a 1/1,25. Si
A est variable, il peut étre calculé par la force sortie Xfo=nx1ou nx1,25 (Modele 2.3))
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2.4.2 Comparaison des deux stratégies de recrutement

Dans la littérature, nous avons trouvé qu’il existe deux stratégies de recrutement pour
le schéma d’activation du muscle. La stratégie de recrutement 1 a été utilisée dans le modele
EMG initial [El Hajj Dib, 2006], et représente une simplification de la stratégie de
recrutement 2. Elle présente 1’avantage d’un temps de calcul réduit (Tableau 2.2). De plus, il
n’y a pas de différence significative sur les résultats simulés entre ces deux stratégies, en ce
qui concerne la génération de la force. Le modele testé peut générer une force simulée précise,
quelle que soit la stratégie utilisée (Tableau 2.3). La stratégie 1 peut donc étre utilisée dans

une phase d’optimisation et de mise au point des algorithmes.

Par contre, en ce qui concerne le recrutement des unités motrices, 1’évolution de la
valeur ai est différente pour les deux stratégies de recrutement (Figure 2.7). Avec la stratégie
de recrutement 1, la valeur ai des UM lentes est plus importante que celle des UM rapides. En
revanche, avec la stratégie de recrutement 2, ou est plus grande pour toutes les UM rapides
que pour les UM lentes. Pour choisir la stratégie la plus proche des phénomenes
physiologiques, il faut comparer ces valeurs avec les données expérimentales. Macefield et
coll. [Macefield et coll., 1996] ont fait une étude sur les propriétés contractiles des UM pour
I’extenseur des orteils humains avec stimulation intraneurale. Ils ont présenté dans leurs
résultats la relation existant entre la fréquence de stimulation et la force générée, pour deux
UM individuelles (Figure 2.8). Selon la valeur de la force générée, on peut considérer I’'UM
de la Figure 2.8.A, appelée 'UM1, comme une UM rapide, et I’'UM a la Figure 2.8.C, appelée
I’'UM2, comme une UM lente. En effet, la valeur maximale de la force générée est plus
importante pour 'UMI1que pour ’'UM2. En partant de cette classification des UM, nous
pouvons conclure que la pente de la régression linéaire de la relation force-fréquence est plus
importante pour I’'UM1 (7,8 mN/Hz) que pour I’'UM2 (3,6 mN/Hz). C’est-a-dire que la pente
est plus importante pour I’UM rapide que pour I’'UM lente. Cette conclusion peut nous aider a
juger la validité de I’évolution de la valeur ai en fonction du recrutement des UM, car, dans
notre modele, la valeur ai représente aussi la pente entre la force et la fréquence de décharge.
Ainsi, puisque la stratégie de recrutement 2 est capable d’engendrer une valeur oi qui est plus
grande pour les UM rapides que pour les UM lentes, il semble que la stratégie de recrutement

2 soit plus proche de la réalité physiologique.
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Figure 2.8 A et C : relation entre la fréquence de stimulation et la force générée pour 2 unités
motrices. Zones ombrées : région escarpée dans les courbes de force-fréquence. B et D :
régression linéaire dans les régions escarpées des relations force-fréquence présentées en A

et C. Valeurs ‘Slope’ : pente des régressions linéaires dans les régions escarpées. (d’apres

Macefield et coll., 1996)

2.4.3 Influence de la durée de la consigne

Nous n’avons pas noté d’influence de la durée de consigne sur la qualité de la force
simulée, quel que soit le niveau de consigne testé. Notre modele est donc capable de produire
un bon résultat simulé pour plusieurs durées de consigne, au moins pour des valeurs
inférieures a 2s. Nous n’avons pas testé de valeur plus élevée pour des raisons de temps de

simulation.

2.5 Conclusion

Nous avons développé une nouvelle méthode de simulation de la force musculaire a
partir d’'un modele d’EMG existant, afin de coupler 'EMG et la force générés par un muscle

et d’analyser leur relation. Dans ce but, un modele EMG existant a été adapté et divisé en
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deux modules indépendants : un module centré sur le schéma d’activation et un module centré
sur la simulation de ’EMG de surface. Ensuite, nous avons défini et testé quatre modeles en
utilisant deux relations entre la force et la fréquence de décharge des UM (supposée linéaire
de pente ai) : Modele 1 (pente=0), Modele 2 (pente>0). Puis, une consigne sinusoidale a été
appliquée en entrée de chaque modele. Nous avons calculé le pourcentage d’erreur
quadratique moyenne (Root Mean Square percent error) ainsi que le coefficient de corrélation
entre force de consigne et force simulée, pour 3 niveaux de consigne. Parmi les 4 modeles
développés, le Modele 2.2 possede la plus petite erreur et la meilleure corrélation. Il a donc
été choisi pour faire deux tests : I’'un sur le choix de la stratégie de recrutement et 1’autre sur
I’influence de la durée de la consigne. Nous avons observé que ni la stratégie de recrutement
ni la durée de la consigne n’influencent la précision de la force simulée. Mais la stratégie de
recrutement peut influencer 1’évolution de la pente ai en fonction de 1’effort demandé. En
conséquence, nous allons analyser plus profondément ces deux stratégies de recrutement dans

la suite de ce travail.
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Chapitre 3

Etude de la sensibilité du modele EMG-Force

3.1 Introduction

Dans le Chapitre 2, nous avons modélisé le recrutement des unités motrices pour une
consigne de force donnée, a 1’aide d’un schéma d’activation et de la géométrie du muscle. Le
signal EMG et la force musculaire correspondants ont été simultanément simulés sur la base

des parametres physiologiques des UM actives (Figure 3.1).

Comme dans tout modele, un des points critiques et importants pour obtenir un résultat
simulé s’accordant bien avec la relation expérimentale, est la sélection des valeurs des
parametres physiologiques d’entrée du modele. La littérature propose de multiples débats
concernant les parametres d’entrée de notre modele, par exemple, la fréquence de décharge
maximale des UM [Enoka et Fuglevand 2001], la plage de recrutement (niveau de force pour
lequel toutes les UM sont recrutées) [De Luca et coll., 1982 ; Moritz et coll., 2005], le nombre
d’UM [Hamilton et coll., 2004].

Toutefois, la variabilité et l'incertitude sur les parametres utilisés dans ces modeles
induisent des difficultés pour ’évaluation de leurs performances. Etant donné le temps de
calcul excessif nécessaire pour modéliser le comportement de toutes les UM d’un muscle, les
simulations sont souvent limitées a I'examen de l'influence des changements d’un parametre
sur les résultats simulés [Jones et coll., 2002 ; Keenan et coll., 2005; Zhou et Rymer, 2004].
Par contre, la validation complete des modeles demande une étude multivariables pour
analyser les effets combinés de la variation de plusieurs parametres. En conséquence, dans ce
chapitre, nous proposons d’évaluer la robustesse et la sensibilité de notre modele EMG-Force,

avec deux stratégies de recrutement, en utilisant la méthode de Monte Carlo.
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(a)Schéma d activation
Fréquence de décharge UM lene
———- UM rapide
fmaxR oo
fmaxL
fminR Force du muscle
fminL (%MVC)
SRISR2 SR3 ...
PO SRy 100
Y b
Consigne de force o e | EMG
P(t) _ "| Force

b Geometne dumuscle

Figure 3.1 Description du modele EMG-force. (a) Schéma d’activation (fmaxR, fminR, fmaxL,
JminL : fréquences de décharge minimale et maximale des UMR et des UML respectivement ;
SR : seuil de recrutement; MVC : contraction volontaire maximale). (b) Géométrie du

muscle.
3.2 Définition des parametres variables

3.2.1 Définition des variables du schéma d’activation

Le schéma d’activation que nous utilisons est rappelé Figure 3.1.a. 11 détermine le
nombre d’UM actives et leur fréquence de décharge en fonction de la consigne de force
d’entrée P(t). Le seuil de recrutement SR, est le niveau de force nécessaire pour recruter une
nouvelle UM.

L’incrément de force est exprimé par I’intervalle entre deux seuils de recrutement
adjacents (SRi, Figure 3.1.a). Selon la définition de I’incrément de force, deux stratégies de
recrutement, présentés Chapitre 2, sont utilisées pour tester la robustesse du modele :

. Stratégie de recrutement 1 : méme incrément de force pour recruter un type

d’UM (lentes ou rapides) et rapport de 1,25 entre ces deux types ;
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. Stratégie de recrutement 2 : incrément différent pour recruter chaque UM.

Dans le cadre de notre étude de robustesse, nous allons identifier les plages de
variation de chacune des variables suivantes :

> Plage de recrutement : Il s’agit du niveau de force pour lequel toutes les UM
sont recrutées (Figure 3.1.a, SRy). La plage de recrutement est différente pour les différents
muscles. Par exemple, la plage du muscle « adductor pollicis » est environ 50% MVC, tandis
que celle du biceps est environ 80% MVC [Kukulka et Clamann, 1981]. Généralement, des
valeurs comprises entre 30% et 90% MVC sont choisies comme plage initiale de ce parametre
[Keenan et Valero-Cuevas, 2007].

> Fréquences de décharge minimale et maximale : Dans le muscle humain, la
fréquence de décharge minimale varie en général entre 7 et 23 Hz, et la fréquence de décharge
maximale entre 14 et 50 Hz [Erim et coll., 1996; Moritz et coll., 2005]. Dans notre mod¢le,
deux types d’UM (UML et UMR) sont pris en compte. Chaque type d’UM a ses fréquences
de décharge minimale et maximale spécifiques. Puisque les motoneurones innervant les fibres
rapides montrent des post-hyperpolarisations plus courtes que ceux qui innervent les fibres
lentes [Gardiner, 1993], les fréquences de décharge minimale et maximale des UMR sont
définies avec des valeurs plus importantes que celles des UML.

> Coefficient de variation de I’intervalle inter-impulsion (IPI) : L’intervalle inter-
impulsion est I'inverse de la fréquence de décharge. Sa répartition est modélisée par une
fonction aléatoire avec une distribution Gaussienne, et un coefficient de variation
(CV=100*(Ecart type /moyenne) %) variant entre 0,1 et 0,3 [Merletti et Parker, 2004].

Toutes les plages initiales de variation utilisées pour les parametres du schéma

d’activation sont synthétisées Tableau 3.1.

Parametre musculaire Plage initiale
Plage de recrutement 30-90 %MVC
Coefficient de variation d’IPI 0,1-0,3
Fréquence décharge min de ’'UML 7-23Hz
Fréquence décharge min de I’'UMR 7-23Hz
Fréquence décharge max de I’'UML 14 -50 Hz
Fréquence décharge max de ’'UMR 14 -50 Hz

Tableau 3.1 Plages initiales des parametres du schéma d’activation
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3.2.2 Définition des variables géométriques

Connaissant la fréquence de décharge des UM, il convient de déterminer I’activité
électrique du muscle a partir de la géométrie du muscle (Figure 3.1.b). Dans le cadre de notre
étude de robustesse, les parametres spécifiques étudiés sont :

> Répartition spatiale des UM et des fibres musculaires : Pour simuler le signal
EMG de surface, les UM sont uniformément distribuées dans la section transversale du
muscle; les fibres musculaires se situent dans la section de chaque UM avec une distribution
uniforme. Suite a la variété du nombre d’UML, d’UMR et de fibres observées pour différents
muscles dans une UM, une grande plage de variation doit €tre possible pour chaque
parametre, afin de simuler des muscles les plus variés possible (Tableau 3.2).

> Longueur des fibres : Elle est supposée varier entre 4 et 16 cm.

> Vitesse de conduction : La vitesse de conduction des fibres musculaires est
variable de 3 a 4 m/s [Farina et coll., 2000] avec un écart type de 0,5.

Toutes les plages initiales de variation des parametres géométriques étudiés sont

indiquées Tableau 3.2.

Parametre musculaire Plage initiale
Vitesse de conduction des fibres lentes 3—-4m/s
Vitesse de conduction des fibres rapides 3—-4m/s
Nombre d’UML 250 - 600
Nombre d’UMR 250 - 600
Nombre de fibres dans une UM 30 - 100
Longueur de la fibre 4-16 cm

Tableau 3.2 Plages initiales des parametres de la géométrie du muscle

3.3 Méthode d’analyse

3.3.1 Méthode de Monte Carlo

La méthode de Monte Carlo utilise des simulations exhaustives et répétées, ol une
valeur spécifique pour chaque parametre indépendant d’un modele est tirée aléatoirement a
partir d’une plage de valeurs donnée, puis la sortie est calculée. Afin d’éviter de faire trop de

simulations inutiles et de réduire le temps de calcul, un critere de convergence est adoptée
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dans notre simulation. Ce critere est que le nombre de simulations effectuées est suffisant
pour produire des estimations stables des parametres statistiques sur les distributions obtenues
en sortie. En d’autres termes, le critere de convergence certifie que de nouvelles simulations
n’apportent pas d’autres informations, car elles ne modifient plus les résultats déja obtenus.
Les simulations de Monte Carlo convergentes sont un moyen de calcul établi pour étudier les

grandes plages de parametres.

Dans notre étude, compte tenu de notre modele et des plages de variation trouvées
dans la littérature, douze parametres de notre modele sont explorés pour analyser leurs
influences. Tous les parametres sont indiqués dans les Tableaux 3.1 et 3.2 avec leur plage
initiale. Pour chaque simulation de Monte Carlo, une série de valeurs de ces parametres est

définie par un échantillonnage aléatoire a partir des distributions uniformes de chaque

parametre, dont les plages initiales proviennent des données expérimentales de la littérature.

3.3.2 Criteres de cohérence

Pour choisir les simulations dont les résultats se rapprochent des données
expérimentales, nous avons besoin de criteres de cohérence, qui peuvent étre utilisés pour

indiquer la correspondance entre la simulation et I’expérimentation.

3.3.2.1 Critére de la relation force/variabilité de force

Pour une contraction isométrique a force constante, la variabilité de la force est
corrélée a la force moyenne [Enoka et coll. 1999 ; Moritz et coll. 2005 ; Slifkin et Newell,
2000], c’est-a-dire que la variabilité de la force augmente en fonction de la force moyenne
(Figure 3.2). Jones et Wolpert [Jones et coll., 2002] ont rapporté une régression linéaire de
pente 1,05 , dans la représentation bilogarithmique de la variabilité de la force (écart-type de
la force) en fonction de la force moyenne. De ce fait, dans notre étude, une pente comprise
entre 0,75 et 1,25 sera jugée acceptable pour cette relation extraite de nos simulations

[Keenan et Valero-Cuevas, 2007].
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Figure 3.2 Relation force/variabilité de force pour un sujet (d’apres Jones et coll., 2002). La

ligne représente la régression bilogarithmique.

3.3.2.2 Critere de la relation EMG/force

L’amplitude de ’EMG augmente aussi en fonction de la force. La relation EMG/force
a été estimée, soit linéaire, soit non-linéaire, pour des contractions a force constante. Nous
pouvons cependant faire une régression linéaire pour exprimer cette cohérence positive
(Figure 3.3). Une pente calculée pour la régression linéaire entre I’EMG et la force, inférieure

a 1,05, sera sélectionnée dans notre étude [Keenan and Valero-Cuevas, 2007].

Ainsi, ces deux premiers criteres forment une région de tolérance pour les contractions

a force constante.
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Figure 3.3 Relation EMG/force pour le biceps des sujets contrdle (lignes solides) et des

patients (lignes pointillées) (d’apres Boe et coll. 2008)
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3.3.2.3 Critere de ’erreur RMS (erreur moyenne quadratique)

Les deux criteres précédents sont adaptés pour des contractions a force constante. De
fait, ils ne sont applicables qu’a une consigne de force constante. Pour simuler des
contractions isométriques avec une force variable, nous avons besoin d’un nouveau critere.
Dans notre modele EMG-Force, nous considérons deux forces normalisées par leurs valeurs
de MVC respectives : la consigne de force (entrée du modele, P(t)) et la force générée (sortie
du modele, SF (t)). L’hypothese est que la force générée doit suivre la consigne de force. Le
degré de similarité entre ces deux forces peut étre donc étre considéré comme un nouveau

critere. Ainsi, I’erreur RMS entre ces deux forces est calculée pour chaque simulation.

Ce nouveau critere est proposé pour étre utilisé avec une consigne de force variable.
Mais il faut d’abord déterminer un seuil d’erreur RMS acceptable. Ce seuil sera fixé de telle
maniere que le plus de simulations possibles, satisfaisant au nouveau criteére, soient dans la
région de tolérance déterminée par les deux criteres précédents. L’efficacité du nouveau
critetre sera évaluée par son taux de succes: rapport entre le nombre de simulations

satisfaisant aux trois criteres et le nombre de simulations satisfaisant au nouveau critere.

3.3.3 Procédure de simulation

Deux groupes de simulations sont effectués dans notre étude, I’un avec une consigne
constante et I’autre avec une consigne variable. Le Groupe 1 comprend deux séries de
simulations, tandis que le Groupe 2 comprend deux types de consigne variable (consigne
sinusoidale et consigne triangulaire) (Figure 3.4). De plus, deux stratégies de recrutement sont

testées pour chaque condition de simulation.

Groupe 1 (Consigne constante) Groupe 2 (Consigne variable)
sSérie | > =Consigne sinusoidale
=Série 2 »Consigne triangulaire

Figure 3.4 Plan de simulation
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3.3.3.1 Groupe 1 - consigne constante

Dans le Groupe 1, la consigne est de deux secondes et comprend 3 phases (0,3 s de
phase ascendante, 1,4 s de phase constante et 0,3 s de phase descendante) (Figure 3.5). Quatre
niveaux de force constante (20%, 50%, 80% et 100% MVC) sont simulés pour une série de
parametres échantillonnés a partir des plages initiales. Les moyennes de la force et du signal
SEMG rectifié sont calculées pendant une fenétre d’une seconde (1Is) située au milieu de la
phase constante de la consigne (Figure 3.5). L’écart type de la force dans cette période d’une

seconde est considéré comme la variabilité de la force.
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Figure 3.5 Simulation pour une consigne avec un plateau de 100% MVC (3 phases : 0,3 s de

phase ascendante, 1,4 s de phase constante et 0,3 s de phase descendante).

Pour juger de la convergence de notre simulation, les moyennes et les coefficients de
variation glissants en fonction de la simulation, sont calculés sur les amplitudes du signal
EMBG et de la force, de la maniere suivante (Figure 3.6) :

> Quand la premiere simulation (Simulation 1) est finie, les moyennes du signal
EMG et de la force sont calculées sur 1s au milieu de la consigne, et marquées comme EMG1
et Forcel respectivement.

> Quand la Simulation 2 est finie, ’EMG?2 et la Force2 sont obtenus de la méme
maniere. Puis, la moyenne et le coefficient de variation de ’EMG pour ces deux simulations
(EMGI1 et EMG2) sont calculés et marqués Epoy et Ecperr respectivement. De plus, la
moyenne et le coefficient de variation de la force sont aussi calculés et marqués Foyo et Feoery

respectivement.
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> Quand la Simulation 3 est finie, nous pouvons obtenir ’EMG3 et la Force3. La
moyenne et le coefficient de variation de ’'EMG et de la force sont calculés pour ces trois
simulations, et marqués Enmqy3, Ecoes, Fmoys €t Feoers respectivement. Ils sont calculés de cette

maniere jusqu’a la derniere simulation.

Simulation1 —> EMG,, Force, 777
| )‘ EmoyZ! E:oef?! Fmoyzl FcaefE |
Simulation 2 —> EMG,, Force, -
Emoyﬂ-! E:oefE# chn,'al Fcaefa
Simulation 3 —> EMG;, Force, -
—]
Emoyl\! E:oef\l# ch—y\h F:oef\l |

Simulation N —= EMG,, Force,, -

Figure 3.6 Calcul des moyennes et des coefficients de variation glissants des amplitudes du

signal EMG et de la force

Les parametres Enoyi, Ecoefi, Fmoyi €t Feoei sONt tous des parametres glissants. Si Bi

représente un parmi ces quatre parametres, le changement relatif de Bi s’exprime par:

AB. = B, - B,

== (i=2,...,N) 3.1)

i-1
N représente le nombre total de simulations a 1’instant donné. La trace de ABi en

fonction des simulations représente 1’évolution de ABi (Figure 3.7). Si ABi est toujours

inférieur a 2% a partir de la Mgy simulation, pour x100% = 20% , nous considérons

que les simulations convergent et nous pouvons alors arréter les simulations. En d’autres
termes, la convergence est déclarée quand ABi est inférieur a 2% pour les derniers 20% de
simulations [Santos et Valero-Cuevas, 2006; Valero-Cuevas et coll., 2003]. Cette condition
doit étre satisfaite pour les quatre parametres glissants. Notez que chaque simulation de

Monte Carlo exige la convergence pour chacun des quatre niveaux de consigne.
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AB;

2%

Nombre de simulations

Figure 3.7 Critére de convergence

Une fois que les simulations convergent, les simulations obtenues forment la Série 1.
Les 2 premiers criteres sont employés pour juger de la correspondance des relations
EMG/force et force/variabilité de la force entre la simulation et I’expérimentation. Le seuil du
nouveau critere est aussi déterminé a 1’aide des deux premiers criteres. Les plages de
parametres sont alors précisées en ne conservant que les simulations qui respectent ces trois
criteres.

Pour améliorer encore les plages obtenues par cette premicre étape, nous avons refait
des simulations (Série 2) en utilisant comme plages d’entrée initiales pour les tirages de
Monte Carlo, les plages obtenues a partir de la Série 1. Les simulations s’arrétent de la méme
maniere lorsqu’elles satisfont au critere de convergence. Les plages de parametres obtenues

par la Série 2 sont considérées comme les valeurs optimales du Groupe 1.

3.3.3.2 Groupe 2 — consigne sinusoidale et consigne triangulaire

Ce groupe de simulation comprend deux types de consigne, la consigne sinusoidale et
la consigne triangulaire (Figure 3.8). La consigne sinusoidale est de deux secondes avec une
valeur maximale de 20%, 50%, 80% ou 100% MVC. La consigne triangulaire est symétrique
et dure deux secondes (1s d’augmentation et 1s de diminution) avec une valeur maximale de

20%, 50%, 80% ou 100% MVC.
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Les sorties de ces deux types de consigne sont traitées de la maniere suivante. Le
signal EMG rectifié est lissé par un filtre de Butterworth passe-bas d'ordre 4 avec une
fréquence de coupure de 8 Hz, pour obtenir son enveloppe [Buchanan et coll., 2004]. Les
coefficients de corrélation entre I’enveloppe de 'EMG et de la force générée SF(t) sont
extraits comme parametres glissants (C;) de la consigne variable. Leur changement relatif est
représenté par AC;. La convergence est alors déclarée quand C; est inférieur a 2% pour les

derniers 20% de simulations et pour les quatre niveaux de consigne.

Les simulations utilisant ces deux types de consigne sont effectuées a partir des plages
de parametres musculaires optimales du Groupe 1, obtenues a partir de la Série 2. Le critere
de I’erreur RMS défini pour le Groupe 1 est utilisé pour vérifier si les plages optimales sont
stables pour la consigne sinusoidale (ou la consigne triangulaire), par rapport a celles

obtenues pour la consigne de force constante.
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Figure 3.8 Simulation pour une consigne sinusoidale (gauche) ou triangulaire (droite) avec

une valeur maximale 100% MVC.

3.4 Résultats

3.4.1 Groupe 1

La premicre série de simulation de Monte Carlo (Série 1) converge apres 109
simulations, avec la Stratégie 1, et apres 61 simulations avec la Stratégie 2. Les relations entre
la variabilité de force et la force normalisées, et celles entre le signal EMG et la force
normalisées, sont montrées Figures 3.9 et 3.10 respectivement. Pour sélectionner le plus

possible de simulations satisfaisant aux deux premiers criteres (Figure 3.11), avec les deux
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stratégies de recrutement, une erreur RMS inférieure a 3% est déterminée comme seuil de
validité pour le nouveau critere (3‘3‘“1e critere). Dans I’intervalle des valeurs de I’erreur RMS
considérées comme satisfaisante, 35 simulations sur 109 sont sélectionnées avec la Stratégie
de recrutement 1, et 18 sur 61 simulations sélectionnées avec la Stratégie de recrutement 2.
Toutefois, il est a remarquer qu’il n’y a que 15 simulations respectant les trois criteres avec la
stratégie 1 (taux de succes : 15/35=42,9%) et 18 simulations avec la stratégie 2 (taux de

succes : 18/18=100%).

La deuxieme série de simulations est ensuite effectuée a partir des plages de
parametres sélectionnées par ces trois criteres (Tableau 3.3). La convergence est obtenue
apres 160 simulations, avec la Stratégie de recrutement 1, et 169 simulations, avec la Stratégie
2. Les relations entre la variabilité de force et la force, et entre le signal EMG normalisé et la
force, sont montrées Figures 3.12 et 3.13 respectivement. Comme précédemment, 83
simulations sont sélectionnées suivant le nouveau critere, dont uniquement 26 simulations
correspondent aux trois criteres avec la Stratégie de recrutement 1 (taux de succes :
26/83=31,3%) (Figure 3.14). Pour la Stratégie de recrutement 2, 138 simulations répondent au
nouveau critere et 133 simulations correspondent aux trois critéres (taux de succes :

133/138=96,4%) (Figure 3.14).

Les plages de parametres musculaires optimales sélectionnées par ces trois criteres

pour le Série 2 sont montrées Tableau 3.3.
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Var de force (UA)
Var de force (UA)

0 20 40 60 80 100
Force (UA) Force (UA)

Figure 3.9 Relations entre la variabilité de force et la force pour la Série 1 de simulations
(Gauche : Stratégie 1 ; Droite : Stratégie 2 ; Courbes rouges : simulations sélectionnées par

les 3 criteres).
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Figure 3.10 Relations entre le signal EMG normalisé et la force pour la Série 1 de
simulations (Gauche : Stratégie 1; Droite : Stratégie 2; Courbes rouges : simulations

sélectionnées par les 3 criteres).
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Figure 3.11 Représentation des 3 criteres pour la Série 1 (Gauche : Stratégie 1 ; Droite :
Stratégie 2). (Cadre bleu : relations EMG/force et force/variabilité de force ; Points noirs :

simulations sélectionnées par le 3éme critere (erreur RMS))
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Parametres Stratégie 1 Stratégie 2
musculaires - - - -
Plage optimale | Plage optimale | Plage optimale | Plage optimale
pour la Série 1 pour la Série 2 pour la Série 1 pour la Série 2
Plage de 47 -89 %MVC | 53-83 %MVC | 70 -89 %MVC | 71 -89 %MVC
recrutement
Vitesse de 3,0-3.9 m/s 3,0-3.9 m/s 3,0-3,8 m/s 3,0-3,8 m/s
conduction (L)
Vitesse de 3,2-4,0 m/s 3,2-4,0 m/s 3,0-4,0 m/s 3,0-4,0 m/s
conduction (R)
Nombre d’UML 290 - 550 290 - 540 250 - 590 250 - 590
Nombre d’”UMR 260 - 590 260 - 580 250 - 570 250 - 570
Nombre de 38 - 100 42 - 100 33-100 34 - 100
fibres par UM
Coefficient de 0,13-0,28 0,13-0,28 0,1-0,3 0,1-0,3
variation d’IPI1
Longueur de la 4—-14 cm 4—-14cm 6—16 cm 6—16 cm
fibre
fminL 7-18 Hz 7-18 Hz 7-20Hz 7-20Hz
fminR 9-23Hz 11-23 Hz 8 -23 Hz 8 —-23Hz
fmaxL 15-45Hz 15-41 Hz 14 —41 Hz 14 —41 Hz
fmaxR 25-50Hz 25-50Hz 27-48 Hz 27-48 Hz

Tableau 3.3 Plages optimales pour les Série 1 et 2 de simulation, avec une consigne de
plateau constante et les deux stratégies de recrutement (L, R : fibres lente et rapide ; fmaxR,

fminR, fmaxL, fminL : fréquences de décharge minimale et maximale des UMR et des UML

respectivement).
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Figure 3.12 Relations entre la variabilité de force et la force, pour la Série 2 de simulations

(Gauche : Stratégie 1 ; Droite : Stratégie 2 ; Courbes rouges : simulations sélectionnées par

les 3 criteres).
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Figure 3.13 Relations entre le signal EMG

simulations (Gauche : Stratégie 1 ; Droite :

sélectionnées par les 3 criteres).
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Figure 3.14 Représentation des 3 criteres pour la Série 2 (Gauche : Stratégie 1 ; Droite :

Stratégie 2). (Cadre bleu : relations EMG/force et force/variabilité de force ; Points noirs :

simulations sélectionnées par le 3éme critere (erreur RMS))
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3.4.2 Groupe 2

Les plages de parametres optimales du modele obtenues a partir du Groupe 1 (apres 2

séries) sont considérées comme les plages d’entrée pour le Groupe 2 de simulations.

Pour la consigne sinusoidale, la convergence est obtenue apres 57 simulations, avec la
Stratégie de recrutement 1, et aprés 32 simulations, avec la Stratégie 2. Pour le nouveau
critere, il y a 34 simulations sélectionnées avec la stratégie 1 et 29 simulations sélectionnées
avec la stratégie 2. La Figure 3.15 présente la relation entre I’erreur RMS et le niveau de force

de la consigne sinusoidale.

L’erreur RMS maximale est associée au niveau de force 80% MVC avec les deux
stratégies. Les erreurs a 80%MVC sont plus importantes pour la stratégie 1 que pour la
stratégie 2. Toutes les plages optimales pour les simulations sinusoidales sont montrées

Tableau 3.4.

Pour la consigne triangulaire, la convergence arrive apres 15 simulations, avec la
stratégie 1, et apres 68 simulations, avec la stratégie 2. Par rapport au nouveau critere, il y a 4
simulations sélectionnées pour la stratégie 1 et 63 simulations sélectionnées pour la stratégie
2. La Figure 3.16 présente la relation entre ’erreur RMS et le niveau de force de consigne
pour la consigne triangulaire. L’erreur RMS maximale est associée au niveau de force 80%
MVC avec les deux stratégies. Les erreurs a 80% MVC sont plus importantes avec la stratégie
1 qu’avec la stratégie 2. Toutes les plages optimales pour les simulations triangulaires sont

montrées Tableau 3.5.
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Figure 3.15 Relations entre [’erreur RMS et le niveau de force de consigne pour chaque
simulation pour la consigne sinusoidale (Gauche : Stratégie 1 ; Droite : Stratégie 2 ; Courbe

rouge : simulations sélectionnées par le critere de I’erreur RMS).
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Parametres musculaires | Plage optimale pour la Plage optimale pour la
Stratégie 1 Stratégie 2
Plage de recrutement 60 — 83 %MVC 72 — 89 %MVC
Vitesse de conduction (L) 3,0-3,7 m/s 3,0-3,8 m/s
Vitesse de conduction (R) 3,2-4,0m/s 3,1 -4,0m/s
Nombre d”UML 290 - 530 250 - 590
Nombre d’'UMR 280 - 550 250 - 540
Nombre de fibres par UM 46 - 100 36-99
Coefficient de variation d’IPI 0,15-0,28 0,1 -0,3
Longueur de la fibre 4-14 cm 6-15cm
fminL 7-17 Hz 7-20Hz
fminR 11-22Hz 9-23Hz
fmaxL 15-40Hz 14 —-41 Hz
fmaxR 28 - 50 Hz 27 -48 Hz

Tableau 3.4 Plages optimales pour les simulations avec la consigne sinusoidale et les deux

stratégies de recrutement (fmaxR, fminR, fmaxL, fminL : fréquences de décharge minimale et

maximale des UMR et des UML respectivement).

Force (%MVC)

50 80 100
Force (%MVC)

Figure 3.16 Relations entre ’erreur RMS et le niveau de force commandée pour chaque

simulation pour la consigne triangulaire (Gauche : Stratégie 1 ; Droite : Stratégie 2 ; Courbe

rouge : simulations sélectionnées par le critere de I’erreur RMS).
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Parametres musculaires Plage optimisé Plage optimisé
dans Stratégie 1 dans Stratégie 2
Plage de recrutement 59 - 80 %MVC 72 — 89 %MVC
Vitesse de conduction (L) 3,1 -3,8m/s 3,0-3,7m/s
Vitesse de conduction (R) 3,4-3,8m/s 3,1 -4,0m/s
Nombre d’UML 336 - 521 255 - 587
Nombre d”UMR 329 -529 251- 570
Nombre de fibres par UM 44 - 93 36-100
Coefficient de variation d’IPI 0,13 -0,24 0,1-0,3
Longueur de la fibre 4-14 cm 6-16cm
fminL 8 —17 Hz 7-20Hz
fminR 11-22Hz 9-23Hz
fmaxL 26 —41Hz 14 - 40 Hz
fmaxR 37—-45Hz 27 —-48 Hz

Tableau 3.5 Plages optimales pour des simulations avec la consigne triangulaire et les deux
stratégies de recrutement (fmaxR, fminR, fmaxL, fminL : fréquences de décharge minimale et

maximale des UMR et des UML respectivement).

3.5 Discussion

Nous avons employé la méthode de Monte Carlo pour évaluer la robustesse et la
sensibilité de notre modele EMG-Force, avec deux stratégies de recrutement et une consigne

de force constante puis variable.

3.5.1 Introduction d’un nouveau critere

La validation complete d’un modele demande une étude multivariable pour analyser
les effets combinés des changements des divers parametres d’entrée. La méthode de Monte
Carlo a donc été appliquée pour générer des simulations multivariables et explorer
exhaustivement et simultanément la sensibilité du modele aux variations des neuf parametres
physiologiques utilisés pour définir le modele [Keenan et Valero-Cuevas, 2007]. Deux
criteres correspondants a deux relations mises en évidences par des études expérimentales

(EMG/force et force/variabilité de force), ont été définis pour valider les simulations et définir
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les plages optimales pour les parametres d’entrée du modele. Mais ces deux critéres ne sont

applicables qu’a une consigne de force constante.

Un nouveau moyen d’étude de la convergence et un critere de validation ont été
proposés pour une consigne de force variable (sinusoidale ou triangulaire). L’étude de la
convergence, définie pour une consigne sinusoidale ou triangulaire, peut aussi €tre utilisée
pour d’autres consignes non constantes, car le coefficient de corrélation multiple glissant peut
étre calculé pour chaque type de consigne variable. Pour valider notre nouveau critere de
cohérence, nous avons comparé ses performances a celles des deux premiers criteéres extraits
des relations expérimentales d’EMG/force et de force/variabilité de la force, a force constante.
Ce nouveau critere s’est montré plus sélectif que les deux premiers et a donné des résultats
plus cohérents avec ceux des 2 autres criteres, quand la stratégie 2 était utilisée pour la

simulation.

3.5.2 Choix de la stratégie de recrutement

Nous avons testé 2 stratégies de recrutement dans notre étude. Nous avons remarqué

que :

Avec la stratégie 2, les simulations respectant le nouveau critere satisfont bien les trois
criteres pour le Groupe 1 de simulations, car le taux de succes est toujours supérieur a 95%
pour les 2 séries de simulation. Ainsi, ce nouveau critere est capable de remplacer les deux
autres criteres dans cette situation a consigne de force constante. Les plages de parametres
optimales pour le Groupe 1 sont stables, avec une consigne sinusoidale ou triangulaire, car les
plages optimales obtenues pour le Groupe 2 ressemblent a celles du Groupe 1. Grace a I’ajout
de ce nouveau critere, les plages de parametres optimales deviennent stables plus vite et

peuvent étre appliquées pour plusieurs types de consigne.

Par contre, les plages de parametres optimales sont toujours instables avec la stratégie
1. Peu de simulations arrivent a satisfaire aux 3 criteres dans le groupe 1, avec la stratégie 1.
Dans ce cas, le nouveau critere ne reflete donc pas bien I’information portée par les deux
criteres basés sur des connaissances expérimentales. En raison de la divergence due a ce
nouveau critere, les plages de parametres optimales sont différentes pour des consignes

différentes.

En conséquence, les plages optimales des parametres d’entrées sont plus stables, pour

plusieurs situations de simulation, avec la stratégie 2 qu’avec la stratégie 1. Ceci pourrait étre
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expliqué par le fait que la stratégie 2 se rapproche plus de la réaliste physiologique et est donc
a méme de donner des simulations plus réalistes et cohérentes que la stratégie 1, pour
différentes types de consignes. Elle reflete mieux les capacités d’adaptation du systeme

neuromusculaire.

3.5.3 Plage de stabilité des parametres du modele

Parmi tous les parametres du modele, la plage de recrutement d’UM ainsi que la
fréquence de décharge maximale des UMR et des UML, influencent beaucoup la sortie du
modele, et ce pour les deux stratégies de recrutement (Tableau 3.6). Nous déduisons donc que
le modele est tres sensible aux parametres liés au motoneurone. Ceci est en accord avec des
résultats obtenus par un autre modele EMG-Force [Keenan and Valero-Cuevas, 2007], avec
lequel les auteurs ont aussi obtenu une influence plus importante des plages de fréquence de

décharge maximale et de la plage de recrutement, parmi neuf parametres testés.

Ces parametres sont d’autant plus critiques qu’ils varient beaucoup selon le sujet et le
muscle. De plus, il est aussi difficile de mesurer directement ces parametres chez 1’homme in
vivo a cause de la nécessité de mesure invasive. Ce point représente donc la limitation
actuelle de notre approche. En conséquence, pour la validation expérimentale, nous prendrons
les valeurs optimales de la plage en faisant I’hypothese qu’ils représentent correctement la

physiologie musculaire.

3.6 Conclusion

Le but de ce travail était d’étudier la sensibilité du modele aux différents parametres
physiologiques d’entrée. Dans un premier temps, nous avons effectué un premier groupe de
simulations avec une consigne de force constante. Deux critéres existants et un nouveau
critere, déduit de notre modele, ont été utilis€s pour obtenir des parametres optimaux. Ce
nouveau critere est proposé pour €tre aussi valable pour une consigne de force variable.
Ensuite, pour tester notre modele avec une consigne variable, un deuxieme groupe de
simulations a été réalisé avec deux types de consigne variable (sinusoidale et triangulaire).
Les résultats ont été validés en utilisant le nouveau critere et les parametres musculaires
optimaux du premier groupe de simulations. Enfin, une comparaison des résultats a été faite

entre les deux groupes de simulations et avec deux stratégies de recrutement.
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Pour définir la plage optimale des parametres du modele, nous avons proposé :

> Une approche paramétrique complete testant la robustesse et la

cohérence du modele ;

> L’introduction d’un critere de cohérence pour des consignes de force

variables.

Pour la suite de notre étude, nous choisissons les plages de parametre optimales
obtenues avec la Stratégie de recrutement 2 et la consigne de force triangulaire résumées dans

le Tableau 3.6.

Parametres musculaires Plage initiale Plage optimale Réduction de la plage
choisie (Optimale/ Tnitiale)
Plage de recrutement 30-90 %MVC 72 -89 %MVC 28,3%
Vitesse de conduction 3—-4m/s 3,0-3,7m/s 70,0%
L)
Vitesse de conduction 3—-4m/s 3,1 -4,0m/s 90,0%
(R)
Nombre d’UML 250 - 600 255 - 587 94,9%
Nombre d’”UMR 250 - 600 251- 570 91,1%
Nombre de fibres par 30-100 36 - 100 91,4%
UM
Coefficient de variation 0,1-0,3 0,1-0,3 100%
d’IPI
Longueur de la fibre 4—-16 cm 6-16cm 83,3%
fminL 7-23Hz 7-20Hz 81,3%
fminR 7-23Hz 9-23Hz 87,5%
fmaxL 14 -50 Hz 14 - 40 Hz 72,2%
fmaxR 14 - 50 Hz 27 -48 Hz 58,3%

Tableau 3.6 Plages optimales et réduction des plages obtenues avec la Stratégie de
recrutement 2 et la consigne de force triangulaire (fmaxR, fminR, fmaxL, fminL : fréquences

de décharge minimale et maximale des UMR et des UML respectivement).
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Chapitre 4

Evaluation expérimentale du modele EMG-Force

4.1 Introduction

Apres avoir obtenu les valeurs optimales pour les parametres de notre modele EMG-
force, nous disposons d’une plage de parametres qui permet de minimiser la variabilité de la
relation EMG-force. Maintenant, il est nécessaire d’évaluer le degré de réalisme du modele en

le confrontant a des données expérimentales.

Sur I’étre humain, pour des raisons évidentes d’éthique, I’évaluation de la force
musculaire ne peut pas étre réalisée in vivo par des capteurs de force insérés dans le tendon,
mais plutot en quantifiant la force de réaction fournie aux charges externes [Disselhorst-Klug
et coll., 2009]. Nous choisissions la flexion du coude pour faire cette évaluation, parce que la
situation isométrique ici n'est pas tres complexe et principalement deux muscles, biceps et

brachioradialis, s’associent d’une facon synergique [Disselhorst-Klug et coll., 2009].

La Figure 4.1 présente un schéma de la rotation de 1’avant-bras autour du coude lors
de la contraction du biceps. Dans les contractions isométriques, la position et la longueur du
muscle ne changent pas. Le moment de force total sur l'avant-bras peut étre considéré comme
nul, Tyuscle + Teharge = 0, OU Tyugere €5t le moment de force généré par le biceps, et Teparge €5t le
moment de force de réaction pour la charge enregistrée. En termes de leurs valeurs absolues,
ltmusclel = Itchargel. Pour un angle du coude (o) de 90°, les valeurs absolues des moments de
force sont ruscie Fonuscle = Teharge Feharges 70U Fygele €5t 1a distance entre le coude et le point
d’insertion du biceps sur I’avant-bras, F,,. est la force générée par le biceps, renarge €St la
longueur de I’avant-bras, et Fejarg €st 1a force de réaction, c’est-a-dire, la force mesurée sur la

main. De méme, quand un sujet fait sa force maximale dans le méme angle, cette équation
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devient Tuuscle Fusclemax = Tcharge Fehargemax. S1 la premiere équation est divisée par la
deuxieme, la relation entre ces deux forces normalisée est obtenue, c’est-a-dire, le moment de
force est normalisé par sa valeur maximale pour un angle donné. Puisque 7uyscie €t 7charge SONt
constants pour chaque angle du coude, la valeur normalisée de F,,. . est égale a celle de
Feparge. Donc, la force mesurée et la force musculaire normalisées sont comparables. Pour
cela, nous allons proposer dans ce chapitre un protocole expérimental et des méthodes de

traitement du signal permettant cette comparaison.

Fcha rge

Figure 4.1 Schéma de la contraction du biceps (Fcharge : force de réaction ; Fusie : force

générée par le biceps ; & : angle du coude)

4.2 Expérimentation

4.2.1 Recueil du signal EMG et du signal de force

4.2.1.1 Sujets

Nous avons choisi le muscle du biceps et effectué une série d’exercices isométriques
du bras droit avec différents niveaux de force et angles du coude. Nous avons sélectionné dix
sujets droitiers, cinq hommes et cinq femmes, qui ont participé a ce test. Aucun sujet n’avait

de probleme neuromusculaire. Leurs caractéristiques sont présentées Tableau 4.1:

Age Taille Poids
(an) (cm) (kg)
25,8+2,0 172,6£9,0 68,1+13,6

Tableau 4.1 Caractéristiques des sujets
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4.2.1.2 Mise en place de I’expérimentation

1) Pose des électrodes de surface

Lorsqu’on utilise des électrodes de surface pour mesurer I’activit¢ SEMG du muscle
choisi, I'impédance des tissus joue un grand role. Si elle est élevée, comme cela se rencontre
au niveau des tissus adipeux, des peaux grasses et sales, d'une kératinisation cutanée ou d’une
peau sénile, elle atténue le signal et accroit le niveau des bruits parasites. Préalablement a la
pose des électrodes, il faut préparer la peau du sujet pour obtenir une résistance inter-électrode

inférieure a 10 kQ, en suivant les trois étapes suivantes :

» Rasage des poils dans la zone d’intérét;
» Frottement avec une pate abrasive pour éliminer la couche cornée de 1’épiderme ;

» Dégraissage a 1’aide d’un mélange composé d’acétone et d’alcool.

L’activité EMG a été enregistrée au moyen d’une électrode double de surface Noraxon
(Noraxon Dual Electrode) formée de deux é€lectrodes Ag/AgCl d’un diametre de 10 mm. A
I’aide de ses collerettes autocollantes, les électrodes enduites de gel conducteur
hypoallergénique sont fixées de facon bipolaire, en dérivation longitudinale sur le biceps du
bras droit (Figure 4.2), et avec une distance inter-électrode de 20 mm. Une électrode de

référence est placée dans une zone électriquement neutre : le coude.

Figure 4.2 Position des électrodes sur le biceps. L’électrode de référence est sur le coude.
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2) Enregistrement du signal EMG

Le sujet est allongé sur un lit ergonomique (Figure 4.3). Son bras droit est posé
horizontalement sur ce lit afin d’éviter tout mouvement indésirable. Son avant-bras droit
effectue les contractions isométriques dans le plan sagittal, a plusieurs niveaux de force et
avec différentes valeurs d’angle du coude. La main droite est reliée par une poignée a un
capteur de force. Grace a une poulie, la force horizontale générée par le sujet est convertie en

force verticale pour étre mesurée par le capteur de force.

Un oscilloscope est posé devant le sujet pour deux objectifs : (1) montrer la consigne a
suivre : niveau de force exigé ou forme de force souhaité (cette dernicre étant alors générée
par une générateur de signal); (2) visualiser la force générée par le sujet (feedback visuel).

Une erreur de +5% entre la consigne et la force générée est acceptée dans tous les exercices.

Pour bien vérifier et maintenir I’angle du coude lors d’une contraction isométrique, un
goniometre flexible (Flexible 2D Goniometer, Biometrics LTD UK) est collé avec le ruban
adhésif double face sur la surface du bras et de I’avant-bras droit le long de 1’os. Une erreur de

+5% de I’angle de consigne est acceptée dans notre exercice.

\

Oscilloscope

Générateurde signal

!

Capteur

 Litergonomique
de force

Electrodes

Figure 4.3 Position du sujet et mise en place des dispositifs pour I’expérimentation.

flexible

1

Le signal EMG de surface du biceps est recueilli via un systeme de transmetteur
portable (TeleMyo 2400T G2 transmitter, Noraxon), combiné avec un récepteur (TeleMyo

2400R G2 receiver, Noraxon) par une technologie WiFi. Ce systtme comprend des
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amplificateurs (de gain allant de 500 a 4000) et des filtres passe-bande (10-500 Hz pour
I’EMG de surface).

Transmetteur Récepteur

Interface

Systéme
dacquisition

Force —>

Capteur de force Récepteur

Figure 4.4 Chaine d’acquisition du signal EMG et du signal de force.

N

Tous les dispositifs sont synchronisés avant le test. Un PC associé a un systeme
d’acquisition (CMS-HS system, Zébris) permet d’enregistrer simultanément tous les signaux

mécaniques et électriques a une fréquence d’échantillonnage de 1000 Hz (Figure 4.4).

4.2.1.3 Protocole expérimental

Les contractions isométriques ont été réalisées a trois angles du coude : 60°, 90° et
120°, avec 0° considéré comme la pleine extension du coude. L’ordre des angles du coude
pour chaque sujet était aléatoire. Un intervalle de repos de 5 min était permis entre les
différents angles du coude pour éviter la survenue de fatigue. A chaque angle du coude, les

sujets ont réalisé les trois mémes épreuves successivement.

1) Contraction maximale volontaire (MVC):

Le sujet devait faire trois fois une contraction isométrique volontaire maximale. La
MVC était calculée comme étant la force maximale générée durant ces trois contractions.
Chaque contraction comprend une force constante de 5 s et un intervalle de repos de 3 min
entre les contractions. Apres le test de la MVC, le sujet s’est ensuite reposé pendant 5 min

pour récupérer.

2) Contraction isotonique:
La contraction isotonique a consisté en une contraction dont la force est constante.

Apres une période d’entrainement, trois niveaux de force (20%, 50% et 80% MVC) ont été
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réalisés dans un ordre aléatoire afin d’empécher un biais systématique en raison des effets de
I’ordre ou de la fatigue. Il y a eu trois essais de 5 s de force constante pour chaque niveau de
force, encadrées d’une seconde de montée de I’effort, pour sa stabilisation, et d’un seconde de
relachement. Les essais étaient répétés si la force mesurée n’était pas entre +5% de la valeur
de consigne. Le controle de la force se faisait visuellement sur I’écran de 1’oscilloscope. Un

intervalle de repos de 3 min était alloué entre les essais ou les niveaux de force.

3) Contraction anisotonique :

Suite aux contractions isotoniques, le sujet devait faire des contractions anisotoniques,
c’est-a-dire, des contractions de force variable. Chaque consigne de force de 2 s, générée par
le générateur du signal et visualisée a I’oscilloscope, comporte deux phases linéaires
symétriques, une phase ascendante (1 s) et une phase descendante (1 s), avec la valeur
maximale au milieu de 20%, 50%, 80% ou 100% MVC. Pour assurer la reproductibilité des
contractions, un entrainement du sujet avant I’exercice proprement dit, s’est avéré
indispensable. Le contréle de la force s’est fait aussi sur I’écran de 1’oscilloscope. Apres
I’entrainement, trois essais ont été faits pour chaque niveau de force respectivement (20%,
50%, 80% ou 100% MVC). Un intervalle de repos de 3 min était permis entre les essais ou les

niveaux de force.

4.2.2 Traitement des signaux

4.2.2.1 Contraction isotonique

Les signaux EMG et force recueillis pendant une fenétre d’une seconde au milieu de la
durée de toute la contraction (entre la 3eme et la 4éme seconde a partir du début de la
contraction, Figure 4.5) sont pris en compte dans notre analyse. En effet, cette fenétre de
données évite le dépassement initial ou le déclin final, et représente en général une portion

stable de la force.

La moyenne de la force est calculée dans la fenétre définie ci-dessus pour chaque
contraction. Puis, la moyenne de trois essais pour un méme angle du coude et un méme
niveau de force est utilisée pour I’analyse statistique. Pour comparer les résultats
expérimentaux et simulés, toutes les forces sont normalisées par la MVC de chaque sujet et de

chaque angle de coude.
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Le signal EMG recueillis dans cette fenétre d’une seconde est traité en utilisant trois

méthodes d’analyse présentées ci-dessous.

a0

Farce
(Yl C)

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000
Temps (ms)

Figure 4.5 Signaux EMG et force recueillis dans une contraction isotonique a 50%MVC
(Rectangle rouge : fenétre d’une seconde au milieu de la contraction, c’est-a-dire, ici entre la
3eme et la 4eme seconde a partir du début de la contraction).

1) Domaine temporel

Le signal EMG est quantifié dans le domaine temporel par sa moyenne quadratique

(RMS) en calculant la racine de la moyenne des carrés :

1 ¢r+7/2 )
RMS = \/? L (x() dr (4.1)

ou x(t) estle signal EMG a analyser, T est I'intervalle de temps (1 s).

Cet indicateur nous permet de quantifier I’amplitude de 'EMG sur un intervalle de
temps fixe en éliminant la variabilité due a 1’excitation instantanée des fibres musculaires.
Pour comparer des résultats expérimentaux et simulés, toutes les valeurs RMS sont
normalisées par la valeur RMS de la MVC de chaque sujet obtenue pour chaque angle de

coude.
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2) Domaine fréquentiel

La transformée de Fourier (TF) est un outil classique de traitement du signal. En
analysant le contenu spectral du signal, cette FT permet de dévoiler et de représenter dans le
domaine fréquentiel des caractéristiques que la simple représentation temporelle ne permet

pas de percevoir. Son expression mathématique est la suivante:
—+o00 .
X(f)=] xye ™ dt 4.2)

ou x(t) estle signal EMG a analyser, X(f) est sa transformée de Fourier.

Un indicateur fréquentiel, la fréquence médiane (FMD), est dérivé de la transformée de

Fourier a I’aide de la formule suivante :

[ PcHdr = PCHdf (43)

ou P(f) est densité spectrale de puissance (DSP).

Dans notre analyse, la fréquence médiane du signal EMG est calculée a partir du spectre

de puissance (DSP), estimé en utilisant la méthode de Welch (cf § 1.2.2).

3) Domaine spectral

Dans notre analyse, deux pentes sont extraites des spectres DSP expérimentaux des
signaux EMG a partir de la fréquence "maximale” fO (cf § 1.2.2): la pente gauche est définie
comme la pente de régression linéaire dans les basses fréquences (avant f0) et la pente droite
définie comme la pente de régression linéaire dans les hautes fréquences (apres f0) (cf figure
1.15). Ces deux pentes sont quantifiées pour chaque niveau de force et chaque angle du

coude.

4.2.2.2 Contraction anisotonique

Pour bien comparer les signaux EMG et force recueillis pour les contractions
anisotoniques, qui comprennent deux phases d’une seconde, il faut tout d’abord définir les
bouffées d’EMG a analyser. Toutes ces bouffées sont synchronisées par rapport a I’instant ou
la force devient maximale. Puis on revient 1000 points en arriere pour marquer le début de la

bouffée. On prend ensuite 2000 points a partir de ce point de début pour obtenir une bouffée
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totale qui comprend les informations intéressantes (Figure 4.6). On obtient donc des bouffées

synchronisées de méme durée, égale a 2000 points (2 s).

A~

1000 points orce maximale

Force

EMG

Y

| 2000 points

Figure 4.6 Définition d’une bouffée et des différentes zones

Puisque la force est variable dans les contractions anisotoniques, nous avons traité les
signaux de deux manieres différents afin d’explorer les caractéristiques des signaux, ainsi que

la relation entre la force et les parametres de I’EMG, dans chaque phase.

1) Analyse classique

Cette partie du traitement de 'EMG s’appuie sur la transformée de Fourier. Cette
transformation permet de décrire la répartition des composantes fréquentielles du signal x(¢)
sans nous renseigner sur les instants de l'apparition de celles-ci. Les renseignements
fréquentiels obtenus le sont ainsi au détriment de la description temporelle explicite du signal.
Cette méthode ne convient donc pas a tous les types de signaux, notamment aux signaux non-
stationnaires. Par contre, si un signal non-stationnaire peut étre divisé en sous-intervalles, ou
fenétres, ou la stationnarité ou la quasi-stationnarité locale existe, la transformée de Fourier
peut étre encore utilisée pour chaque fenétre. Des largeurs de fenétre plus courtes permettent
une bonne résolution en temps, mais une faible résolution de fréquence ; les largeurs de
fenétre plus longues permettent une bonne résolution de fréquence, mais une faible résolution

en temps. En général, la largeur de fenétre acceptée est d’environ 250 ms pour un signal EMG
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typique [Hostens et coll., 2004; Merletti et coll., 1992]. Mais dans une étude pour les
contractions en rampe et les contractions balistiques Ricard et coll. [Ricard et coll., 2005],
ont choisi une fenétre de 104,615,5 ms pour les contractions en rampe et une fenétre de
51,6£1,5 ms pour les contractions balistiques. Puisque la force exigée dans notre test varie
rapidement, nous avons pris un compromis entre ces valeurs et choisi une largeur de zone de

100 ms.

Pour estimer les variations de chaque bouffée en détail et comparer les signaux, a un
instant donné dans différentes bouffées, on divise donc chaque bouffée en zones (Figure 4.6).
Chaque zone possede 100 points et a donc une durée de 100 ms. Chaque phase de la bouffée
comporte 10 zones respectivement, c’est-a-dire, les zones 1-10 dans la phase ascendante et les

zones 11-20 dans la phase descendante.

La moyenne de la force est calculée dans chaque zone. Les mémes parametres du signal
EMG que ceux présentés dans la contraction isotonique (RMS, FMD, pente gauche et pente
droite dans la DSP logarithmique) sont aussi calculés pour chaque zone. On peut ainsi voir

I’évolution dans une bouffée de chaque parametre, qui est tracé en fonction de la zone.

2) Analyse instantanée
Dans notre travail, deux parameétres instantanés sont calculés pour analyser le signal

EMG dans les contractions anisotoniques:

» Fréquence médiane instantanée (FMDI)

On calcule la fréquence médiane instantanée a partir de la transformée en ondelettes
continues. L'ondelette mere que nous utilisons est l'ondelette de Morlet donnée par

I'expression suivante :

tZ

e 2e™ 4.4)

W) = —
NGy

Puis on calcule la valeur absolue du carré de la transformée en ondelettes continues pour
obtenir le scalogramme SCAL(t,f), qui donne la distribution d'énergie du signal dans le plan

temps-fréquence.

A partir du scalogramme, on extrait une fréquence médiane instantanée (FMDI) selon la
formule:
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IOFMDM)SCAL(t,f)df — .[:MDM)SCAL(I,f)df 4.5)

Les FMDI est calculés pour chaque bouffée définie. Un segment de 25 ms (25
échantillons) est ensuite sélectionné pour calculer une FMDI moyenne. Puis on analyse

I'évolution de ce parametre en fonction de la force dans les contractions.

» RMS instantané (RMSI)

L’énergie instantanée est égale au carré du signal :
Enl = |x(0)|’ (4.6)

Les valeurs de RMS sont calculées par la racine carrée de la moyenne des 25 énergies
instantanées, c’est-a-dire, sur une fenétre de 25 ms. Pour distinguer les valeurs de RMS
obtenu par les deux manieres ci-dessus, 1’analyse classique et 1’analyse instantanée, les

valeurs calculées par la transformée en 1’ondelette s’appellent RMS instantané (RMSI).

Le signal de force est traité de la méme maniere que la FMDI, et une moyenne de la
force est calculée sur un segment de 25 ms. Par conséquent, pour chaque parametre (RMSI,
FMDI et force), on obtient alors 40 valeurs pour chaque phase de contraction (40 valeurs par
seconde). On analyse la relation entre RMSI et force ou entre FMDI et force en tragcant
I’évolution de RMSI ou FMDI en fonction de la force dans chaque bouffée. La moyenne de
trois essais pour un méme angle du coude et un méme niveau de force maximal est utilisée
pour I’analyse statistique. Pour comparer des résultats expérimentaux et simulés, toutes les
forces et RMSI sont normalisées par leur valeur respective de MVC pour chaque sujet et

chaque angle de coude.
4.2.3 Analyse statistique

Un test paramétrique requiert un modele a fortes contraintes (normalité des
distributions, égalité des variances) pour lequel les mesures doivent avoir été réalisées dans
une population qui a une distribution Gaussienne. Ces hypotheses sont d'autant plus difficiles
a vérifier que les effectifs étudiés sont plus réduits. Puisqu’il n’y a que 10 sujets qui ont
participé a notre expérimentation, le nombre des sujets ne satisfait pas la condition du test

paramétrique. Des tests non paramétriques ont donc été choisis pour notre analyse statistique.
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Dans le test statistique, un échantillon représente une partie extraite aléatoirement

d’une population pour obtenir une évaluation de I’ensemble.

» Quand nous avons deux échantillons a comparer, le Test du Signe est utilisé

s’ils sont appariés, tandis que le Test de Mann & Whitney est utilisé s’ils sont indépendants.

» Quand nous avons plus de deux échantillons a comparer, le Test de Friedman

est utilisé s’ils sont appariés, et le Test de Kruskal et Wallis s’ils sont indépendants.

4.3 Simulation

4.3.1 Modélisation du biceps

Les parametres physiologiques d’entrée de notre modele EMG-Force ont été
optimisés, dans le Chapitre 3, en utilisant trois criteres pour les trois types de consigne de
force. Les plages des parametres optimales pour les simulations triangulaires sont considérées
comme les plages des parametres d’entrée de la simulation dont les résultats seront comparés
aux données expérimentales. Mais, puisque les signaux réels sont recueillis a partir du biceps,
et afin de pouvoir comparer au mieux les données simulées et expérimentales, certaines
plages sont remplacées par les valeurs correspondantes trouvées dans la littérature pour le
biceps (Tableau 4.2). Pour le biceps, toutes les UM sont recrutées a un niveau de force
d’environ 80% MVC [Fuglevand et coll., 1993]; la moyenne de la vitesse de conduction des
potentiels d’action le long de la fibre est de 3,62 m/s [Gydikov et Gantchev, 1989]; la
longueur des fibre est environ 14 cm [An et coll., 1989] ; le nombre de fibres dans une UM
est estimé égal a 72 [Gath et Stalberg, 1981]; le biceps comprend approximativement 770
UM [Christensen, 1959]; le rapport de nombre entre les fibres lentes et les fibres rapides
superficielles est 4:6 [Dahmane et coll., 2005]. Donc, on peut considérer qu’il y a 308 UM
lentes (770x40%) et 462 UM rapides (770x60%)). Dans la simulation, ces nouvelles valeurs
sont utilisées comme valeurs moyennes des parametres considérés, et 1’écart type de chaque
parametre est pris égal a 5% de la valeur moyenne. La vitesse de conduction est plus
importante pour les UMR que pour les UML. Apres modification des parametres, on peut
vérifier que toutes les nouvelles valeurs appartiennent aux plages optimales, ce qui signifie

que notre modele s’adapte bien a la simulation des signaux du biceps.
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Parametres musculaires Valeur moyenne
Plage de recrutement 80 %MVC
Vitesse de conduction 3,62 m/s

Nombre d’UML 308

Nombre d’UMR 462

Nombre de fibres per UM 72
Longueur de la fibre 14 cm

Tableau 4.2 Valeurs physiologiques du biceps

4.3.2 Simulation pour différents angles du coude

Dans notre expérimentation, nous avons fait des contractions pour trois angles du coude
(60°, 90° et 120°), avec 0° considéré comme la pleine extension du coude. On peut noter que
le biceps au repos est plus long pour un angle de 60° que pour un angle de 120°. Pour simuler
les signaux générés pour ces trois différents angles, la longueur des fibres tirée aléatoirement
pour la simulation est considérée comme la valeur a 90°. Puis, on doit modifier la longueur
des fibres afin de simuler les signaux a 60° et 120°. Pour cela, une mesure de la longueur du
biceps au repos est faite pour ces trois angles, pour les dix sujets qui ont participé a notre
expérimentation. Le changement de la longueur du biceps entre 60° et 90° ou entre 120° et
90° est normalisé par la longueur du biceps a 90° pour chaque sujet. La moyenne des
changements de longueur sur les dix sujets est montrée Tableau 4.3. Dans la simulation, on
utilisera les valeurs moyennes (13,2% et -10,1%) et un écart-type de 5% de leur moyenne.
Pour distinguer les angles expérimentaux et simulés, on représente par S60°, S90° et S120°

les trois angles correspondants a la simulation.

Entre 60° et 90° Entre 120° et 90°

Changement normalisé (%) 13,248,3 -10,1+5,9

Tableau 4.3 Changement de la longueur du biceps en fonction des angles du coude

4.3.3 Simulation des différentes forces

Quand le muscle se contracte, sa section transverse augmente. Donc, la profondeur de la
fibre musculaire augmente relativement a la position des électrodes en surface. Plus la force
générée est importante, plus la fibre est profonde. Il y a une relation positive entre la variation

de I’épaisseur du muscle et la force. Pour simuler les signaux générés pour les quatre niveaux
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de force différents (20%, 50%, 80% et 100% MVC), on a besoin d’informations concernant le
changement de I’épaisseur du muscle en fonction de la force. Nous avons donc utilisé une
mesure de variations de la circonférence du bras lors de la contraction, grace a une jauge a
mercure positionnée autour du bras, pour les quatre niveaux de force et les dix sujets qui ont
participé a notre expérimentation. Cette mesure nous permet en effet d’avoir une idée des

variations du volume du muscle au cours de I’effort.

La jauge de mercure est un capteur qui permet de mesurer un changement de longueur
et ceci en réalisant une fonction de transfert entre la longueur du tube a mercure et la
résistance électrique du métal. Dans notre mesure, nous avons d’abord mesuré la
circonférence du bras droit au repos, avec un metre ruban, a trois angles de coude (60°, 90° et
120°), qui peut étre considérée comme la mesure de référence. Ensuite, grace a la jauge de
mercure, située entre les deux électrodes de mesure de ’EMG du biceps, la circonférence, qui
augmente du fait du gonflement du muscle contracté, est recueillie au cours de la contraction
isométrique isotonique (20%, 50%, 80% ou 100% MVC) pour chaque angle. Cette variation,
fonction de I’effort musculaire, est calculée en pourcentage de la circonférence de repos pour
chaque angle. La Tableau 4.4 montre la moyenne des variations de la circonférence du bras

sur les dix, sujets pour chaque angle et chaque niveau de force.

Variation 20%MVC 50%MVC 80%MVC 1009%MVC
normalisée (%)
60° 1,2240,50 2,22+1,88 2,47+1,94 2,74+1,93
90° 1,65+1,03 2,04+1,05 2,47+1,14 2,95+1,38
120° 1,95%+0,79 2,3010,97 2,33+0,93 2,68+1,09

Tableau 4.4 Variation de la circonférence du bras pour trois angles du coude et quatre

niveaux de force moyenné sur les 10 sujets.

Dans notre simulation, nous utiliserons la méme variation normalisée pour I’épaisseur
du biceps que celle mesurée pour la circonférence du bras lors d’une contraction, car c’est le
biceps qui joue le rdle le plus important dans la variation de I’épaisseur du bras lors d’un

effort de flexion.
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Donc, lors d’une contraction simulée, 1’évolution de 1’épaisseur du muscle sera fonction
de la consigne de force, avec une valeur de variation maximale dont la moyenne est tirée du

Tableaux 4.4 et un écart-type de 5% de la moyenne.

4.3.4 Protocole de simulation
Nous avons créé 10 muscles avec les caractéristiques du biceps (Tableau 4.2) et les
plages des parametres optimales de la consigne triangulaire (Chapitre 3). Pour chaque muscle

créé, deux groupes de simulations ont été faits de la maniere suivante :

1) Contraction isotonique

Nous avons d’abord simulé les contractions isotoniques avec une consigne en plateau.
Cette consigne de force de 2 s comporte trois phases : 0,3 s de phase ascendante, 1,4 s de
plateau et 0,3 s de phase descendante). Quatre niveaux de plateau (20%, 50%, 80% et 100%
MVC) sont simulés en prenant en compte les variations relatives de 1’épaisseur du muscle
(Tableau 4.4). Les signaux simulés dans ce cas sont considérés comme les signaux générés a
un angle de S90°. Ensuite, nous n’avons changé que la longueur du muscle, selon le Tableau

4.3, afin de simuler les signaux aux angles S60° et S120°.

2) Contraction anisotonique

La simulation des contractions anisotoniques correspond a une consigne triangulaire
symétrique de 2 s avec une valeur maximale au milieu de 20%, 50%, 80% ou 100% MVC.
Nous avons modifié I’épaisseur du muscle en fonction de la force et la longueur du muscle en

fonction de I’angle de la méme maniere que pour la consigne en plateau.

Nous avons réalisé trois simulations pour chaque condition de simulation (4 niveaux de
force x 3 angles X 2 types de consigne X 10 muscles). Au total, 720 simulations ont été faites

avec une fréquence d’échantillonnage de 1000 Hz.

4.3.5 Traitement du signal simulé

Pour la consigne en plateau (contraction isotonique), les signaux EMG et force
générés pendant une fenétre d’une seconde au milieu de toute la consigne (entre la 0,5¢me et
la 1,5¢me seconde) sont pris en compte dans notre analyse, car la consigne dure 2 s et cette

fenétre de données évite le dépassement initial ou le déclin final, et représente une portion
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stable de la force. Pour la consigne triangulaire (contraction anisotonique), tous les signaux de
2 s sont pris en compte. Nous avons traité ces signaux EMG et force simulés de la méme

maniere que les signaux recueillis expérimentalement.

4.4 Résultats

4.4.1 Contraction isotonique

Pour chaque contraction isotonique expérimentale ou simulée, la moyenne de la force
a été calculée sur une fenétre d’une seconde au milieu de la contraction; quatre parametres
(RMS, FMD, pentes gauche et droite dans la DSP logarithmique) ont été aussi extraits de la

méme fenétre pour les signaux EMG réels et simulés.
1) Force

L’évolution de la force mesurée expérimentalement en fonction du niveau de force de
consigne, pour les hommes et les femmes, est présentée pour les trois angles du coude Figure
4.7. La force mesurée est significativement plus importante pour les hommes que pour les
femmes a tous les niveaux de force de consigne pour ces trois angles (Test de Mann &
Whitney, p<0,05). La force mesurée pour tous les sujets augmente significativement avec
I’augmentation de la force de consigne pour les trois angles respectivement (Test de
Friedman, p<0,05), mais il n’y a pas de différence significative entre ces trois angles pour
chaque niveau de force de consigne (Test de Friedman, p>0,05) (Figure 4.8). La Figure 4.9
montre la relation entre la force maximale (la force de MVC) et I’angle du coude. La force
maximale semble plus importante & 90° qu’a 60° ou 120°, mais pas significativement (Test du
Signe, p>0,05). Pour bien comparer la force mesurée et la force simulée, toutes les forces sont
normalisées par la MVC de chaque sujet et de chaque angle, et les valeurs normalisées sont

présentées Tableau 4.5.
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Figure 4.7 Force mesurée en fonction du niveau de force de consigne pour les hommes et les

femmes pour les trois angles (La ligne pointillée représente la moyenne de tous les sujets).
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Figure 4.8 Relation entre la force mesurée et le niveau de force de consigne, moyennée sur

tous les sujets, pour les trois angles.
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Figure 4.9 Relation entre la force maximale (la force de MVC) et I’angle du coude (La ligne

pointillée représente la moyenne de tous les sujets).

Force mesurée | 20% MVC 50% MVC 80% MVC 100% MVC
(%MVC)

60° 20,310,5 49,7122 78,7127 96,4+1,3
90° 20,610,4 50,2+1,7 80,5+2,5 97,5t1,4
120° 20,412.6 49,8+1,8 78,6125 96,5%1,4

Tableau 4.5 Force mesurée normalisée par la force de MVC.
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Dans notre modele, la force est estimée a partir d’'une consigne de force qui est
donnée en pourcentage de MVC. Donc, les forces simulées obtenues sont déja normalisée en
pourcentage de MVC. Toutes les valeurs de la force simulée en sortie du modele sont
présentées Tableau 4.6. L’erreur RMS entre la force simulée et la consigne, dans toutes les
simulations, est inférieure a 3%, ce qui correspond au nouveau critere de validité que nous

avons proposé pour 1’optimisation de notre modele.

Force simulée (%2MVC) | 20% MVC 50% MVC 80% MVC 100% MVC
S60° 20,210,2 50,320,2 80,6£0,6 99,5+0,5
S90° 20,240,1 50,1%0,2 80,6x0,7 99,9+0,1
S120° 20,1+0,2 50,1%0,1 80,5+0,6 99,620,3

Tableau 4.6 Force simulée normalisée en pourcentage de MVC.

2) Amplitude ‘root mean square’ (RMS)

L’évolution de I’amplitude RMS du signal EMG recueilli en fonction du niveau de
force de consigne, pour les hommes et les femmes, est présentée pour les trois angles du
coude (Figure 4.10). La RMS est significativement plus importante pour les hommes que pour
les femmes a tous les niveaux de force commandés sous ces trois angles (Test de Mann &

Whitney, p<0,05).

Pour tous les sujets (Figure 4.11) et toutes les simulations (Figure 4.12), la RMS
augmente significativement avec 1’augmentation de la force de consigne pour les trois angles
(Test de Friedman, p<0,05), mais il n’y a pas de différence significative entre ces trois angles

pour chaque niveau de force de consigne (Test de Friedman, p>0,05).

Pour les données expérimentales, la RMS maximale semble plus importante a 90°
qu’a 60° ou 120°, mais pas significativement (Test du Signe, p>0,05) (Figure 4.13). On

observe la méme chose pour les résultats simulés (Figure 4.14).

Pour les expérimentations (Figure 4.15) et les signaux simulés (Figure 4.16), il y a une
relation significative entre la RMS normalisée et le niveau de force pour les trois angles (Test
de Friedman, p<0,05), mais pas de différence significative entre les angles pour toutes les
forces de consignes (Test de Friedman, p>0,05). C’est-a-dire que 1’angle du coude n’a pas

d’influence significative sur la relation entre la RMS normalisée et la force.
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Figure 4.10 RMS en fonction du niveau de force de consigne pour les hommes et les femmes

pour les trois angles (La ligne pointillée représente la moyenne de tous les sujets).
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Figure 4.11 Relation entre la RMS et le
niveau de force de consigne pour tous les
sujets et les trois angles.

Figure 4.12 Relation entre la RMS et le
niveau de force de consigne pour les trois
angles simulés.
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Figure 4.14 Relation entre la RMS maximale
(RMS de la MVC) et I’angle simulé.
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3) Fréquence médiane (FMD)

Pour I’expérimentation, le niveau de force a une influence significative sur la FMD
pour tous les sujets a 60° et 90° (Test de Friedman, p<0,05), mais pas significative a 120°.
L’angle du coude a une I'influence significative sur la FMD pour chaque niveau de force de
consigne (Test de Friedman, p<0,05). Généralement la FMD décroit avec I’accroissement de

la longueur du muscle (Figure 4.17).

Pour la simulation (Figure 4.18), Le niveau de force n’a pas de I’influence
significative sur la FMD pour ces trois angles simulés (Test de Friedman, p>0,05). L’angle
n’a pas d’influence significative sur la FMD pour chaque niveau de force de consigne (Test
de Friedman, p>0,05), mais généralement la FMD décroit avec la diminution de I’angle, c’est-

a-dire, 1’accroissement de la longueur du muscle.

De plus, la relation entre la FMD du signal EMG recueilli et le niveau de force de
consigne, pour les hommes et les femmes, est présentée pour les trois angles du coude (Figure
4.19). La FMD est plus importante pour les hommes que pour les femmes a tous les niveaux
de force de consigne pour ces trois angles, mais pas significativement (Test de Mann &

Whitney, p>0,05).

100 100

90 - 90 - %
S

80 { 30 -
e { I } ==60° = S60)°

70 - o ; 70
=90’ =590
; s120°

60 - 120 60 -

50 T T T T ) 50
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100

FMD (Hz)
FMD (Hz)

Force de consigne (%MVC) Force de consigne (%MVC)

Figure 4.17 Relation entre la FMD et le | Figure 4.18 Relation entre la FMD et le
niveau de force de consigne pour tous les | niveau de force de consigne pour les trois

sujets et les trois angles. angles simulés.
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Figure 4.19 FMD en fonction du niveau de force de consigne pour les hommes et les femmes

pour les trois angles (La ligne pointillée représente la moyenne de tous les sujets).
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4) Pente gauche

La pente gauche, extraite de la DSP logarithmique du signal EMG recueilli, pour
tous les sujets augmente significativement avec I’augmentation de la force de consigne a 90°
(Test de Friedman, p<0,05), mais ne varie pas significativement a 60° et 120° (Figure 4.20).
Par contre, pour la simulation (Figure 4.21), la pente gauche ne varie pas significativement
avec ’augmentation de la force de consigne pour ces trois angles (Test de Friedman, p>0,05),
mais elle montre une tendance a I’augmentation a 90°. De plus, il n’y a pas de différence
significative entre ces trois angles pour chaque niveau de force de consigne dans

I’expérimentation et la simulation (Test de Friedman, p>0,05).

De plus, I’évolution de la pente gauche en fonction du niveau de force de consigne,
pour les hommes et les femmes, est présentée pour les trois angles du coude (Figure 4.22). La
différence de la pente gauche n’est pas significative entre les hommes et les femmes a tous les

niveaux de force de consigne pour ces trois angles (Test de Mann & Whitney, p>0,05).
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Figure 4.20 Relation entre la pente ganche et | Figure 4.21 Relation entre la pente ganche et
le niveau de force de consigne pour tous les | le niveau de force de consigne pour les trois

sujets, pour les trois angles. angles simulés.
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Figure 4.22 Pente gauche, extraite de la DSP logarithmique du signal EMG, en fonction du
niveau de force de consigne, pour les hommes et les femmes et pour les trois angles (La ligne

pointillée représente la moyenne de tous les sujets).
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5) Pente droite

La pente droite, extraite de la DSP logarithmique du signal EMG recueilli, pour tous
les sujets diminue significativement avec I’augmentation de la force de consigne et pour les
trois angles (Test de Friedman, p<0,05). De plus, il n’y a pas de différence significative entre
ces trois angles pour tous les niveaux de force de consigne, sauf pour 20% MVC (Test de
Friedman, p>0,05. A 20% MVC, la différence est significative entre 60° et 120° (Test du
Signe, p<0,05) (Figure 4.23).

Pour la simulation (Figure 4.24), la pente droite diminue significativement avec
I’augmentation de la force de consigne a S60° (Test de Friedman, p<0,05), mais ne diminue
pas significativement a S90° et S120° (Test de Friedman, p>0,05). De plus, il n’y a pas de
différence significative entre ces trois angles pour tous les niveaux de force de consigne (Test

de Friedman, p>0,05).

De plus, I’évolution de la pente droite en fonction du niveau de force de consigne,
pour les hommes et les femmes, est présentée pour les trois angles du coude (Figure 4.25). La
différence de la pente droite n’est pas significative entre les hommes et les femmes pour tous

les niveaux de force de consigne pour ces trois angles (Test de Mann & Whitney, p>0,05).
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Figure 4.23 Relation entre la pente droite et | Figure 4.24 Relation entre la pente droite et
le niveau de force de consigne pour tous les | le niveau de force de consigne pour les trois

sujets et pour les trois angles. angles simulés.
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Figure 4.25 Pente droite, extraite de la DSP logarithmique du signal EMG, en fonction du
niveau de force de consigne, pour les hommes et les femmes et pour les trois angles (La ligne

pointillée représente la moyenne de tous les sujets).
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4.4.2 Contraction anisotonique

Nous avons traité les signaux recueillis ou simulés dans les contractions
anisotoniques de deux manieres différentes: 1'une est I’analyse classique et 1’autre est
I’analyse instantanée. Dans toutes ces analyses, la force et la RMS (ou la RMSI) sont

normalisées par leur valeur respective de MVC.

4.4.2.1 Analyse classique
1) Force

L’évolution des forces expérimentales et simulées en fonction de la zone est présentée
aux Figures 4.26 et 4.27 respectivement. Dans toutes les contractions expérimentales ou
simulées, avec une valeur maximale de 20%, 50%, 80% ou 100% MVC, pour les trois angles,
la force augmente significativement dans la phase ascendante, et diminue significativement
dans la phase descendante (Test de Friedman, p<0,05). Le coefficient de corrélation (R) entre
la force expérimentale et la force simulée dans chaque phase (phase ascendante : Zone 1-10 ;
phase descendante : Zone 11-20) est calculé pour tous les niveaux de consigne et d’angle

(Tableau 4.7). Les valeurs en sont toujours élevées, comprises entre 0,97 et 1.

2) RMS

L’évolution en fonction de la zone de la RMS des signaux EMG expérimentaux et
simulés est présentée Figures 4.28 et 4.29 respectivement. Dans toutes les contractions
expérimentales ou simulées avec une valeur maximale de 20%, 50%, 80% ou 100% MVC,
pour les trois angles, la RMS augmente significativement dans la phase ascendante, et
diminue significativement dans la phase descendante (Test de Friedman, p<0,05). Le
coefficient de corrélation (R) entre la RMS expérimentale et la RMS simulée dans chaque
phase (phase ascendante : Zone 1-10 ; phase descendante : Zone 11-20) est calculé pour tous
les niveaux de consigne et d’angle (Tableau 4.8). Les valeurs sont 1a encore élevées (0,85-

0,99).
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R 60° 90° 120°
Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 | Zone 11-20
209%MVC 0,99* 0,98* 0,99* 0,99* 0,99* 0,99%*
50%MVC 1,00%* 0,97* 0,99* 0,98%* 0,99%* 0,98%*
80%MVC 0,99%* 0,98%* 0,99* 0,97* 0,99%* 0,98%*
1009%MVC 0,99* 0,98* 0,98* 0,97* 0,99* 0,98%*

Tableau 4.7 Coefficient de corrélation (R) entre la force expérimentale et la force simulé
dans chaque phase (Zone 1-10 : phase ascendante ; Zone 11-20 : phase descendante) pour

tous les niveaux de consigne et d’angle (* représente une corrélation significative, p<0,05).

R 60° 90° 120°
Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 | Zone 11-20 | Zone 1-10 |Zone 11-20
20%MVC 0,96* 0,92% 0,92% 0,85%* 0,97* 0,90%*
50%MVC 0,99* 0,89% 0,98* 0,88* 0,97* 0,89*
80%MVC 0,98%* 0,91%* 0,99* 0,92% 0,96* 0,93%*
1009%eMVC 0,98* 0,96* 0,95%* 0,95%* 0,96* 0,92%*

Tableau 4.8 Coefficient de corrélation (R) entre la RMS du signal EMG expérimental et du
signal EMG simulé dans chaque phase (Zone 1-10 : phase ascendante ; Zone 11-20 : phase
descendante) pour tous les niveaux de consigne et d’angle (* représente une corrélation

significative, p<0,05).

3) FMD

L’évolution, en fonction de la zone, de la FMD des signaux EMG expérimentaux et
simulés est présentée Figures 4.30 et 4.31 respectivement. Pour la phase ascendante, la FMD
varie significativement pour les contractions expérimentales (ex : valeur maximale pour 100%
MVC a 60°, valeur maximale pour 20%, 80% et 100% MVC a 90°) ainsi que pour les
contractions simulées (ex : valeur maximale pour 50% MVC a S90°) (Test de Friedman,
p<0,05). Pour la phase descendante, la FMD varie significativement pour les contractions
expérimentales (ex : valeur maximale pour 50% et 80% MVC a 60°, valeur maximale pour
80% et 100% MVC a 90°, valeur maximale pour 100% MVC a 120°) ainsi que pour les
contractions simulées (ex : valeur maximale pour 100% MVC a S90°, valeur maximale pour

20%, 80% et 100% MVC a S120°) (Test de Friedman, p<0,05). La FMD oscille
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principalement entre 60 et 80 Hz pour les contractions expérimentales, et entre 80 et 100 Hz

pour les contractions simulées.
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4) Pente gauche

L’évolution en fonction de la zone de la pente gauche de la DSP logarithmique des
signaux EMG expérimentaux et simulés est présentée Figures 4.32 et 4.33 respectivement.
Pour toutes les contractions expérimentales ou simulées et pour les trois angles, la pente
gauche augmente significativement dans la phase ascendante (sauf pour les contractions
expérimentales avec la valeur maximale de 20% MVC, pour les trois angles), et diminue
significativement dans la phase descendante (Test de Friedman, p<0,05). Le coefficient de
corrélation (R) entre la pente gauche des signaux EMG expérimentaux et simulés dans chaque
phase est calculé pour tous les niveaux de consigne et d’angle (Tableau 4.9). Ce tableau
montre que la pente gauche de la DSP du signal EMG simulé est plus cohérente avec celle du

signal EMG expérimental dans la phase ascendante que dans la phase descendante.

5) Pente droite

L’évolution en fonction de la zone de la pente droite de la DSP logarithmique des
signaux EMG expérimentaux et simulés est présentée Figures 4.34 et 4.35 respectivement.
Pour toutes les contractions expérimentales avec une valeur maximale de 20%, 50%, 80% ou
100% MVC et pour les trois angles, la pente droite diminue significativement dans la phase
ascendante, et augmente significativement dans la phase descendante (Test de Friedman,
p<0,05). Dans toutes les contractions simulées pour les trois angles, mises a part deux petites
phases de transition au début et a la fin (Zone 1-2 et Zone 19-20), la pente droite reste
constante entre la Zone 3 et la Zone 18 (Test de Friedman, p>0,05). Le coefficient de
corrélation (R) entre la pente droite des signaux EMG expérimentaux et simulés dans chaque
phase est calculé pour tous les niveaux de consigne et d’angle (Tableau 4.10). Ce tableau
montre que la pente droite de la DSP du signal EMG simulé est plus cohérente avec celle du

signal EMG expérimental dans la phase ascendante que dans la phase descendante.
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Figure 4.32 Pente gauche du signal EMG
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R 60° 90° 120°
Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 | Zone 11-20
20%MVC 0,83* 0,51 0,77* 0,30 0,68%* 0,61
50%MVC 0,78%* 0,52 0,82 0,51 0,79%* 0,68%*
80%MVC 0,71%* 0,49 0,76%* 0,85%* 0,85%* 0,83*
1009%MVC 0,74* 0,71* 0,89* 0,82* 0,87* 0,71*

Tableau 4.9 Coefficient de corrélation (R) entre la pente gauche de la DSP logarithmique du
signal EMG expérimental et du signal EMG simulé dans chaque phase (Zone 1-10 : phase
ascendante ; Zone 11-20 : phase descendante) pour tous les niveaux de consigne et d’angle (*

représente une corrélation significative, p<0,05).

R 60° 90° 120°
Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 |Zone 11-20 | Zone 1-10 | Zone 11-20
20%MVC 0,69%* 0,37 0,52 0,45 0,68%* 0,76*
50%MVC 0,54 0,41 0,67* 0,44 0,73%* 0,58
80%MVC 0,65%* 0,31 0,75% 0,53 0,75% 0,43
100%MVC 0,67* 0,44 0,86%* 0,74* 0,86%* 0,49

Tableau 4.10 Coefficient de corrélation (R) entre la pente droite de la DSP logarithmique du
signal EMG expérimental et du signal EMG simulé dans chaque phase (Zone 1-10 : phase
ascendante ; Zone 11-20 : phase descendante) pour tous les niveaux de consigne et d’angle (*

représente une corrélation significative, p<0,05).

4.4.2.2 Analyse instantanée

Grace a I’analyse instantanée, deux parametres instantanés du signal EMG, la FMDI et
la RMSI, ont été calculés pour les contractions anisotoniques expérimentales et simulées.
Nous avons alors étudié la relation entre la FMDI et la force ou entre la RMSI et la force, en

tracant 1’évolution de la FMDI ou du RMSI en fonction de la force pour chaque bouffée.

1) Relation entre la fréquence médiane instantanée (FMDI) et la force
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Les Figures 4.36 et 4.37 présentent la relation entre la FMDI et la force pour une
bouffée expérimentale et une bouffée simulée respectivement. La ligne rouge représente la
ligne de régression correspondante. Elles montrent que la FMDI augmente avec
I’augmentation de la force dans cette bouffée. La plupart des bouffées présentent le méme

type de résultat.

Le coefficient de corrélation (R) entre la FMDI et la force et le nombre des
corrélations significatives (p<0,05) sont affichés Tableau 4.11 (pour toutes les contractions
expérimentales) et Tableau 4.12 (pour toutes les contractions simulées). Etant donné qu’il y a
30 contractions dans chaque combinaison de niveau de force et d’angle, pour la plupart des
contractions (15 a 29 sur 30 pour I’expérimentation, 13 a 30 sur 30 pour la simulation), il y a
des corrélations positives significatives entre la FMDI et la force (R moyen=0,29-0,48 pour
I’expérimentation, R moyen=0,19-0,50 pour la simulation). Le coefficient de corrélation
augmente significativement avec I’augmentation de la valeur maximale de la consigne a 60°
(Test de Friedman, p<0,05), mais pas significativement a 90° et 120° pour 1’expérimentation,
tandis qu’il n’augmente pas significativement pour la simulation (Test de Friedman, p>0,05).
L’angle du coude n’a pas d’influence significative sur le coefficient de corrélation pour
chaque niveau de consigne dans I’expérimentation et la simulation (Test de Friedman,

p>0,05).
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Figure 4.36 Relation entre la FMDI et la | Figure 4.37 Relation entre la FMDI et la
force pour une contraction anisotonique | force pour une contraction anisotonique
expérimentale avec une force maximale de | simulée avec une force maximale de 100%
100% MVC MvC

Quand les contractions avec corrélation non-significative sont exclues, le coefficient

de corrélation (R) pour les contractions avec corrélation significative est présenté Figure 4.38
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(pour D’expérimentation, R moyen=0,36-0,53) et Figure 4.39 (pour la simulation, R

moyen=0,29-0,50).

R (Nb significative) 60° 90° 120°

20%MVC 0,29£0,10 (15) 0,33+0,08 (21) 0,3240,08 (24)
50%MVC 0,39£0,09 (25) 0,44£0,16 (25) 0,43%0,10 (27)
80%MVC 0,44%0,09 (29) 0,4620,17 (24) 0,44%0,12 (27)
100%MVC 0,44£0,13 (25) 0,48+0,18 (26) 0,44%0,16 (24)

Tableau 4.11 Coefficient de corrélation (R) entre la FMDI et la force; nombre de
corrélations significatives (Nb significative) (p<0,05) pour toutes les contractions
expérimentales (Le nombre total de contractions dans chaque combinaison de niveau de force
et d’angle est 3 essais x 10 sujets =30).

R (Nb significative) S60° S90° S120°

209%MVC 0,19+0,09 (13) 0,30%0,15 (23) 0,32+0,12 (24)
50%MVC 0,3910,19 (26) 0,3620,21 (27) 0,32+0,18 (24)
80%MVC 0,4310,14 (22) 0,47%0,17 (30) 0,46x0,18 (27)
100%MVC 0,44%0,17 (26) 0,50%0,17 (30) 0,46x0,18 (27)

Tableau 4.12 Coefficient de corrélation (R) entre la FMDI et la force ; nombre de
corrélations significatives (Nb significative) (p<0,05) pour toutes les contractions simulées
(Le nombre total des contractions dans chaque combinaison de niveau de force et de ’angle
est 3 simulations X 10 muscles =30).
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Figure 4.38 Coefficient de corrélation (R)
entre la FMDI et la force seulement pour les
contractions expérimentales avec corrélation
significative (p<0,05).

Figure 4.39 Coefficient de corrélation (R)
entre la FMDI et la force seulement pour les
contractions  simulées avec corrélation
significative (p<0,05).

2) Relation entre ’amplitude RMS instantané (RMSI) et la force
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Les Figures 4.40 et 4.41 présentent la relation entre la RMSI et la force pour une
bouffée expérimentale et une bouffée simulée respectivement. La ligne rouge représente la
droite de régression correspondante. Elles montrent que la RMSI augmente avec
I’augmentation de la force dans ces bouffées. Toutes les bouffées présentent le méme type de

résultat.

Le coefficient de corrélation (R) entre la RMSI et la force et le nombre de corrélations
significatives (p<0,05) sont affichés Tableau 4.13 (pour toutes les contractions
expérimentales) et Tableau 4.14 (pour toutes les contractions simulées). Etant donné qu’il y a
30 contractions dans chaque combinaison de niveau de force et d’angle, on retrouve des
corrélations positives significatives entre la RMSI et la force pour toutes les contractions
réelles (30 sur 30, R moyen=0,53-0,85) et toutes les contractions simulées (30 sur 30, R

moyen=0,47-0,71).

Pour I’expérimentation (Figure 4.42) et la simulation (Figure 4.43), le coefficient de
corrélation augmente significativement avec 1’augmentation de la valeur maximale de la
consigne pour les trois angles (Test de Friedman, p<0,05). En outre, I’angle n’a pas
d’influence significative sur le coefficient de corrélation pour chaque niveau de consigne

(Test de Friedman, p>0,05).
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R (Nb significative) 60° 90° 120°

20%MVC 0,53%0,17 (30) 0,6210,13 (30) 0,70£0,06 (30)
50%MVC 0,70£0,13 (30) 0,78+0,08 (30) 0,80%0,04 (30)
80%MVC 0,80£0,05 (30) 0,8210,06 (30) 0,84£0,03 (30)
100%MVC 0,82+0,05 (30) 0,8210,04 (30) 0,85£0,03 (30)

Tableau 4.13 Coefficient de corrélation (R) entre la RMSI et la force ; nombre de corrélations

significatives (Nb significative) (p<0,05) pour toutes les contractions expérimentales (Le
nombre total de contractions dans chaque combinaison de niveau de force et d’angle est 3

essais X 10 sujets =30).

R (Nb significative) S60° S90° S120°

209%MVC 0,49%0,11 (30) 0,47%0,10 (30) 0,53%0,10 (30)
50%MVC 0,61%0,09 (30) 0,64%0,08 (30) 0,63%0,02 (30)
80%MVC 0,64%0,08 (30) 0,67%0,05 (30) 0,68%0,06 (30)
100%MVC 0,71£0,07 (30) 0,67%0,06 (30) 0,70%0,06 (30)

Tableau 4.14 Coefficient de corrélation (R) entre la RMSI et la force ; nombre de corrélations
significatives (Nb significative) (p<0,05) pour toutes les contractions simulées (Le nombre
total de contractions dans chaque combinaison de niveau de force et d’angle est 3 simulations

x 10 muscles =30).
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Figure 4.42 Coefficient de corrélation (R)
entre la RMSI et la force pour les
contractions expérimentales avec corrélation
significative (p<0,05).

Figure 4.43 Coefficient de corrélation (R)
entre la RMSI et la force pour les
contractions  simulées avec corrélation
significative (p<0,05).
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4.5 Discussion

Pour valider notre modele EMG-force, nous avons utilis€ deux types de
contraction isométriques du biceps du bras droit: contraction isotonique et contraction
anisotonique. La force et le signal EMG sont obtenus simultanément, pour une méme
consigne de force, soit par expérimentation, soit par simulation. Puis les parametres et les
relations extraits des signaux simulés sont comparés a ceux extraits des signaux mesurés, afin

d’évaluer la représentativité du modele.

4.5.1 Contraction isotonique

En contraction isotonique, les signaux EMG et force sont mesurés et simulés pour
quatre niveaux de force (20%, 50%, 80% ou 100% MVC) et a trois angles du coude (60°, 90°
et 120°, ou S60°, S90° et S120°). La force, ainsi que quatre parametres (RMS, FMD, pente
gauche et pente droite de la DSP logarithmique) extraits du signal EMG sont calculés pour

cette analyse.

Le signal EMG varie en fonction de la force développée. Nous avons donc, dans un
premier temps, vérifié si la force mesurée ou simulée est bien égale au niveau de force de
consigne. La force mesurée, présentée Figure 4.8, augmente linéairement avec I’augmentation
de la force de consigne pour les trois angles du coude testés. Pour un angle donné, la force
maximale est plus importante a 90° qu’a 60° ou 120° (méme si pas significativement, Figure
4.9), ce qui est en accord avec la relation en ‘U’ inversé décrite dans les études de diverses
articulations, y compris le coude [Linnamo et coll., 2006 ; Doheny et coll., 2008], le genou
[Kubo et coll., 2004], et la cheville [Kennedy et Cresswell, 2001]. En raison de certains
facteurs anatomiques (bras de levier du muscle), musculaires (relation entre la force et la
longueur du muscle) et neuronaux probablement (retour des capteurs de la capsule articulaire
ou de I’'unité musculo-tendineuse), la force maximale diminue pour des angles plus étendus

ou plus fléchis, comparés avec une position moyenne [Doheny et coll., 2008].

La force mesurée est ensuite normalisée par la MVC de chaque sujet et de chaque
angle. Dans notre expérimentation, nous n’acceptons que des erreurs de £5% dans le suivi de
la consigne de force. Quand a la simulation, les forces obtenues sont déja normalisées en

pourcentage de MVC avec une erreur RMS inférieure a 3%, nouveau criteére proposé pour
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I’optimisation de notre modele. En conséquence, nous considérons que les signaux EMG

obtenus dans I’expérimentation et dans la simulation sont de natures comparables.

La RMS, absolue ou normalisée, du signal EMG recueilli augmente significativement
avec I’augmentation de la force de consigne pour les trois angles, mais il n’y a pas de
différence significative entre ces trois angles pour chaque niveau de force de consigne, ce qui
est cohérent avec ’EMG simulé. Pour des efforts isométriques du biceps, les relations entre
I’amplitude de ’'EMG (la RMS) et la force associée sont soit linéaires [Beck et coll., 2005],
soit curvilignes [Lawrence et De Luca, 1983 ; Woods et Bigland-Ritchie, 1983]. Cette
contradiction peut étre due a la méthodologie de recueil (électrodes différentes, placements
d’électrodes variés, configurations unipolaires ou bipolaires) qui ont été utilisées pour
enregistrer le signal EMG [Moritani et deVries, 1978], ainsi qu’a des différences d’angles
articulaires auxquels les efforts musculaires isométriques ont été exécutés [Solomonow et
coll., 1991]. Par contre, dans notre étude ainsi que dans les études de Solomonow et coll.
[Solomonow et coll., 1986] et de Doheny et coll. [Doheny et coll., 2008], I’angle du coude n’a
pas d’influence significative sur la relation entre la RMS normalisée et la force. Ceci peut étre
expliqué par le fait que nous avons utilisé la force normalisée, pas la force absolue, quand
nous avons tracé la relation entre la RMS et la force. Cette observation indique que le niveau
d'excitation de chaque muscle est lié au pourcentage de la force maximale a un angle donné,
plutdt qu’a la force absolue exigée. De plus, la RMS maximale a été calculée pour chaque
angle. Nous n’avons pas observé de différence significative entre les trois angles, que ce soit
pour I’expérimentation ou pour la simulation. Ceci est cohérent avec des études précédentes
sur le biceps [Linnamo et coll., 2006 ; Doheny et coll., 2008]. Généralement, la RMS
normalisée du signal EMG simulé est plus importante que celle du signal EMG mesuré dans
la méme condition, c’est-a-dire, au méme niveau de force et d’angle. Une explication
probable est liée au choix de la fréquence de décharge maximale des UM dans notre mode¢le.
Une étude sur la simulation du signal EMG a montré qu’il y a une augmentation de
I’amplitude RMS de ’EMG quand la fréquence de décharge de toutes les UM approche la
méme valeur [Fuglevand et coll., 1993] (Figure 4.44). Dans notre modele, deux fréquences de
décharge maximales ont été choisies, 1’une pour les UM lentes et I’autre pour les UM rapides.
Si, dans un muscle simulé, une seule fréquence de décharge maximale est choisie pour toutes
les UM, quand la force augmente, les UM déchargent avec des fréquences de plus en plus
semblables. L’augmentation de 1’amplitude du signal EMG, pour un méme incrément de

force, sera plus importante a niveau de force élevé qu’a niveau de force faible. Donc, la pente
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de cette augmentation augmente avec la force. En simulation, nous observons que cette pente,
toujours positive, diminue avec la force. Cela est dii a I'utilisation de deux fréquences de
décharges maximales pour les types d’UM. De plus, d’autres auteurs, ont déduit a partir de
données expérimentales du biceps, que les fréquences de décharge maximales des UM lentes
et des UM rapides pouvaient étre considérées comme semblables [De Luca et coll., 1982 ;

Kukulka et Clamann, 1981].
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Figure 4.44 Signal EMG simulé pour une contraction maximale (MVC) avec des fréquences
de décharge maximales des UM différentes (A) ou identiques (B). (d’apres Fuglevand et coll.,
1993)

Dans notre expérimentation, le niveau de force a une influence significative sur la
FMD a 60° et 90°, mais pas significative a 120° (Figure 4.17). Par contre, le niveau de force
n’a pas d’influence significative sur la FMD pour les trois angles simulés (Figure 4.18). Les
études expérimentales précédentes concernant 1'effet de la force sur la FMD du signal EMG
ont été peu concluantes. Quand la force augmente, la FMD peut augmenter [Hagberg et
Ericson, 1982 ; Doheny et coll., 2008] comme pour notre résultat expérimental a 60° et a 90°
(avant 80% MVC), diminuer [Kaplanis et coll., 2009], ou varier non significativement [Ravier
et coll., 2005 ; Talebinejad et coll., 2009], comme pour notre résultat expérimental a 120° et
pour tous les résultats simulés. De plus, la valeur de la FMD est comprise entre 60 et 80 Hz
pour I’expérimentation, comme dans les études de Talebinejad et coll. [Talebinejad et coll.,

2009] et de Doheny et coll. [Doheny et coll., 2008], et entre 80 et 100 Hz pour la simulation,
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comme dans les études de Krivickas et coll. [Krivickas et coll., 1998] et de Kaplanis et coll.
[Kaplanis et coll., 2009]. Ces différences pourraient €tre dues 1) au nombre limité de sujets
examinés dans I’expérimentation, 2) a la différence dans la durée de 1’exparimentation, car la
fatigue peut influencer des résultats avec des durées plus longues [Siegler et coll., 1985;
Lariviere et coll., 2001], 3) a la méthode d'analyse statistique utilisée, 4) au niveau de force
exposé, 5) au positionnement des électrodes, 6) aux variations dans les conditions
expérimentales [Shankar et coll., 1989] et 7) a I'orientation des fibres du muscle par rapport
aux électrodes de surface, a la longueur des fibres, et a 'épaisseur des couches sous-cutanées
individuelles [Farina et coll.,, 2002]. Par ailleurs, I’angle du coude a une influence
significative sur la FMD pour chaque niveau de force de consigne dans les expérimentations.
Généralement la FMD décroit avec 1’accroissement de la longueur du muscle, ce qui est
cohérent avec notre simulation, méme si cette influence n’est pas significative. Ce phénomene
est aussi observé par Talebinejad et coll. [Talebinejad et coll., 2009] et Doheny et coll.
[Doheny et coll., 2008] en expérimental, et par Mesin et coll. [Mesin et coll., 2006] en
simulation. Il est probable que 1'effet d'angle observé dans ces études soit dii aux changements
dans la géométrie du tissu sous-jacent aux électrodes [Mesin et coll., 2006], aux changements
du diametre de la fibre musculaire et de I'épaisseur du tissu sous-cutané [Cechetto et coll.,
2001], ou au mouvement des électrodes par rapport aux fibres musculaires, au point moteur et

aux jonctions musculo-tendineuses des unités motrices actives [Doheny et coll., 2008].

Dans notre étude, deux indicateurs spectraux ont été extraits de la DSP logarithmique
du signal EMG, la pente gauche et la pente droite. La pente gauche augmente
significativement avec I’augmentation de la force de consigne a 90°, mais ne varie pas
significativement a 60° et 120° dans les expérimentations, ce qui est cohérent avec les
résultats simulés, méme si ’augmentation a S90° n’est pas significative. La pente droite
diminue significativement avec I’augmentation de la force de consigne pour les trois angles
expérimentaux, ce qui est aussi cohérent avec les résultats simulés, méme si la diminution
n’est pas significative a S90° et S120°. Généralement, il n’y a pas de différence significative,
de la pente gauche ou droite, entre ces trois angles pour chaque niveau de force de consigne
dans les deux cas, expérimentaux ou simulés. Une étude sur ces deux pentes, réalisée pour un
angle du coude de 100°, montre aussi une augmentation significative de la pente gauche et
une diminution significative de la pente droite avec I’augmentation de la force [Ravier et coll.,
2005]. Une autre étude sur ces deux pentes réalisée pour plusieurs angles, montre que la pente

gauche n’est pas sensible a la force et que la pente droite n’est pas sensible a I’angle
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[Talebinejad et coll., 2009]. Pour ces deux pentes, la valeur absolue est toujours plus
importante dans la simulation que dans I’expérimentation. Des explications probables sont
que 1) le signal EMG mesuré est constitué, non seulement du signal électrique du muscle,
mais aussi du bruit dans le spectre des hautes fréquences et des basses fréquences, dii au
mouvement des électrodes pendant une contraction par exemple; 2) le changement de
I’épaisseur de la peau et de la graisse ne sont pas pris en compte dans notre simulation ; 3) le
changement de I’épaisseur du muscle dans la simulation est estimé par celui de la
circonférence du bras. Mais en fait il n’y a sans doute pas dans la réalité, une méme valeur de

variation pour I’épaisseur du muscle et pour la circonférence du bras.

De plus, comme certains parametres mesurés dans la contraction isotonique peuvent
refléter des différences entre les sexes, les hommes et les femmes ont été analysés séparément
pour chaque parametre. La force et la RMS absolues sont significativement plus importants
pour les hommes que pour les femmes, ce qui est cohérent avec 1’étude de Gabriel et Kamen
[Gabriel et Kamen, 2009]. La FMD est aussi plus importante (pas significativement) pour les
hommes que pour les femmes. La différence de la pente gauche ou droite entre ces deux sexes
n’est pas significative. La différence liée au sexe a été expliquée par le pourcentage de fibres
musculaires rapides et les diametres des fibres [Bilodeau et coll., 1992]. Le type et le diametre
de la fibre musculaire affectent le spectre de fréquence du signal SEMG par le biais de la
vitesse de conduction [Gerdle et coll., 2000]. Les hommes ont un pourcentage plus haut de
fibres rapides, tandis que, pour les femmes, les diametres de fibres lentes peuvent étre plus
grands que ceux des fibres rapides [Miller et coll., 1993; Simoneau et Bouchard, 1989]. La
plus grande proportion de fibres rapides chez les hommes, combinée avec la tendance pour les
fibres rapides d’étre plus superficielles et ainsi de se rapprocher des électrodes de surface
[Dahmane et coll., 2005; Knight et Kamen, 2005] pourraient expliquer des valeurs de FMD et
de RMS plus grandes pour les hommes. Une observation montre que la différence de sexe

pourrait étre plus faible pour le biceps que pour d’autres muscles [Bilodeau et coll., 1992].

4.5.2 Contraction anisotonique

Dans notre étude, la contraction anisotonique consiste en une consigne de force
triangulaire avec, comme valeur maximale au milieu, 20%, 50%, 80% ou 100% MVC et pour
les trois angles choisis. Deux méthodes d’analyse ont été utilisées pour chaque contraction,

I’une est I’analyse classique et 1’autre est 1’analyse instantanée. Elles permettent d’étudier la
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variation des parametres (force, RMS, FMD, pentes gauche et droite de la DSP
logarithmique) pour chaque phase d’une bouffée d’EMG (phase ascendante et descendante de
la consigne), ainsi que la relation entre le signal EMG (FMDI ou RMSI) et la force sur toute

la durée de la bouffée.

Pour la premiere méthode (RMS, FMD issues de la DSP), I’évolution de chaque
parametre en fonction de la zone est tracée pour toutes les contractions, afin d’évaluer les
résultats simulés dans la phase ascendante et la phase descendante. Tout d’abord, la force
simulée a montré un comportement corrélé avec la force mesurée dans toutes les conditions.
Mais le coefficient de corrélation est plus important dans la phase ascendante que dans la
phase descendante (Tableau 4.7). En d’autres termes, les sujets ont mieux respecté la consigne
de force dans la phase ascendante que dans la phase descendante. Ensuite, la RMS normalisée
augmente significativement dans la phase ascendante, et diminue significativement dans la
phase descendante pour les contractions expérimentales et simulées. Les courbes RMS
simulées sont moins lisses que celles dans 1’expérimentation, parce que la relation entre la
fréquence de décharge et la force musculaire (Fd-Force) est considérée comme linéaire dans
la simulation du signal EMG. Mais en réel, cette relation est sigmoide (non-linéaire). Par
contre, généralement, il montre une augmentation dans la phase ascendante et une diminution
dans la phase descendante pour toutes les expérimentations et simulations. Puis, il n’y a pas
de variation réguliere de la FMD pour les deux contractions expérimentales ou simulées, mais
la FMD oscille principalement entre 60 et 80 Hz pour les contractions expérimentales, et entre
80 et 100 Hz pour les contractions simulées (Figure 4.30 et Figure 4.31). La différence de la
FMD entre la simulation et I’expérimentation pourrait étre expliquée par la définition de la
variation du volume conducteur et de la vitesse de conduction. En se basant les matériels dans
notre laboratoire, nous n’avons pas pu mesurer précisément la valeur du volume conducteur et
de la vitesse de conduction dans chaque instant lors d’une contraction volontaire. Ces valeurs
sont définies, soit par une mesure imprécise, soit avec une moyenne issue de la littérature.
Malgré d’une différence quantitative entre la FMD simulée et la FMD expérimentale, au
moins, elle montre une oscillation, ni augmentée ni diminuée, pendant toutes les contractions
simulées et expérimentales. Enfin, dans les contractions expérimentales ou simulées, pour les
trois angles, la pente gauche augmente significativement dans la phase ascendante et diminue
significativement dans la phase descendante. Par contre, la pente droite diminue
significativement dans la phase ascendante, et augmente significativement dans la phase

descendante pour les contractions expérimentales. Mais dans toutes les contractions simulées,
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pour les trois angles, mises a part deux petites phases de transition au début et a la fin, la
pente droite reste constante entre la Zone 3 et la Zone 18. La définition de la variation du
volume conducteur et de la vitesse de conduction influence la pente droite. Malgré qu’il y ait
les différences entre la simulation et I’expérimentation, la pente droite montre une diminution
dans la phase ascendante et une augmentation dans la phase descendante pour
I’expérimentation et la simulation, seulement la variation est compressée dans les 2 phases de
transition (au début et a la fin) pour la simulation. Ce parametre est utile et sensible aux
variations de vitesse de conduction et de volume conducteur. Pour preuve, les deux courbes
obtenues pour les contractions anisotoniques ont une tendance qui se ressemble (descente puis
montée) mais 1’allure de la courbe est différente. Ce résultat indique clairement la sensibilité
du parametre a la forme de la DSP. Généralement, la correspondance entre les résultats
expérimentaux et simulés est moins bonne pendant la phase descendante que pendant la phase
ascendante de la contraction anisotropique. Il y a deux explications possibles pour cette
différence : (1) un méme schéma d’activation des unités motrices est utilisé dans notre
simulation pour les deux phases (ascendante et descendante), soit que nous avons utilisé les
mémes valeurs de seuil de recrutement des unités motrices pour ces deux phases. Par contre,
selon des résultats expérimentaux issus de la littérature [Denier van der Gon et coll., 1985],
les valeurs de seuil de dérecrutement (les seuils pendant la phase descendante) sont plus
faibles que celles de seuil de recrutement (les seuils pendant la phase ascendante) pour le
biceps. Pour cela, il faut rajouter un autre schéma d’activation musculaire correspondant a la
phase descendante pour la modélisation suivante ; (2) dans notre simulation, une méme
évolution du volume conducteur en fonction de la force est utilisée pour ces deux phases. De
plus, cette évolution ne concerne que la variation du muscle. Pour améliorer le modele EMG-
Force, il faut mesurer précisément les épaisseurs du muscle, de la graisse et de la peau dans

chaque niveau de force et d’angle pendant ces deux phases dans la simulation future.

Grace a I’analyse instantanée, deux parametres instantanés du signal EMG, la FMDI et
la RMSI, ont été calculés pour étudier leur relation avec la force au cours de chaque bouffée.
Toutes les corrélations entre la RMSI et la force sont significatives pour 1’expérimentation et
pour la simulation, ce qui n’est pas le cas de toutes les corrélations entre la FMDI et la force,
qui ne sont pas toutes significatives. De plus, le coefficient de corrélation est plus important
entre la RMSI et la force (R moyen=0,53-0,85 et 0,47-0,71), qu’entre la FMDI et la force (R
moyen=0,29-0,48 et 0,19-0,50) pour I’expérimentation et la simulation. Les observations sont

cohérentes avec 1’étude de Karlsson et Gerdle [Karlsson et Gerdle, 2001]. Des corrélations
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fortes entre la RMSI et la force ont aussi été présentées dans des études antérieures [Lawrence
et De Luca, 1983 ; Basmajian et De Luca, 1985]. Dans la littérature, des relations linéaires
[Karlsson et Gerdle, 2001] et curvilignes [Sbriccoli et coll., 2003] entre la RMSI et la force
ont été rapportées. L’amplitude du signal EMG des muscles contenant des fibres mélangées
montre une augmentation curviligne, tandis que celui des muscles contenant des fibres plus
uniformes montre une tendance a une augmentation linéaire [Woods et Bigland-Ritchie,
1983]. L’augmentation de la RMSI avec 1’augmentation de la force refléte principalement
deux mécanismes : le recrutement de nouvelles UM et I’augmentation de la fréquence de
décharge. De plus, I’augmentation de la FMDI en fonction de la force pour chaque bouffée,
est interprétée comme le résultat du recrutement de nouvelles UM de diametre plus grand,
parce que la FMDI reflete la vitesse de conduction moyenne [Basmajian et De Luca, 1985].
Par contre, les propriétés de filtrage du volume conducteur peuvent masquer le recrutement
d'une UM de haut seuil (pas ou peu d’effet adverse sur la FMDI), alors que la vitesse de
conduction globale du muscle peut toujours continuer a augmenter [Farina et coll., 2002]. En
outre, une autre étude indique qu’il y a une tendance pour le découplage progressif de ces

deux parametres de ’EMG avec I’augmentation de la vitesse de génération de la force,

probablement en raison d'un effet du volume conducteur [Sbriccoli et coll., 2003].

4.6 Conclusion

Nous avons utilis€ deux types de contractions, contraction isotonique et contraction
anisotonique, sur le biceps pour I’expérimentation et pour la simulation en utilisant notre
modele. Les résultats simulés montrent que notre modele EMG-force est capable de simuler
qualitativement les comportements réels du biceps, en termes de génération simultanée de
I’EMG et de la force associée, pour les deux types de contraction. Certains comportements
pourraient €tre quantifiés si les parametres d’entrée du modele pouvaient €tre mesurés
exactement, par exemple, 1’épaisseur du muscle, de la graisse et de la peau pendant la
contraction. De plus, notre modele pourrait aussi simuler simultanément les signaux EMG et
la force d’autres muscles, en contraction isométrique, en modifiant les parametres

physiologiques correspondants.

148



5 Conclusions et Perspectives

Chapitre 5

Conclusions et Perspectives

5.1 Conclusions

Cette étude de these a porté sur le développement d’un nouveau modele de simulation
conjointe de 'EMG de surface et de la force produite afin d’étudier la relation EMG-force
dans les contractions isotoniques et anisotoniques dans un contexte isométrique.

En premier lieu, nous avons résumé les connaissances actuelles correspondant a la
génération du signal EMG de surface et de la force musculaire, a la relation EMG-force et a
I’effet des facteurs de commande centrale sur cette relation. Nous avons aussi rappelé les
méthodes existant sur les modélisations de ’EMG et de la force pour la contraction
isométrique.

En second lieu, nous avons développé une nouvelle méthode de simulation de la force
musculaire, a partir d’'un modele d’EMG existant, afin de coupler 'EMG et la force générés
par un muscle. En se basant sur la relation linéaire (pente ai) entre la force et la fréquence de
décharge des UM, quatre modeles ont été construits. Une consigne sinusoidale a d’abord été
appliquée en entrée de chaque modele pour choisir le meilleur modele parmi les quatre. Le
Modele 2.2, qui posseéde la plus petite erreur et la meilleure corrélation entre la consigne et la
force simulée, a été choisi pour faire les tests sur le choix de la stratégie de recrutement et sur
I’influence de la durée de la consigne. C’est aussi ce modele qui a été utilisé pour les
simulations dans la suite du travail. Nous avons observé que la stratégie de recrutement ou la
durée de la consigne n’affecte pas la précision de la force simulée. Ce qui signifie que notre
modele est capable de produire un bon résultat simulé pour plusieurs durées de la commande,
au moins pour des valeurs inférieures a 2s, reproduisant ainsi les facultés d’adaptation des
muscles a la demande de force. Mais la stratégie de recrutement peut influencer 1’évolution de

la pente oi: la valeur i diminue avec le recrutement pour la stratégie de recrutement 1,
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tandis qu’elle augmente principalement mais avec une petite phase de diminution a la fin,
pour la stratégie de recrutement 2. En raison de la mesure invasive de la valeur ai des UMs
individuelles, et de la difficult¢ de juger le type d’UMs qui sont détectées lors d’une
contraction volontaire chez I’homme, nous n’avons pu trouver dans la littérature que les
travaux de Macefield et coll. [Macefield et coll., 1996] pour obtenir des valeurs
correspondantes mais issues de 1’étude de stimulation sur le muscle: la pente ai est plus
importante pour les UM rapides que pour les UM lentes. Ainsi, puisque la stratégie de
recrutement 2 est capable d’engendrer une valeur ou qui est plus grande pour les UM rapides
que pour les UM lentes, il semble que la stratégie de recrutement 2 soit plus proche de la
réalité physiologique.

En troisieme lieu, nous avons étudié la sensibilité du modele aux différents parametres
physiologiques d’entrée. Une méthode de Monte Carlo a été utilisée avec des plages données
pour les parametres d’entrée. Deux criteres existants issus de la littérature [Keenan et Valero-
Cuevas, 2007] (relations EMG-force et force-variabilité de force) ainsi qu’un nouveau critere
(erreur entre la consigne de force et la force générée), déduit de notre modele, ont d’abord été
utilisés pour optimiser des parametres pour une consigne de force constante (Groupe 1 de
simulations). Puisque ce nouveau critere est proposé pour étre aussi valable pour une consigne
de force variable, deux types de consigne variable (sinusoidale et triangulaire) (Groupe 2 de
simulations) ont ensuite été utilisés avec le nouveau critere et les parametres optimaux issus
du groupe 1, pour une consigne de force constante, afin de comparer les résultats entre les
deux types de consigne (force constante et force variable) et avec deux stratégies de
recrutement. Les résultats montrent que ce nouveau critére est capable de remplacer les deux
autres criteres pour la consigne de force constante avec la stratégie de recrutement 2, mais pas
avec la stratégie de recrutement 1, et que les plages optimales des parametres d’entrées sont
plus stables, pour plusieurs situations de simulation, avec la stratégie 2 qu’avec la stratégie 1.
Ceci pourrait étre expliqué par le fait que la stratégie 2 se rapproche plus de la réalité
physiologique, présenté dans le Chapitre 2. Elle donne donc des simulations plus réalistes et
plus cohérentes que la stratégie 1, pour différents types de consignes. De plus, parmi tous les
parametres testés, nous avons observé que le modele est tres sensible aux parametres liés au
motoneurone, c¢’est-a-dire, aux plages de recrutement d’UM et a la fréquence de décharge
maximale des UMs. En raison de la difficulté de mesurer directement ces parametres chez

I’homme in vivo (nécessité de mesure invasive), nous avons utilisé les plages optimales
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obtenues, lors de la validation par comparaison a des données expérimentales, en faisant
I’hypothese qu’elles représentent correctement la physiologie musculaire.

En dernier lieu, nous avons utilisé deux types de contractions, contraction isotonique
et contraction anisotonique, sur le biceps pour I’expérimentation et lors de la simulation en
utilisant notre modele. Pour chaque contraction, cing parametres ont €té choisis pour
comparer les résultats simulés et expérimentaux : la force, et quatre parametres extraits des
signaux EMG (RMS, FMD, pentes gauche et droite de la DSP logarithmique). Puisque le
signal EMG varie en fonction de la force développée, il faut d’abord vérifier si la force
mesurée ou simulée est bien égale au niveau de force de consigne pour s’assurer que les
signaux EMG obtenus dans I’expérimentation et dans la simulation sont de natures
comparables. Les quatre parametres issus des signaux EMG obtenus par 1’expérimentation et
la simulation, ont montrés une cohérence signal mesuré / signal simulé, au moins en ce qui
concerne une méme tendance globale en fonction de la force, et dans les deux types de
contractions. De plus, deux méthodes d’analyse ont été utilisées pour chaque contraction
anisotonique, I'une est I’analyse classique (RMS, FMD issues de la DSP) et 'autre est
I’analyse instantanée. Elles permettent d’étudier la variation des cinq parametres (force et 4
parametres d’EMG) pour chaque phase d’une bouffée (phase ascendante et descendante de la
consigne), ainsi que la relation entre le signal EMG (FMDI ou RMSI) et la force sur toute la
bouffée. Avec I’analyse classique, les quatre parametres du signal EMG simulé sont plus
cohérents avec ceux du signal recueilli expérimentalement dans la phase ascendante que dans
la phase descendante. Avec 1’analyse temps-fréquence, toutes les corrélations entre la RMSI
et la force sont significatives, pour I’expérimentation et pour la simulation, tandis que toutes
les corrélations entre la FMDI et la force ne sont pas significatives. En outre, le coefficient de
corrélation est plus important entre la RMSI et la force qu’entre la FMDI et la force pour
I’expérimentation et la simulation. Ainsi, les résultats simulés montrent que notre modele
EMG-force est capable de simuler qualitativement les comportements réels du biceps pour les
deux types de contraction. Certains comportements pourraient étre quantifiés si les parametres
d’entrée du modele nécessaires a cette quantification pouvaient étre mesurés exactement.
Notre modele pourrait aussi simuler simultanément les signaux EMG et force d’autres
muscles, en contraction isométrique, si leurs parametres physiologiques sont dans les plages

optimales correspondantes.
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5.2 Perspectives

Le signal EMG de surface est utilisé pour estimer la force du muscle avec plus ou
moins de succes dans beaucoup d'applications. La validité des estimations de la force est
principalement limitée par une gamme de facteurs inhérents au signal EMG et a la
physiologie et 'anatomie du muscle. Pour quantifier correctement la force a partir de 'EMG,
il est donc nécessaire de connaitre la relation entre ces deux signaux dans les différents types
de contraction, ou tous les parametres physiologiques ne sont pas constants. Dans ce but, un
modele de simulation conjointe de I’'EMG et de la force est tres intéressant, car il nous permet
de mieux comprendre les mécanismes physiologiques de génération du signal EMG de
surface et de la force musculaire, afin d’évaluer les effets des parametres physiologiques sur
la relation EMG-force. Dans la littérature, bien que certaines études soient effectuées pour
simuler cette relation avec un modele EMG-force en contraction isotonique, a notre
connaissance, peu de travaux concernent la contraction anisotonique. Dans ce contexte, nous
avons développé un nouveau modele de simulation de I’EMG et de la force pour analyser la
relation EMG-force dans les contractions isotoniques et anisotoniques. Cet outil pourra étre

utilisé dans 1I’étude ultérieure pour développer une nouvelle méthode d’estimation de la force

musculaire a partir du signal EMG mesuré.

En conséquence, les perspectives de cette étude portent sur deux aspects:

I’amélioration du modele EMG-force et I’amélioration de 1’expérimentation.

5.2.1 Amélioration du modele EMG-Force

Dans notre modele, il y a deux modules indépendants : un module centré sur le

schéma d’activation et un module centré sur la géométrie du muscle et des électrodes.
1) Modification de la géométrie du muscle et des électrodes

» Mesure précise sur des parametres musculaires : La simulation d’une contraction
volontaire est complexe faisant intervenir beaucoup de parametres physiologiques inconnus.
Pour améliorer la précision des simulations, il est nécessaire de réduire le nombre de
parametres inconnus. Nous pourrions mesurer précisément certains parametres musculaires,
tels que les épaisseurs du muscle, de la graisse et de la peau dans chaque niveau de force et

d’angle via I’imagerie par résonance magnétique (IRM).
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» Déplacement de la zone d’innervation a cause des changements de la force et de
I’angle articulaire: la zone d’innervation correspond au secteur ou des jonctions
neuromusculaires individuelles sont concentrées. Elle peut étre localisée en identifiant
l'origine de la propagation des potentiels d'action avec des électrodes en surface [Masuda et
Sadoyama, 1986 ; Masuda et Sadoyama, 1988]. Des électrodes bipolaires pour mesurer
I’EMG de surface ne devraient pas étre placées sur cette zone, parce que les signaux
enregistrés seraient affectés par deux schémas de propagation directionnel, ce qui
provoquerait 1’apparition d’'un phénomene d’auto-annulation [Farina et Merletti, 2001]. Dans
notre modele, nous avons considéré la position de la zone d’innervation constante quels que
soient les niveaux de force et d’angle. Par contre, il est rapporté que cette zone se déplace a
cause des changements de la force [Piitulainen et coll., 2009] et de I’angle articulaire [Martin
et Maclsaac, 2006]. Il faut alors prendre en compte ce point dans la suite du travail.

» Déplacement de la position des électrodes de surface a cause du changement de
I’angle articulaire : quand un sujet change son angle articulaire, le muscle se raccourcit ou
s’allonge. Le changement de la longueur du muscle peut provoquer un déplacement relatif de
la position des électrodes de surface par rapport au muscle, ce qui peut influencer les signaux
EMG recueillis par ces électrodes. Nous devons donc introduire ce déplacement dans la

simulation ultérieure.
2) Modification du schéma d’activation

» Relation entre la fréquence de décharge et la force musculaire : nous avons
considéré une relation linéaire entre la fréquence de décharge et la force musculaire dans le
schéma d’activation, car des modeles linéaires sont souvent utilisés en premier lieu et
fournissent une description raisonnable de la relation dans de nombreux cas [Staudenmann et
coll., 2009]. En fait, cette relation présente une forme non-linéaire dans des expérimentations
[De Luca et coll., 1996]. Nous pourrions, dans une deuxieme approche, la modéliser comme
une courbe avec trois phases linéaires, ce qui est proposé par De Luca et coll. [De Luca et
coll., 1996].

»  Schéma d’activation pour le dérecrutement : nous avons utilisé un seul schéma
d’activation pour les contractions isotoniques et anisotoniques (pour la phase ascendante et la
phase descendante). Par contre, Denier van der Gon et coll. [Denier van der Gon et coll.,
1985] ont observé sur le biceps que le dérecrutement se présente a un niveau de force qui est

inférieur au seuil de recrutement. Pour bien simuler le comportement du biceps avec une
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consigne de force variable, il faudrait introduire un autre schéma d’activation avec des seuils

de dérecrutement différents pour la phase descendante.
5.2.2 Amélioration de I’expérimentation

Notre expérimentation a pour but d’évaluer le degré de réalisme du modele en le
confrontant a des données expérimentales. Il faut donc réaliser la méme durée de consigne
pour la simulation et I’expérimentation afin que les résultats obtenus dans ces deux cas soient
comparables. En raison de la limite du temps de calcul dans la simulation, les sujets n’ont fait
que 2 s de contraction anisotonique. Pour analyser plus profondément les résultats, nous
allons, dans la suite de I’étude, augmenter la durée de la consigne anisotonique, 4 s par
exemple, ce qui permettrait au sujet de mieux suivre la consigne. De plus, un nombre plus

important de sujets permettra de valider ces résultats préliminaires.
5.2.3 Choix des méthodes en traitement du signal

Dans cette étude, nous avons utilis€ la DSP et le scalogramme pour calculer la
fréquence médiane et la fréquence médiane instantanée respectivement. Pour mieux comparer
les données expérimentales et simulées, il faudra utiliser d’autres méthodes en traitement du
signal (par exemple, la transformée de Fourier a court terme, la transformée de Wigner-Ville,
etc.) afin de choisir une meilleure méthode qui permet d’obtenir des résultats similaires entre
I’expérimentation et la simulation.

Dans la suite de ce travail, nous espérons, a court terme, améliorer le modele
développé, pour le rendre plus réaliste et plus apte a représenter les données expérimentales.
Dans un deuxieme temps, nous utiliserons le modele, optimisé en s’appuyant sur les
connaissances adaptées de la physiologie musculaire, pour I’étude de la relation EMG-force,
afin d’étre en mesure de fournir, de maniere non invasive, un outil qui, lors d’étude
dynamique, permettrait une estimation continue de la force générée par chaque muscle étudié

a partir du recueil de ’'EMG de surface.
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