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DETERMINATION DU ROLE MOTEUR DU COMPLEXE LOMBO-PELVI-FEMORAL SUR LA PERFORMANCE 

D’UN MOUVEMENT EXPLOSIF : APPROCHE EXPERIMENTALE ET SIMULATION APPLIQUEES AU SQUAT 

JUMP 

 Le complexe lombo-pelvi-fémoral est une zone charnière du corps humain. Son rôle d’équilibration a été 

démontré à de nombreuses reprises alors que sa fonction motrice, lors de mouvements explosifs requérant une 

extension totale de la chaine articulaire, a été peu étudiée. Ainsi, l’objectif de ce travail a été d’évaluer le rôle moteur 

du complexe lombo-pelvi-fémoral lors d’un mouvement de squat jump. A cet effet, une approche expérimentale 

(cinématique, dynamique et électromyographique) couplée à un modèle de simulation du système musculo-squelettique 

ont été appliqués à l’analyse du squat jump dans le plan sagittal. Les résultats montrent, dans un premier temps, que les 

études ne prenant pas en compte le complexe lombo-pelvi-fémoral conduisent à des erreurs de surestimation du travail 

mécanique attribué à l’articulation de la hanche lors de squat jumps avec ou sans balancé de bras. Dans un second 

temps, il apparaît que l’extension du rachis lombaire permise par l’erector spinae participe à l’atteinte d’une hauteur 

maximale de saut. Ceci confirme l’hypothèse du rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral, soulignant également 

la contribution effectrice du muscle erector spinae, qui est accrue avec l’augmentation de sa force maximale et lors 

d’une flexion initiale du tronc importante. En conclusion, il semble pertinent d’intégrer le complexe lombo-pelvi-

fémoral dans l’analyse du squat jump en vue d’ouvrir de nouvelles perspectives d’entrainement visant à l’amélioration 

de la détente verticale. 

 Mots clés : complexe lombo-pelvi-fémoral, saut vertical, modélisation 

 

DETERMINATION OF THE MOTOR FUNCTION OF THE LUMBO-PELVIC-HIP COMPLEX DURING EXPLOSIVE 

MOVEMENT: EXPERIMENTAL APPROACH AND SIMULATION MODEL APPLIED TO SQUAT JUMPING 

 The lumbo-pelvic-hip complex is an important structure of the human body. Its function of balancing the body 

has been pointed out in many studies. While its motor function has rarely been investigated, especially during 

explosive movements involving a global extension of the whole body. Thus, the purpose of this work was to evaluate 

the role of the lumbo-pelvic-hip complex during squat jumping. To this end, an experimental approach (kinematics, 

kinetics and electromyographic) as well as a simulation model of the musculoskeletal system have been used to analyze 

the squat jump in the sagittal plan. The results show, firstly that studies which do not take into consideration the lumbo-

pelvic-hip complex, lead to an overestimation of the mechanical work attributed to the hip joint during maximal squat 

jumps performed arms akimbo or with an arm swing. Secondly, the extension of the lumbar spine enabled by the 

erector spinae activation contributes to achieve a maximal vertical jump height. This result confirms the assumptions 

about the motor function of the lumbo-pelvic-hip complex and the erector spinae. Moreover, the contribution of this 

muscle is increased when its maximal strength is enhanced and when the trunk is initially flexed. In conclusion, it 

seems relevant to take into consideration the lumbo-pelvic-hip complex when maximal squat jumping is studied. This 

would also contribute to new training perspectives in order to improve maximal vertical jump height. 

 Keywords: lumbo-pelvic-hip complex, vertical jump, body model 
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 Le complexe lombo-pelvi-fémoral est une zone importante du corps humain. Il se 

compose du rachis lombaire, du pelvis et du fémur 
(48)

. Ces trois entités osseuses sont inter-

articulées et mises en mouvement par de nombreux muscles allant des érecteurs du rachis aux 

ischio-jambiers. Ce complexe est en outre une zone charnière puisqu’il assure la liaison entre 

le haut du corps et les membres inférieurs. Cette position lui confère un rôle primordial dans 

la locomotion 
(10)

. En effet son anatomie s’est transformée tout au long de l’évolution de 

l’espèce humaine afin de devenir parfaitement favorable à l’attitude bipède qui caractérise 

l’homme moderne 
(84)

. 

 La principale fonction attribuée au complexe lombo-pelvi-fémoral consiste à stabiliser 

et équilibrer le corps dans son ensemble. D’une part les mouvements du complexe ont une 

répercussion directe sur les autres membres 
(49)

 ; d’autre part le centre de gravité (CG) est très 

proche de cette zone ; ainsi les mouvements du complexe lombo-pelvi-fémoral peuvent 

entrainer un déplacement important du CG et donc modifier l’équilibre général de l’individu. 

 Au-delà de cette fonction d’équilibration largement acquise à sa cause, certaines 

études ont également loué le rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral. En effet, lors du 

mouvement de soulevé de terre, a été observée une extension complète du complexe lombo-

pelvi-fémoral associée à une activité des érecteurs du rachis 
(5; 22)

. Ce type de mouvement est 

caractérisé par une extension de l’ensemble de la chaine articulaire du corps humain, ajouté à 

la nécessité de développer une puissance maximale. Cependant le soulevé de terre demeure un 

mouvement plutôt rare dans les différentes disciplines sportives alors que le saut vertical, 

requérant également une extension totale explosive, est rencontré fréquemment lors de la 

pratique sportive. 

 Le saut vertical dans sa version standardisée (squat jump ou contremouvement jump) a 

été longuement investigué au cours de ces dernières décennies 
(18; 112; 126; 128)

. Les qualités de 

force, d’explosivité et de coordination des membres inférieurs ont été mises en avant comme 

étant les facteurs principaux de la performance pour sauter le plus haut possible. Néanmoins 

aucune de ces études ne s’est intéressée au rôle du complexe lombo-pelvi-fémoral dans la 

performance en saut vertical, ce dernier n’étant pas intégré dans les différents modèles 

d’analyse utilisés. 
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 Cependant, à notre connaissance, deux études ont montré qu’un renforcement des 

muscles de la ceinture pelvienne permettait une amélioration de la hauteur de saut, sans pour 

autant pouvoir en expliquer les causes 
(23; 98)

. En repérant l’analogie entre le mouvement de 

soulevé de terre et le squat jump (saut vertical requérant exclusivement une extension de la 

chaine articulaire), nous pouvons nous demander si le complexe lombo-pelvi-fémoral n’aurait 

pas un rôle moteur dans la performance en saut vertical. 

 

 Ainsi, l’objectif général de ce travail de thèse est de déterminer le rôle moteur du 

complexe lombo-pelvi-fémoral lors de la réalisation d’un squat jump à intensité maximale. 

Cette notion de rôle moteur suppose donc, en outre, une investigation de la fonction des 

muscles entourant le complexe lombo-pelvi-fémoral. 

 

 Pour répondre à cet objectif, ce travail de thèse est scindé en deux chapitres. Le 

premier composé de trois parties permettra dans un premier temps de présenter en détail 

l’anatomie descriptive et fonctionnelle du complexe lombo-pelvi-fémoral. Dans un second 

temps une revue de littérature sur les facteurs de la performance en saut vertical sera réalisée. 

Dans un troisième temps et aux vues du rôle du complexe lombo-pelvi-fémoral, les limites 

des études recensées dans la précédente partie seront analysées. Le second chapitre composé 

de quatre parties aura pour but de présenter dans les deux premières parties, les hypothèses de 

travail ainsi que la méthodologie générale utilisée. Les deux autres parties correspondront aux 

quatre études menées dans le cadre de ce travail de thèse, regroupées alors en deux axes. 

 Le premier axe tentera de démonter, à travers deux études, le rôle moteur de la partie 

inférieure du complexe lombo-pelvi-fémoral, à savoir l’articulation de la hanche. Le second 

axe, en s’appuyant également sur deux études, traitera plus spécifiquement du rôle moteur de 

la partie supérieure du complexe lombo-pelvi-fémoral, c'est-à-dire des articulations lombo-

pelvienne et du rachis lombaire. 
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 Le complexe lombo-pelvi-fémoral est un système articulant le rachis, le pelvis et le 

fémur. Afin de mieux comprendre les interactions entre ces trois composantes, nous décrirons 

dans un premier temps leur anatomie (ostéologie), dans un second temps les articulations 

connectant ces trois entités osseuses (arthrologie) et enfin le rôle des muscles mis en jeu dans 

ce système (myologie). Pour la réalisation de cette synthèse anatomique, les travaux de 

Dufour 
(48)

, Dufour et Pillu 
(49)

, Vanneuville et al. 
(129)

, Castaing et Santini 
(27)

, Kapandji 
(77)

, 

Louis 
(91)

 et Netter 
(101)

 ont été utilisés. 

 

1. Ostéologie 

1.1. Le rachis 

 Le rachis est l’axe central du tronc, il est composé de 24 vertèbres dont 7 vertèbres 

cervicales, 12 vertèbres thoraciques et 5 vertèbres lombaires. Bien que les vertèbres n’aient 

pas toutes une forme identique, on dénote dans tous les cas, la présence d’un corps vertébral 

(partie antérieure) et d’un arc postérieur d’où dépassent un processus épineux, des processus 

transverses et des processus articulaires (Figure 1). Entre chacune des vertèbres, se situe un 

disque intervertébral. Les vertèbres et disques intervertébraux forment, chez l’individu sain, 

trois courbures vertébrales dans le plan sagittal : une lordose cervicale, une cyphose 

thoracique et une lordose lombaire (Figure 2). 

 

 

Figure 1. Représentation d’une vertèbre type en vue supérieure 
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Figure 2. Ostéologie du rachis dans le plan sagittal.  

 

1.2. Le pelvis 

 Le pelvis est composé de deux os coxaux, du sacrum et du coccyx. L’os coxal évoque 

une forme d’hélice et est composé de trois parties soudées entre elles : l’ilion (partie 

supérieure), l’ischion (partie postérieure) et le pubis (partie antérieure). Les os coxaux sont 

joints par le sacrum et une structure cartilagineuse : la symphyse pubienne. Le sacrum est 

composé de 5 vertèbres sacrées soudées entre elles. Le coccyx constitue la partie terminale du 

sacrum et est composé de 4 à 6 pièces osseuses également soudées entre elles (Figure 3). 

 

     

Figure 3. Le pelvis composé de deux os coxaux, du sacrum et du coccyx en vue antérieure (à gauche). L’os coxal 

composé de l’ilion, du pubis et de l’ischion (à droite). 
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1.3. La cuisse 

 La cuisse est constituée d’un os unique : le fémur. Ce dernier est le plus long du corps 

et est caractérisé par deux extrémités. L’extrémité supérieure ou tête du fémur, de type 

sphéroïdal, s’articule avec le pelvis, et l’extrémité inférieure, composée des condyles 

fémoraux médial et latéral, s’articule avec le tibia (Figure 4). 

 

 

Figure 4. Représentation du fémur en vue antérieure 

 

2. Arthrologie 

2.1. Articulations intervertébrales 

 Chaque vertèbre est articulée avec la vertèbre adjacente par un disque intervertébral 

situé entre les corps vertébraux, et par les facettes supérieures et inférieures des processus 

articulaires. On identifie un nombre important de ligaments permettant ces liaisons osseuses 

(i.e. ligaments longitudinaux antérieur et postérieur, ligaments intertransversaires, 

interépineux et supraépineux). Les mouvements du rachis peuvent se faire dans les trois plans 

de l’espace. En fonction de l’anatomie des vertèbres, des ligaments constituant chaque 

articulation intervertébrale et des insertions musculaires, la mobilité du rachis diffère selon les 

zones observées (cervicale, thoracique ou lombaire). De manière générale, le rachis cervical 

est le plus mobile quel que soit le plan observé. Pour les mouvements de flexion/extension, le 
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rachis lombaire est plus mobile que le rachis thoracique, ceci étant en partie expliqué par la 

rigidité imposée par la cage thoracique. A l’inverse pour les mouvements d’inclinaison 

latérale ou de rotation, le rachis thoracique serait plus mobile que le rachis lombaire (Tableau 

1). 

 

Tableau 1. Mobilité du rachis en fonction de la zone cervicale, thoracique ou lombaire 

 Auteurs Flexion Extension 
Inclinaison 

latérale 
Rotation 

R
ac

h
is

 c
er

v
ic

al
 Vanneuville et 

al. 
(129)

 
65° 55° 30° 55° 

Castaing et 

Santini 
(27)

 
55° 65° 20° 50° 

Kapandji 
(77)

 65° 55° 45° 50° 

Louis 
(91)

 45° 75° 35° 70° 

R
ac

h
is

 t
h

o
ra

ci
q

u
e Vanneuville et 

al. 
(129)

 
65° (F/E) 35° 30° 

Castaing et 

Santini 
(27)

 
30° 35° 30° 30° 

Kapandji 
(77)

 45° 25° 20° 40° 

Louis 
(91)

 30° 20° 20° 35° 

R
ac

h
is

 l
o

m
b

ai
re

 Vanneuville et 

al. 
(129)

 
70° 20° 8° 

Castaing et 

Santini 
(27)

 
45° 35° 20° 10° 

Kapandji 
(77)

 40° 30° 25° 5° 

Louis 
(91)

 55° 30° 20° 8° 

 

 Concernant le rachis lombaire qui fait partie intégrante du complexe lombo-pelvi-

fémoral, les degrés de flexion/extension ne sont pas identiques entre chaque vertèbre 

lombaire. En effet, les derniers interlignes (L4-L5 et L5-S1) sont les plus mobiles. Ils peuvent 

représenter jusqu’à 50% de la mobilité totale du rachis lombaire ( 

Tableau 2). 
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Tableau 2. Degrés de flexion/extension en fonction de l’articulation lombaire. 

Flexion / Extension 

L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L5-S1 

10° 12° 12° 15° 20° 

 

2.2. Articulation lombo-pelvienne 

 Le passage du rachis au pelvis se fait grâce à l’articulation entre la cinquième vertèbre 

lombaire et le sacrum (L5-S1). On observe également des ligaments ilio-lombaires intégrant 

la quatrième lombaire dans la charnière lombo-sacrale. La mobilité de cette articulation est 

réduite au niveau des mouvements d’inclinaison et de rotation, alors qu’elle est importante 

concernant les mouvements de flexion/extension. En effet les mouvements d’antéversion et de 

rétroversion du pelvis ont une incidence importante sur L5-S1 et ainsi sur toute la courbure du 

rachis lombaire. 

 

2.3. Articulation sacro-iliaque 

 Cette articulation permet de fixer les deux os coxaux au sacrum pour former le pelvis. 

Afin d’assurer l’union entre ces trois entités osseuses, on observe une masse importante de 

ligaments dont les ligaments interosseux, sacro-iliaques postérieurs et ilio-articulaires. La 

mobilité sacro-iliaque est très réduite lors de la motricité alors qu’elle peut s’avérer beaucoup 

plus mobile au cours de l’accouchement en particulier lors de la contre nutation et de 

l’ouverture des ailes iliaques. Ainsi le pelvis est souvent considéré comme une entité unique 

regroupant le sacrum et les deux os coxaux. 

 

2.4. Articulation coxo-fémorale 

 Cette articulation met en jeu la tête du fémur et la partie articulaire de l’acétabulum 

entourées du bourrelet cotyloïdien et de la capsule articulaire. On observe également plusieurs 
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ligaments participant à la stabilité passive de l’articulation comme les ligaments ilio-fémoraux 

pubo-fémoraux et l’ischio-fémoral. La mobilité de la hanche se situe au niveau de cette 

articulation coxo-fémorale. Il existe trois degrés de liberté, à savoir les mouvements de 

flexion/extension, d’adduction/abduction et de rotation médiale/latérale. La majorité de 

l’amplitude articulaire est donnée par les mouvements de pivot de la tête du fémur. Pour la 

flexion/extension, les mouvements d’antéversion et rétroversion du pelvis participent 

également à la mobilité de la hanche mais dans une amplitude moindre. 

 

3. Myologie 

 La myologie du complexe lombo-pelvi-fémoral est complexe car elle met en jeu un 

nombre important de muscles (en particulier au niveau du rachis). Ainsi dans ce travail 

appliqué au saut vertical, nous nous intéresserons uniquement aux muscles permettant les 

mouvements de flexion/extension dans le plan sagittal. Il est alors possible de distinguer les 

muscles de la chaine antérieure autorisant les mouvements de flexion et les muscles de la 

chaine postérieure permettant les mouvements d’extension. 

 

3.1. Les muscles fléchisseurs 

 Le principal fléchisseur du rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne est le 

rectus abdominis. Ce dernier possède un trajet vertical reliant la cage thoracique au pubis. 

Ainsi lors d’une contraction concentrique il entraine une cyphose lombaire et une flexion du 

tronc sur le pelvis (Figure 5). Les principaux muscles fléchisseurs de hanche sont le posas 

major, l’iliacus et le rectus femoris. Le premier, ayant son insertion proximale sur les 

vertèbres lombaires, entraine une lordose du rachis lombaire lors d’une contraction 

concentrique (Figure 6). 
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Figure 5. Représentation des muscles fléchisseurs du rachis lombaire en vue antérieure 

 

 

Figure 6. Représentation des muscles fléchisseurs de hanche 

 

3.2. Les muscles extenseurs 

 Les muscles érecteurs du rachis sont nombreux et sont composés de multiples 

fascicules musculaires s’insérant sur les vertèbres ou les côtes. Le principal érecteur du rachis 

est l’erector spinae qui permet l’extension du rachis lombaire, thoracique et cervical. 

L’erector spinae est en réalité un groupe musculaire composé de l’iliocostalis, du longissimus 

et du spinalis. Les parties lombaires de l’iliocostalis et du longissimus permettent l’extension 
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du rachis lombaire, alors que le spinalis, au regard de son insertion distale (L3), participe avec 

une moindre importance à l’extension du rachis lombaire. Les muscles intertransversarii, 

interspinales et multifidus qui se situent entre chaque vertèbre, permettent également 

l’extension du rachis lombaire. L’extension de l’articulation lombo-pelvienne est assurée par 

l’iliocostalis et le longissimus puisque leurs insertions les plus distales se situent au niveau du 

sacrum et de la crête iliaque (Figure 7). Enfin, l’extension de la hanche ou de l’articulation 

coxo-fémorale est assurée principalement par le gluteus maximus, le biceps femoris caput 

longum et le semitendinosus (Figure 8). 

 

 

Figure 7. Représentation des muscles érecteurs du rachis en vue postérieure 

 

 

Figure 8. Représentation des muscles extenseurs de la hanche en vue postérieure 
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4. Fonction  

 Le complexe lombo-pelvi-fémoral est une zone charnière du corps humain puisqu’il 

permet la liaison entre la partie haute (thorax, tête, membres supérieurs) et la partie basse 

(membres inférieurs) du corps. La première fonction de ce complexe est la stabilité et le 

maintien de l’équilibre. En effet le CG est très proche de cette zone, aussi les mouvements, en 

particulier ceux du bassin, vont avoir une influence sur la position du CG et en conséquence 

sur l’équilibre de l’individu. La seconde fonction du complexe lombo-pelvi-fémoral a été 

observée lors de mouvements d’haltérophilie et en particulier lors du mouvement de soulevé 

de terre : dans cette situation le complexe lombo-pelvi-fémoral aurait un rôle moteur (Figure 

9). En effet, dans ce type de mouvement, une extension de la hanche mais également une 

extension de l’articulation lombo-pelvienne ainsi que du rachis lombaire sont observées. Il 

semblerait alors que lors d’un mouvement d’extension de la chaine articulaire dans son 

ensemble, le complexe lombo-pelvi-fémoral ait un rôle stabilisateur et également propulseur. 

Néanmoins, à notre connaissance, le rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral lors de 

tels mouvements (souvent explosifs) n’a pas ou peu été investigué. 

 

 

Figure 9. Schématisation d’un mouvement de soulevé de terre 
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 Cette première partie a permis de décrire l’anatomie et le fonctionnement du complexe 

lombo-pelvi-fémoral, mais également d’avoir un aperçu de ses fonctions. Alors que son rôle 

de stabilisateur du corps n’est plus à démontrer, son rôle moteur a encore été peu étudié, bien 

qu’il puisse paraitre non négligeable lors d’un mouvement d’extension totale de la chaine 

articulaire (i.e. soulevé de terre). Il existe d’autres mouvements explosifs requérant une 

extension complète de la chaine articulaire comme par exemple les sauts verticaux, les départs 

en sprint ou en natation. La prochaine partie s’intéressera en particulier à l’un de ces 

mouvements explosifs, à savoir le saut vertical afin de déterminer si le rôle du complexe 

lombo-pelvi-fémoral a été pris en compte lors de son étude. 

 En résumé, le complexe lombo-pelvi-fémoral est composé du rachis lombaire, 

du pelvis et du fémur. Trois articulations relient ces différentes composantes 

osseuses, les articulations intervertébrales du rachis lombaire particulièrement 

mobiles lors de mouvements de flexion/extension, l’articulation lombo-pelvienne qui 

s’articule autour de L5-S1 et peut influencer les courbures du rachis lombaire, enfin, 

l’articulation de la hanche située entre le fémur et le pelvis. 

 Les mouvements de flexion/extension de ces articulations sont permis par les 

muscles rectus abdominis et erector spinae (au niveau du rachis lombaire et de 

l’articulation lombo-pelvienne) et par les muscles psoas iliacus, rectus femoris, 

gluteus maximus, biceps femoris caput longum et semitendinosus (au niveau de la 

hanche). 

 La principale fonction du système lombo-pelvi-fémoral est d’être 

stabilisatrice et garante de l’équilibre du corps entier. Néanmoins lors de 

mouvement d’extension de la chaine articulaire dans son ensemble, le complexe 

lombo-pelvi-fémoral aurait également un rôle moteur. 
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Partie 2. Le saut vertical 
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 Dans les activités physiques et sportives, la rapidité d’exécution des mouvements est 

souvent un facteur important de la performance. Ainsi, les mouvements, dont le but est de 

créer une accélération maximale du CG ou d’un ou plusieurs segments à partir d’une position 

de repos, sont qualifiés de mouvements explosifs 
(110)

. Le départ en sprint (i.e. course à pied, 

natation) et les sauts maximaux sont probablement les deux exemples caractérisant le mieux 

les mouvements explosifs 
(110)

. L’étude des sauts maximaux, notamment des sauts verticaux, 

présente un avantage par rapport au départ en course dans le sens où la performance est facile 

à évaluer. Lors d’un saut vertical maximal la performance est directement donnée par la 

hauteur de saut, alors que pour un départ en course, il s’avère plus difficile de choisir le critère 

de performance (i.e. nombre de foulées à analyser, …). Par ailleurs ce type de mouvement 

explosif présente bien une extension de la chaine articulaire dans son ensemble comme 

l’activité de soulevé de terre. Ainsi, le saut vertical peut être un outil adéquat pour évaluer le 

rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral. 

 Nous présenterons alors dans les sections suivantes une définition du saut vertical, 

suivie d’une revue de littérature présentant les facteurs de la performance en saut vertical. 

Enfin les limites de ces études seront émises. 

 

1. Définition 

 Le saut vertical maximal est une action motrice fondamentale dans de nombreuses 

activités physiques et sportives. Il peut directement correspondre à l’objectif à atteindre (i.e. 

saut en hauteur) ou être un des facteurs de la performance. C’est le cas en basketball où 

suivant le poste de jeu les joueurs réalisent entre 30 
(123)

 à 45 sauts maximaux ou sous-

maximaux par match 
(9; 95)

. En volleyball, les sauts verticaux maximaux ont une importance 

prépondérante soit pour attaquer (i.e. smash) soit pour défendre (i.e. contre) 
(59; 120; 136)

. Le saut 

vertical maximal est également utilisé pour évaluer la qualité de puissance des membres 

inférieurs 
(85)

. On note de nombreux tests impliquant ce type de mouvement comme par 

exemple le test de Sargent 
(113)

 ou les tests de Bosco 
(19)

.  
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 Il semble alors intéressant de comprendre les facteurs permettant d’améliorer la 

hauteur atteinte en saut vertical afin d’améliorer la performance et les méthodes 

d’entrainement lors de mouvement explosifs 
(110)

. Marey et Demeny 
(94)

 furent à notre 

connaissance les premiers au XIXème siècle à s’intéresser aux mécanismes permettant 

d’optimiser la performance lors d’un saut vertical. Depuis, le saut vertical maximal a fait 

l’objet de nombreuses études qui se sont principalement intéressées au squat jump (i.e. saut 

vertical sans contremouvement) et au contremouvement jump (i.e. saut vertical précédé d’un 

abaissement du CG). Nous verrons dans la prochaine section les différentes approches 

utilisées afin de déterminer les facteurs de la performance en saut vertical. 

 

2. Facteurs de la performance 

2.1. Approche corrélative 

 Différentes études expérimentales ont tenté d’établir des corrélations entre les 

propriétés mécaniques et physiologiques des membres inférieurs et la hauteur de saut en squat 

jump ou en contremouvement jump. 

 Certaines études ont établi une corrélation positive entre la force des membres 

inférieurs et la hauteur de saut. Ainsi, Yamauchi et al. 
(144)

 ont trouvé une corrélation positive 

entre la force maximale isométrique des membres inférieurs (obtenue à partir de la force 

mesurée lors d’une poussée sur presse horizontale) et la hauteur de saut (r = 0,48). Driss et al. 

(46)
 ont également observé une corrélation positive entre le ratio « force maximale isométrique 

des membres inférieurs / le poids de corps » (obtenue à partir de mesures sur ergocycle) et la 

hauteur de saut (r = 0,68) chez des volleyeurs amateurs. Enfin, Jaric et al. 
(76)

 ont montré que 

de manière indépendante la force maximale isométrique des muscles extenseurs du genou et 

de la hanche sont corrélées positivement à la hauteur de saut (r = 0,42 et r = 0,32 

respectivement). A l’inverse Young et al. 
(146)

 ne trouvent pas de corrélation significative entre 

la force maximale isométrique des membres inférieurs et la hauteur de saut chez des 

spécialistes en saut. Cependant cette étude met en avant le lien entre la performance en saut 

vertical et les qualités de force-vitesse des membres inférieurs. Par ailleurs une autre étude a 
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observé une corrélation positive entre la hauteur de saut et la vitesse maximale de 

déplacement des membres inférieurs (r = 0,68) 
(144)

. Ces résultats sont en accord avec les 

études montrant qu’il existerait une corrélation positive entre la force isocinétique des 

membres inférieurs développée uniquement à des vitesses angulaires rapides (entre 180 et 300 

°/s) et la hauteur de saut 
(61; 62; 108)

. La notion de développement de force avec une vitesse de 

déplacement importante semble un point clé pour expliquer la performance en saut vertical 

puisque des corrélations positives ont été obtenues entre la puissance maximale des membres 

inférieurs et la hauteur de saut 
(46; 144)

. Ces résultats seraient confirmés par les études 

observant une meilleure détente verticale chez des sportifs ayant une proportion importante de 

fibres rapides dans le vastus lateralis 
(20; 70)

. 

 Bien que de nombreuses corrélations significatives aient été trouvées entre les 

propriétés mécaniques et physiologiques des membres inférieurs et la hauteur de saut, ces 

résultats ne sont pas suffisants pour expliquer la totalité de la performance en saut vertical. En 

effet les facteurs cités ci-dessus (force, vitesse, puissance, % de fibre rapide) expliquent entre 

32% et 78% de la variation de la hauteur de saut. Plusieurs interprétations peuvent être 

formulées afin d’expliquer ces valeurs. Dans un premier temps, l’influence de ces variables 

sur la hauteur de saut est évaluée de façon indépendante pour chaque paramètre. Il est 

possible que des effets d’interactions existent entre ces variables. Dans un second temps, les 

qualités de coordination et d’articulation des différents segments ne sont pas prises en compte 

dans ces corrélations. 

 

2.2. Approche intégrative totale 

 L’approche intégrative totale consiste à analyser le système comme une seule entité. 

Deux types d’études ont été répertoriés, les études expérimentales s’étant intéressées aux 

résultantes cinématiques et cinétiques du CG (i.e. raideur verticale, force de réaction au sol, 

déplacement du CG) et les études théoriques prenant en compte les lois de la mécanique. 
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2.2.1. Etudes expérimentales 

 La raideur verticale (raideur verticale du ressort représentant les membres inférieurs de 

l’individu) ainsi que la raideur du membre inférieur (composante verticale et horizontale de la 

raideur) ont été mises en relation avec la performance en saut vertical. En effet plus la raideur 

verticale serait grande, plus la hauteur de saut serait maximale 
(25)

. Par ailleurs il a été montré 

qu’une corrélation positive existe entre le niveau d’expertise en saut vertical et la raideur du 

membre inférieur (Figure 10). 

 

 

Figure 10. Relation entre la raideur du membre inférieur (Kleg) et la hauteur de saut chez des sauteurs de haut 

niveau, d’un niveau régional et débutants (d’après Laffaye et al.
(82)

) 

 

 Plusieurs études expérimentales ont également utilisé des méthodes statistiques 

comme les régressions linaires multiples ou l’analyse en composantes principales pour 

déterminer les variables prédisant au mieux la performance en saut vertical. Aragon-Vargas et 

al. 
(4)

 expliquent 89% de la variation de la performance en saut vertical par une formule 

prenant en compte la masse, l’accélération du CG et la puissance mécanique du corps entier : 

 

 

Avec VJH, la hauteur de saut ; k, une constante ; AVA, l’accélération moyenne du centre de gravité ; AMECHP, 

la puissance mécanique moyenne du corps entier ; PEAKPWR, le pic de puissance du corps entier 
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 L’importance de la puissance mécanique du corps entier est aussi mise en avant par 

Dowling et Vamos 
(44)

. Dans leur étude, le meilleur simple prédicateur de la performance en 

saut vertical est le pic positif de puissance développé par le corps entier (r² = 0,86). Le 

meilleur double prédicateur de la hauteur de saut est la combinaison entre la force maximale 

de réaction au sol (coefficient positif) et le temps pendant lequel une puissance positive est 

développée par le corps entier (coefficient positif) (r² = 0,54). Enfin la meilleure combinaison 

de trois prédicateurs est la durée pendant laquelle la force de réaction au sol est supérieure au 

poids de corps (coefficient positif), la force maximale de réaction au sol (coefficient positif) et 

le temps de montée de force (coefficient négatif) (r² = 0,66). Ces études confirment le rôle 

prépondérant de la capacité à développer une force importante en un minimum de temps, donc 

à créer une puissance élevée. Cette notion renvoie également à une mesure souvent proposée 

comme indice de force explosive : « le taux de développement de force (RFD) ». Néanmoins 

il n’existe pas de consensus sur la corrélation entre la hauteur de saut et la RFD 
(63; 76; 124)

. Une 

étude a cependant montré la corrélation entre le pic de RFD, à savoir la pente maximale de 

montée de la force de réaction au sol et la hauteur de saut en contremouvement jump (r = 

0,68) 
(96)

. 

 Ces approches intégratives expérimentales permettent en partie de comprendre les 

variables expliquant la performance en saut vertical. Bien que divers résultats soient exposés, 

la capacité du système à créer de la puissance mécanique semble être un paramètre 

indispensable. Cependant plusieurs raisons peuvent expliquer pourquoi les corrélations 

trouvées n’expliquent pas la totalité de la variation de la performance. Les corrélations 

réalisées n’ont pas toujours pris en considération les possibles interactions entre les variables. 

De plus, bien que de nombreuses variables aient été testées, il est difficile dans une même 

étude de regrouper toutes les variables pouvant expliquer la variation de la hauteur de saut 

(110)
.  
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2.2.2. Etudes théoriques 

 A notre connaissance peu d’études théoriques ayant une approche intégrative totale se 

sont intéressées aux variables expliquant la performance en saut vertical. L’idée sous-jacente 

à ce type d’approche est de prendre en compte la complexité des différents paramètres 

mécaniques (i.e. force, vitesse, puissance, temps de poussée) et leurs interactions lors d’un 

mouvement de poussée 
(99)

. Pour les humains, les muscles striés squelettiques sont à la base de 

la production de force du système. L’augmentation de la vitesse du mouvement s’accompagne 

alors d’une diminution de la capacité à produire de la force, ceci en accord avec la relation 

force-vitesse 
(72)

. En conséquence, plus la force produite est grande, plus la vitesse du 

mouvement est importante et donc plus la capacité à produire de la force diminue. La 

performance en saut vertical dépend directement de la vitesse de décollage qui doit être 

maximale. Ainsi, pour maximiser la performance en saut vertical il faut trouver un compromis 

entre la production de force des muscles et la vitesse du mouvement. Ces interactions 

circulaires sont donc à prendre en compte lorsque l’on cherche à identifier les variables 

déterminant la performance en saut vertical 
(110)

. C’est pourquoi un modèle théorique basé sur 

une approche intégrative totale a été proposé par Samozino et al. 
(112)

. 

 Ces derniers utilisent les lois de la mécanique pour calculer la hauteur de saut en squat 

jump. Leurs résultats indiquent que la performance en squat jump peut être estimée en 

fonction de trois paramètres : 

 La force maximale que peuvent produire les membres inférieurs ( ) 

 La vitesse maximale d’extension des membres inférieurs ( ) 

 La distance de poussée verticale correspondant au déploiement des membres inférieurs 

( ) 

 

 

Avec hmax, la hauteur de saut ; g, l’accélération de la pesanteur (≈ 9,81 m.s
-2

) ; ;  ;  
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 A partir de cette équation, il a été montré que la hauteur de saut lors d’un squat jump 

était améliorée lorsqu’un ou plusieurs de ces paramètres augmentaient. De plus la 

performance en squat jump serait plus sensible aux variations de , puis  et enfin  

(Figure 11). 

 

 

Figure 11. Variation relative de la hauteur de saut en fonction des variations relatives de la force maximale des 

membres inférieurs ( ), de la vitesse maximale d’extension des membres inférieurs ( ) et la distance de 

poussée ( ). Les valeurs de ,  et  sont respectivement égales à 30 N.kg
-1

, 3 m.s
-1

 et 0,4 m, d’après 

Samozino et al. 
(112)

 

 

 Par ailleurs cette étude met bien en évidence le compromis à trouver entre ,  et 

 afin de maximiser la vitesse de décollage du CG et donc la performance en saut vertical 

(Figure 12). 
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Figure 12. Représentation théorique des contraintes mécaniques imposées par la dynamique du mouvement 

(ligne continue) et par les propriétés musculaires (ligne discontinue) lors d’un saut vertical. La ligne continue 

représente la vitesse verticale de décollage en fonction de la force moyenne produite sur la poussée. Les 

conditions force-vitesse (force et vitesse moyennes sur la poussée) permises par les capacités mécaniques des 

membres inférieurs sont représentées pour des efforts sous-maximaux (aire grisée) et des efforts explosifs 

maximaux (ligne discontinue). Les valeurs de ,  et  sont ici respectivement de 30 N.kg
-1

, 3 m.s
-1

 et 0,4 m. 

(110)
 

 

 Cette approche théorique intégrative totale présente l’avantage de décrire la 

performance en saut vertical par un nombre très restreint de variables. A l’inverse, la limite de 

ce type d’approche est que le niveau d’observation reste macroscopique. En effet, quels sont 

les facteurs physiologiques, anthropométriques et mécaniques qui permettent d’augmenter , 

 et  ? Comment la chaine de segments est-elle coordonnée pour optimiser ces trois 

variables ou encore quel est le rôle des muscles sollicités dans la production de force et de 

vitesse ?  

 

2.3. Approche multi-segmentaire  

 Les études ayant utilisé une approche multi-segmentaire pour décrire les sauts 

verticaux ont en général modélisé le corps humain d’une façon commune. En deux 

dimensions, le corps humain est modélisé dans le plan sagittal par 4 segments (Figure 13) : les 
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pieds, les jambes, les cuisses et le segment regroupant la tête, les bras, le tronc et le pelvis 
(16; 

117; 128; 132)
. Un cinquième et sixième segments peuvent être ajoutés lorsque le rôle des 

membres supérieurs (bras et avant-bras) est étudié 
(29; 42; 67; 87)

. En trois dimensions, le corps 

humain a été modélisé par neuf 
(100)

 ou dix segments 
(2)

 (Figure 14). A partir de ces 

modélisations, différentes études se sont intéressées aux variables permettant de maximiser la 

hauteur de saut. 

 

 

Figure 13. Modélisation du corps humain en 4 segments en deux dimensions dans le plan sagittal (à gauche). 

Modélisation du corps humain en 6 segments en deux dimensions dans le plan sagittal (à droite).  

 

    

Figure 14. Modélisation du corps humain en 9 segments en 3 dimensions d’après Nagano et al. 
(100)

 (à gauche). 

Modélisation du corps humain en 10 segments en 3 dimensions d’après Anderson et Pandy 
(2)

 (à droite) 

Pieds 

Jambes 

Cuisses 

Tête-bras-tronc-pelvis 

(HAT) 

Bras 

Avant Bras 
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Jambes 

Cuisses 

Tête-tronc-pelvis 
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 Pour sauter le plus haut possible, il est nécessaire de projeter le plus haut possible le 

CG. Ainsi le CG doit avoir la plus grande énergie mécanique possible à l’instant du décollage. 

Le corps n’étant plus en contact avec le sol après le décollage, l’énergie mécanique du CG ne 

peut être augmentée que lors de l’impulsion. L’énergie totale (ou mécanique) du CG se 

décompose en énergie potentielle et en énergie cinétique, cette dernière étant composée de 

l’énergie cinétique de translation verticale et horizontale et de l’énergie cinétique de rotation. 

Durant l’impulsion, les muscles permettant l’extension des membres inférieurs produisent un 

travail mécanique. Ce dernier augmente l’énergie des segments et donc l’énergie mécanique 

du CG. Néanmoins cette énergie n’est pas entièrement utile pour le déplacement vertical du 

CG. On distingue ainsi l’énergie efficace (Eeff), qui contribue au déplacement vertical du CG 

(i.e. énergie potentielle et énergie cinétique de translation verticale) de l’énergie inefficace 

(i.e. énergie cinétique de translation horizontale, énergie cinétique de rotation des segments et 

l’énergie due à la vitesse des segments par rapport au CG 
(18)

). Le ratio entre Eeff et l’énergie 

totale est appelé le ratio efficace (Reff). Ainsi pour maximiser la hauteur de saut, il faut avoir 

un Reff le plus grand possible et produire un travail total maximal (produit par les muscles). 

 Le travail produit par un muscle correspond à l’intégrale de la force du muscle en 

fonction de la distance de raccourcissement de ce muscle. La force du muscle est fonction de 

la vitesse de raccourcissement de ce dernier (relation force-vitesse 
(72)

), de la longueur du 

muscle (relation force-longueur 
(11)

) et du niveau d’activation du muscle 
(69)

. Le dernier 

paramètre influençant le travail musculaire est la distance de raccourcissement du muscle. 

Cette dernière est fonction de l’étendue articulaire (RoM). Ainsi la position de départ et la 

position à l’instant du décollage auront une importance prépondérante. La position du CG à 

l’instant du décollage sera même primordiale. En effet plus le CG sera haut à l’instant du 

décollage, plus l’énergie potentielle sera grande et par conséquent Eeff sera augmentée. Pour 

maximiser la hauteur du CG à l’instant du décollage, les articulations doivent être les plus 

étendues possibles. Si une extension maximale des articulations est observée alors la RoM des 

articulations sera augmentée et donc la distance de raccourcissement des muscles croisant ces 

articulations sera également augmentée. Par conséquent le travail musculaire sera plus grand 

(avec une production de force restant identique). La position du CG à l’instant du décollage 
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est donc bien primordiale pour maximiser la hauteur de saut. Pour atteindre une extension 

quasi-maximale des articulations à l’instant du décollage, il est nécessaire de ne pas décoller 

trop prématurément. Cela est rendu possible par une coordination inter-segmentaire optimale. 

 Ainsi, pour sauter le plus haut possible les individus doivent coordonner les 

déplacements de leurs segments. Un pattern commun a été identifié chez les individus 

lorsqu’ils réalisent un squat jump maximal. Bobbert et al. 
(16)

 ont mis en évidence un début 

d’extension proximo-distale des segments. Ils ont observé un début d’extension du segment 

« tête-bras-tronc-pelvis » (HAT), suivi d’une extension de la cuisse puis de la jambe et enfin 

du pied (Figure 15). Ce type de déphasage trouverait une explication mécanique, il permettrait 

d’éviter un décollage prématuré et donc favoriserait l’extension complète des articulations. 

 

Figure 15. Variation des angles segmentaires du segment HAT ( HAT), de la cuisse ( T), de la jambe ( S) et du 

pied ( A) au cours de l’impulsion pour 21 sujets réalisant un squat jump. t = 0s correspond à l’instant du 

décollage 
(18)

 

 

 En effet le décollage se produit lorsque le CG atteint une accélération égale à 

l’accélération de la pesanteur. Considérons l’exemple du segment HAT dans le modèle à 4 

segments proposé précédemment. La contraction concentrique des muscles extenseurs de la 
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hanche induit une extension du tronc, la vitesse d’extension n’étant pas constante on observe 

une accélération linéaire du centre de masse du tronc (aα) dont la direction est tangentielle au 

déplacement du centre de masse (Figure 16a). Lors de cette rotation le segment HAT a 

également une vitesse angulaire ce qui implique une accélération centripète (aɯ) en direction 

de l’axe de rotation (Figure 16b). Ainsi l’accélération du centre de masse du segment HAT 

par rapport à l’axe de rotation (aC-H) est la résultante de aα et aɯ (Figure 16c). Enfin le centre 

de rotation (la hanche) possède également une accélération linéaire (aH), l’accélération 

linéaire du centre de masse (aC) est alors la résultante de aC-H et aH (Figure 16d). Ainsi, plus le 

segment est vertical plus les composantes verticales de aα et aɯ sont faibles et deviennent 

négatives. Par conséquent l’accélération du CG devient de plus en plus proche de celle de la 

pesanteur, entrainant alors le décollage. Le seul moyen de lutter contre cette accélération 

verticale du centre de masse du segment vers le bas est d’avoir une accélération verticale vers 

le haut de l’axe de rotation (aH). Cette accélération est permise par l’extension des segments 

distaux.  

 

 

Figure 16. (a) Le segment a uniquement une accélération angulaire α impliquant une accélération linéaire du 

centre de masse aα tangentielle au déplacement du centre de masse C, H est l’axe de rotation. (b) Le segment a 

uniquement une vitesse angulaire ɯ impliquant une accélération centripète aɯ du centre de masse. (c) Le 

segment possède à la fois une accélération et une vitesse angulaire, ainsi l’accélération du centre masse par 

rapport à l’axe de rotation est aC-H. (d) L’axe de rotation à lui-même une accélération linéaire aH, l’accélération 

du centre de masse correspond alors à aC (D’après Bobbert et al. 
(18)

). 

 

 Ainsi l’extension du segment HAT initie le mouvement, les extensions de la cuisse et 

de la jambe permettent ensuite en partie d’accélérer l’axe de rotation du tronc (la hanche), 
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donc d’éviter un décollage prématuré. Enfin, les extensions de la jambe et du pied permettent 

d’accélérer vers le haut le genou et la hanche. Si les extensions segmentaires étaient 

simultanées ou de type disto-proximales, l’accélération vers le haut des axes de rotations ne 

pourrait plus se faire ou se ferait sur un temps plus court. On observerait alors un décollage 

prématuré, impliquant une diminution du travail musculaire et donc une diminution de la 

hauteur de saut 
(18)

. Cette extension proximo-distale des segments est permise par une 

activation proximo-distale des muscles des membres inférieurs (Figure 17). En premier lieu 

une activation des muscles extenseurs de la hanche puis du genou et enfin des muscles 

fléchisseurs plantaires 
(16; 103)

. Néanmoins ce déphasage serait dépendant de la hauteur initiale 

du CG 
(14)

. 

 

 

Figure 17. Electromyogrammes des muscles gastrocnemius (GAS), rectus femoris (RF), ischio-jambiers (HAMS), 

soleus (SOL), vasti (VAS) et gluteus maximus (GMAX) lors d’un squat jump maximal. t = 100 % correspond à 

l’instant du décollage. Les muscles extenseurs de hanche (HAMS et GMAX) sont activés en premier puis 

s’activent les muscles extenseurs de genou (VAS et RF) et enfin on observe une activation des muscles 

fléchisseurs plantaires (SOL et GAS) (d’après Pandy et Zajac 
(103)

) 

 

 L’approche multi-segmentaire a permis de comprendre plus précisément les 

mécanismes mécaniques et musculaires mis en jeu par les individus lorsqu’il s’agit de réaliser 

un saut vertical maximal. Par ailleurs ce type d’approche a également été utilisé pour évaluer 

l’importance de chaque articulation dans le travail total produit pour atteindre une hauteur de 
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saut maximale. Lors d’un squat jump maximal réalisé les mains sur les hanches, les auteurs 

attribuent le travail total à l’articulation de la cheville, du genou et de la hanche. Ainsi Hubley 

et Wells 
(73)

 ont trouvé que 28% du travail total serait produit par l’articulation de la hanche, 

49% par l’articulation du genou et 23% par l’articulation de la cheville. Fukashiro et Komi 
(60)

 

ont observé une répartition légèrement différente, avec 51% du travail total produit par la 

hanche, 33% par le genou et 16% par la cheville. Enfin Vanezis et Lees 
(128)

 montrent que la 

part de travail total produit par la hanche, le genou et la cheville n’est pas dépendante du 

niveau d’expertise. 
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 Cette seconde partie a permis de faire une revue de la littérature afin de comprendre 

les facteurs de la performance en saut vertical et en particulier lors d’un squat jump maximal. 

Le rôle des membres inférieurs semble prépondérant. Néanmoins les études citées 

précédemment ne considèrent pas la présence du complexe lombo-pelvi-fémoral et par 

conséquent n’évaluent pas son rôle lors d’un saut vertical ou lors d’un squat jump. La 

troisième partie de ce travail consistera à montrer les limites de ces études. 

 En résumé, les qualités de force et en particulier de puissance des membres 

inférieurs sont des facteurs corrélés positivement à la hauteur de saut. Néanmoins, 

ces facteurs n’expliquent pas entièrement la performance en saut vertical. La 

distance de poussée (ou déploiement des membres inférieurs), la force maximale et 

la vitesse maximale de poussée sont trois paramètres permettant d’expliquer la 

hauteur de saut en squat jump. Par ailleurs, une coordination optimale de la 

séquence d’activation des muscles des membres inférieurs et donc de l’extension 

des segments du corps est nécessaire pour optimiser la performance en squat jump. 

Ainsi, une coordination inter segmentaire optimale permet d’éviter un décollage 

prématuré et de maximiser le travail musculaire total. Ces deux paramètres ont 

une répercussion directe sur l’énergie efficace et par conséquent sur la hauteur de 

saut lors d’un squat jump maximal. 
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 Les études présentées ont mis en avant le rôle des membres inférieurs dans la 

performance en saut vertical. Néanmoins, à notre connaissance deux études ont montré qu’un 

renforcement musculaire des muscles du tronc permettrait d’augmenter la performance en 

saut vertical. Butcher et al. 
(23)

 ont observé qu’un entrainement de stabilisation du tronc 

(renforcement des muscles de la ceinture pelvienne) pendant neuf semaines entraine une 

amélioration de la vitesse du CG à l’instant du décollage lors d’un contremouvement jump. 

Mills et al. 
(98)

 ont également observé une augmentation de la hauteur de saut après dix 

semaines d’entrainement de la stabilité du complexe lombo-pelvien. Cependant les 

mécanismes sous-tendant ces résultats demeurent inconnus. Butcher et al. 
(23)

 émettent 

l’hypothèse que la stabilité du pelvis pourrait favoriser la production de force des membres 

inférieurs et donc améliorer la performance. Cependant Mills et al. 
(98)

 rejettent cette 

hypothèse en ne trouvant aucune corrélation entre la stabilité lombo-pelvienne et la hauteur de 

saut. D’après ces deux études le complexe lombo-pelvi-fémoral aurait un rôle dans la 

performance en saut vertical. Or les études présentées dans la partie 2 n’ont pas évalué la 

contribution du complexe lombo-pelvi-fémoral dans la performance en saut vertical. 

 En effet, il semble qu’ aucune étude n’ait déterminé s’il existait une corrélation entre 

la force, la vitesse de contraction, la puissance ou la composition musculaire des muscles 

érecteurs du rachis et la performance en saut vertical, comme il l’a été fait pour les muscles 

des membres inférieurs. 

 Samozino et al. 
(112)

 considère exclusivement les membres inférieurs comme 

générateurs de force. Cependant une limite peut être émise quant à la signification de hpo. 

Cette dernière variable est décrite comme une façon indirecte de déterminer le déplacement 

vertical du CG lors de la phase d’impulsion. Or l’influence de la masse de chaque segment sur 

la position du CG n’est pas prise en compte. Ainsi en fonction de l’inclinaison initiale du 

tronc (en partie déterminée par le complexe lombo-pelvi-fémoral), hpo représente plus ou 

moins précisément le déplacement vertical du CG (Figure 18). D’où la nécessité d’intégrer la 

position initiale et finale (au décollage) de l’individu dans l’analyse de la phase d’impulsion 

du saut vertical. 
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Figure 18. Kinogramme (dans le plan sagittal) représentant différentes inclinaisons du tronc possibles lors d’une 

position initiale en squat jump. Les marqueurs noirs représentent les centres de masse des segments. Les 

marqueurs rouges correspondent à la position du CG en fonction de la position initiale (à gauche). Variation du 

déplacement vertical du CG entre la position initiale et la position au décollage lors d’un squat jump en 

fonction de l’inclinaison du tronc (ligne épaisse) (à droite). Dans cet exemple la position de l’individu à l’instant 

du décollage correspond à une extension maximale des articulations. L’inclinaison du tronc correspond à 

l’angle formé par l’horizontale et le segment tronc dans le plan sagittal et en vue de profil droit. La ligne 

pointillée correspond à hpo calculée par la méthode de Samozino et al. 
(111)

. 

 

 Les études ayant représenté le corps humain en deux ou trois dimensions ont toujours 

considéré le pelvis et le tronc comme un seul segment. En effet, en deux dimensions, dans la 

majorité des investigations, le segment HAT commence au grand trochanter pour terminer au 

niveau de l’acromion ou de la 7
ème

 cervicale. En trois dimensions, le tronc n’est pas non plus 

dissocié du pelvis. Ainsi, le rôle du complexe lombo-pelvi-fémoral dans la performance en 

saut vertical n’est pas évalué dans ces études. A notre connaissance, seul le modèle utilisé par 

Anderson et Pandy 
(2)

 dissocie le pelvis du tronc. Néanmoins ces auteurs ont représenté le 

rachis lombaire par un segment unique et rigide.  

 Deux critiques peuvent alors être émises. La première concerne la définition de 

l’articulation de la hanche. Cette dernière est définie par l’articulation entre la cuisse et une 

ligne partant du grand trochanter jusqu’à l’acromion ou la 7
ème

 cervicale. Or d’un point de vue 



Chapitre 1 - Partie 3 - Limites 

 

 
35 

 

anatomique, l’articulation de la hanche est comprise entre la cuisse et le pelvis (articulation 

coxo-fémorale). La seconde critique renvoie à la non prise en compte de l’articulation lombo-

pelvienne et de la mobilité du rachis lombaire. Par ailleurs si tous ces segments sont 

considérés comme rigides et non articulés, les muscles érecteurs du rachis sont alors 

automatiquement supposés inactifs. Ainsi, lorsque les études ne dissocient pas le pelvis du 

tronc au cours d’un saut vertical, le travail mécanique attribué aux muscles croisant 

l’articulation de la hanche est en réalité le travail nécessaire à l’extension du pelvis et du 

tronc.  
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 Le complexe lombo-pelvi-fémoral est une zone charnière du corps humain. Il assure la 

liaison entre les parties supérieure et inférieure du corps. Sa principale fonction consiste à 

assurer l’équilibre du corps puisque le CG se situe très proche de cette zone charnière. 

Néanmoins, sa mobilité, majoritairement dans le plan sagittal, assurée au niveau des 

articulations intervertébrales, lombo-pelvienne et coxo-fémorale, lui confère également un 

rôle moteur dans les activités requérant une extension totale de la chaine articulaire. Ainsi, le 

rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral lors d’activité de soulevé de terre a dans 

plusieurs études été mis en avant 
(5; 22; 24; 37; 80; 114)

. 

 Le saut vertical et en particulier le squat jump est également une action motrice 

impliquant une extension complète de la chaine articulaire du corps. Depuis plusieurs 

décennies les chercheurs ont étudié les facteurs permettant d’optimiser la performance en 

squat jump. Leurs études se sont alors focalisées sur le rôle des membres inférieurs, montrant 

alors l’importance de la puissance musculaire et des coordinations interarticulaire et 

intermusculaire des membres inférieurs. Néanmoins le rôle du complexe lombo-pelvi-fémoral 

a totalement été ignoré, alors que deux études 
(23; 98)

 ont montré une amélioration de la hauteur 

de saut après un renforcement des muscles de la ceinture pelvienne sans pour autant en 

expliquer les causes. 

 

 

 

 

 

 

Ainsi, ce travail de thèse s’appuie sur l’hypothèse générale que le complexe 

lombo-pelvi-fémoral puisse jouer un rôle moteur lors de la réalisation d’un 

saut vertical et en particulier lors d’un squat jump. Ceci impliquerait la 

contribution des muscles extenseurs des articulations coxo-fémoral, lombo-

pelvienne et du rachis lombaire. 
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Afin de répondre le mieux possible à cette hypothèse, deux axes ont été développés : 

 

Axe 1 : Le premier axe traite particulièrement du rôle moteur de la partie inférieure du 

complexe lombo-pelvi-fémoral, à savoir l’articulation coxo-fémorale. Il s’appuie sur 

l’hypothèse que le travail mécanique attribué à l’articulation de la hanche est erroné 

lorsque cette articulation n’est pas définie par les segments cuisse et pelvis. Afin d’étayer 

cette hypothèse deux études ont été conduites. La première (étude 1) a pour objectif de 

quantifier l’erreur de mesure du travail mécanique attribué à l’articulation de la hanche 

lorsque les mouvements du pelvis ne sont pas pris en considération, lors de la réalisation 

d’un squat jump maximal. La seconde étude (étude 2) est une application de l’étude 1, 

consistant à montrer par un exemple concret l’importance d’intégrer les mouvements du 

pelvis lors de l’analyse du squat jump. Son but est alors d’évaluer l’influence d’un 

balancé des bras lors d’un squat jump maximal sur le travail mécanique produit par les 

muscles extenseurs de la hanche et de l’articulation lombo-pelvienne. 

 

Axe 2 : Le second axe traite plus spécifiquement de la partie supérieure du complexe 

lombo-pelvi-fémoral, à savoir l’articulation lombo-pelvienne et les articulations du rachis 

lombaire. L’hypothèse sous-jacente à cet axe serait que les extensions du rachis lombaire 

et de l’articulation lombo-pelvienne, permises par le muscle erector spinae, joueraient un 

rôle moteur dans l’atteinte d’une hauteur de saut maximale. Deux études ont été menées 

pour répondre à cette hypothèse. La première (étude 3) a pour but de déterminer 

l’influence de l’extension du rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne sur la 

hauteur de saut maximale en squat jump. La seconde étude (étude 4) précise les résultats 

obtenus dans l’étude 3, puisque son objectif est d’évaluer dans quelle mesure la position 

initiale du tronc ainsi que la force maximale du muscle erector spinae influent sur la 

hauteur de saut maximale lors d’un squat jump. 
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 Cette partie s’attachera à présenter le mouvement étudié puis les outils utilisés dans les 

études 1, 2, 3 et 4, à savoir la cinématique, la dynamique, l’électromyographie et le modèle de 

simulation du système musculo-squelettique. 

 

1. Mouvement étudié 

 Dans ce travail de thèse, un seul type de saut vertical a été étudié, il s’agit du squat 

jump bipodal à intensité maximale. Ce dernier consiste à réaliser une extension des membres 

inférieurs et du tronc (sans contremouvement) à partir d’une position de squat afin d’atteindre 

une hauteur de saut maximale. A l’exception de l’étude 2, les sauts ont été réalisés les mains 

sur les hanches ou croisées sur le torse (Figure 19). Bien que ce mouvement standardisé ne 

représente pas en permanence les sauts verticaux rencontrés lors des différentes activités 

sportives, il permet d’évaluer la stricte contribution des membres inférieurs et du tronc dans la 

hauteur de saut. Nous avons donc choisi d’étudier le squat jump pour évaluer l’implication du 

complexe lombo-pelvi-fémoral dans la réalisation d’un saut vertical, et ainsi limiter le nombre 

de variables pouvant influencer nos résultats (i.e. effet du contremouvement sur la 

performance).  

 

 

Figure 19. Représentation d’un squat jump bipodal réalisé avec les mains sur les hanches 
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2. Modélisation du corps humain 

 Afin de comprendre le rôle du complexe lombo-pelvi-fémoral dans l’atteinte d’une 

hauteur de saut maximale lors d’un squat jump, la modélisation actuelle du corps humain, 

considérant le segment HAT comme un seul segment rigide et indéformable ne permet pas de 

prendre en compte ce complexe.  

 En conséquence et afin d’évaluer dans un premier temps le travail mécanique 

réellement produit à l’articulation de la hanche lors d’un saut vertical (études 1 et 2), 

l’individu sera représenté en deux dimensions par un modèle dissociant le pelvis du segment 

« tête-bras-tronc » (HAT-pelvis) (Figure 20). Dans un second temps, pour évaluer le rôle du 

rachis lombaire lors d’un squat jump maximal (études 3 et 4), l’individu sera représenté en 

deux dimensions par un modèle incluant le pelvis, les 5 vertèbres lombaires et un segment 

rigide « tête-bras-thorax » (TBT) (Figure 21).  

 

Figure 20. Représentation du corps humain en 2 dimensions dans le plan sagittal. Le modèle est composé de 5 

segments : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis, le segment « tête-bras-tronc ». Les membres inférieurs 

droit et gauche sont regroupés. Ces segments sont reliés par 4 articulations : la cheville (Ɵcheville), le genou 

(Ɵgenou), la hanche (Ɵhanche) et L5-S1 (ƟL5-S1). 
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Figure 21. Représentation du corps humain en 2 dimensions dans le plan sagittal. Le modèle est composé de 10 

segments : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis, les 5 vertèbres lombaires (L1, L2, L3, L4, L5) et le segment 

« tête-bras-thorax ». Les membres inférieurs droit et gauche sont regroupés. Ces segments sont reliés par 9 

articulations : la cheville (Ɵcheville), le genou (Ɵgenou), la hanche (Ɵhanche), L5-S1 (ƟL5-S1), L4-L5 (ƟL4-L5), L3-L4 (ƟL3-L4), 

L2-L3 (ƟL2-L3), L1-L2 (ƟL1-L2) et TBT-L1 (ƟTBT-L1). 

 

3. Outils utilisés 

3.1. La cinématique 

 La cinématique consiste à étudier le mouvement des corps en faisant abstraction des 

causes du mouvement. Deux types d’outils peuvent à notre connaissance être utilisés : les 

capteurs inertiels et les caméras hautes fréquences. Les capteurs inertiels sont composés d’un 

accéléromètre, d’un gyromètre et d’un magnétomètre. A partir de ces trois outils de mesure 

les variations d’accélération, de vitesse et de position des segments en trois dimensions 

peuvent être déterminées. Le principal avantage de cet outil concerne son caractère 

ambulatoire. En effet, les mesures effectuées peuvent être réalisées aisément dans des 

conditions de « terrain ». Bien que ces capteurs inertiels semblent présenter de nombreuses 
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qualités, ils sont de nos jours encore peu utilisés en recherche en biomécanique. Plusieurs 

limites peuvent être émises : 

 La difficulté de calibrage des capteurs afin de mesurer des angles entre deux 

segments 
(55; 56)

. 

 La dérive du signal due aux intégrations successives, bien que des filtres (i.e. filtre 

de Kalman) soient régulièrement mis en place pour essayer de pallier ce problème 

(8; 93; 109)
. 

 La difficulté de connaitre les positions des centres articulaires les uns par rapport 

aux autres. 

 Les caméras hautes fréquences sont à notre connaissance l’outil de mesure le plus 

répandu pour caractériser la cinématique d’un individu réalisant un saut vertical. Le principal 

avantage de cet outil est qu’il permet de connaitre les coordonnées des marqueurs placés sur 

l’individu par rapport à un repère externe. Ces dernières permettent alors d’obtenir toutes les 

variables cinématiques nécessaires à l’analyse du mouvement (i.e. vitesses, accélérations, 

centre de masse). Lorsque des caméras sont utilisées pour étudier le saut vertical deux 

paramètres sont à spécifier : la fréquence d’acquisition et le nombre de dimensions étudiées. Il 

a été montré que pour analyser un saut vertical, la ou les caméras doivent avoir une fréquence 

d’acquisition d’au moins 100 Hz 
(131)

. En effet, une fréquence inférieure à 100 Hz entrainerait 

une erreur importante lorsqu’il s’agit de déterminer l’instant du décollage ou la hauteur de 

saut. Concernant le nombre de dimensions, le squat jump bipodal est un mouvement se 

réalisant principalement en deux dimensions. Ainsi, dans la majorité des cas ce type de 

mouvement est étudié en deux dimensions dans le plan sagittal 
(14; 29; 42; 103; 132)

. Certaines 

études ont cependant analysé le squat jump bipodal en trois dimensions 
(2; 100; 145)

. Néanmoins 

les résultats observés n’ont pas donné plus d’informations que les études en deux dimensions, 

excepté lorsque l’effet d’une asymétrie de force entre les deux membres inférieurs était testé 

(145)
. Au regard de ces informations, l’étude cinématique des squat jumps bipodaux, réalisés 

par les sujets dans les 4 études, a été effectuée en deux dimensions à l’aide d’une caméra 

ayant une fréquence d’acquisition de 100 Hz. 
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3.2. La dynamique 

 L’étude dynamique permet de connaitre les forces externes responsables du 

mouvement. Dans ce travail, la dynamique a principalement été utilisée pour évaluer le travail 

mécanique résultant à chaque articulation. Pour ce faire, il a fallu choisir entre la dynamique 

inverse de type « top down » ou de type « bottom-up ». La première méthode consiste à 

commencer les calculs de la dynamique inverse en partant de l’extrémité du segment étant en 

contact avec l’air. Cette méthode présente l’avantage de ne pas avoir recours à une plateforme 

de force car dans ce cas aucune force ne s’applique à l’extrémité du segment étant en contact 

avec l’air. L’inconvénient majeur est néanmoins que cette méthode prend en compte les 

paramètres inertiels et anthropométriques du tronc qui sont souvent peu précis générant alors 

une erreur se « propageant » aux calculs des forces et moments articulaires des segments plus 

distaux. La méthode « bottom-up » consiste, quant à elle, à commencer les calculs par 

l’extrémité du segment en contact avec l’environnement (i.e. le sol). Ceci évite de prendre en 

considération les paramètres inertiels et anthropométriques du tronc (lorsque ce dernier 

constitue le dernier segment de la chaine). Tenant compte de ces avantages et inconvénients, 

nous avons préféré la méthode « bottom up » à la méthode « top down ». Les sauts ont donc 

été réalisés sur plateforme de force afin d’obtenir la force de réaction au sol et le moment de 

force de la réaction du sol relatif au centre de pression. Par ailleurs une seule plateforme de 

force a été utilisée, supposant que la force développée par le membre inférieur droit est égale 

à celle développée par le membre inférieur gauche. Cette simplification n’intègre pas 

l’asymétrie naturelle rencontrée chez les individus 
(75)

, l’objet de ce travail n’étant pas 

d’étudier les asymétries entre les membre inférieurs droit et gauche, mais plutôt la résultante 

de force des membres droit et gauche réunis. 

 

3.3. L’électromyographie 

 L’électromyographie permet en premier lieu d’identifier les muscles excités 
(21)

. Bien 

que l’électromyographie intra-musculaire mesure plus spécifiquement l’activité d’un muscle 

que l’électromyographie de surface (EMGs), sa dimension invasive rend sa mise en œuvre 
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plus délicate. Par ailleurs, tous les muscles étudiés appartiennent au plan superficiel du corps. 

Ainsi, seule l’EMGs a été utilisée dans ce travail. Bien que cette dernière semble intéressante, 

de nombreuses limites ne permettent pas d’utiliser cet outil au même titre que la cinématique 

ou la dynamique : 

 Le signal mesuré correspond à la sommation des potentiels d’action du muscle 

ciblé et parfois des muscles adjacents 
(21)

 

 La relation entre le niveau de force musculaire et le niveau d’activation ou l’EMGs 

intégré n’est pas toujours vérifiée lors de mouvements dynamiques, en relation aux 

mouvements de la peau, à l’impédance des tissus, à la propriété électrique des 

fibres musculaires, à la température, etc. De plus il existe un phénomène 

d’annulation du signal due à l’alternance de mesure de charges positives et 

négatives 
(21; 53; 54)

. 

 Les patterns d’activation musculaire évalués par l’EMGs 
(16; 43; 74)

 peuvent être 

biaisés. En effet le début de l’activation musculaire dépend des méthodes de 

lissage utilisée, de détermination du début de la bouffée (seuil, manuelle 
(47; 90)

, 

analyse fréquentielle 
(97)

, coefficient de corrélation croisé 
(43)

) et de la valeur seuil 

(74)
, de la différenciation du bruit de mesure de la réelle excitation musculaire 

(53)
 et 

de l’estimation du délai électromécanique. 

 Ainsi, ces réserves concernant l’EMGs nous ont amenés à utiliser cet outil avec 

précaution. Les données d’EMGs ont seulement été recueillies afin de rendre compte de 

l’activation ou non du muscle erector spinae. 

 

3.4. Modèle de simulation du système musculo-squelettique 

 Un modèle de simulation du système musculo-squelettique en deux dimensions a été 

utilisé lors des études 2, 3 et 4. Pour l’étude 2, le modèle à 5 segments présenté Figure 20 a 

été appliqué, alors que le modèle à 10 segments (Figure 21) a été implémenté pour les études 

3 et 4. Ces modèles de simulation sont des adaptations d’un modèle existant et testé lors de 
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nombreuses études sur le saut vertical 
(13; 14; 127; 130)

. Les étapes permettant l’élaboration de ces 

modèles sont présentées dans la section suivante. 

 

3.4.1. Modèle à 5 segments 

3.4.1.1. Modèle du squelette 

 L’individu est représenté par 5 segments rigides et indéformables en deux dimensions 

dans le plan sagittal : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis et HAT-pelvis. Chaque segment 

possède une longueur, une masse, un centre de masse et un moment d’inertie, qui sont 

calculés à partir des données des sujets étudiés et issues des tables anthropométriques 

obtenues sur cadavres 
(142)

. Les cinq segments sont reliés par des articulations trochléennes 

(articulation qui n’autorise que des mouvements de flexion/extension) sans force de 

frottement. Le contact entre le sol et l’orteil est également modélisé par une articulation 

trochléenne (Figure 22). 

 

Figure 22. Modèle du squelette à 5 segments inter-articulés et articulés avec le sol par 5 articulations 

trochléennes sans force de frottement ; m, la masse du segment ;  , l’accélération de la pesanteur ; CM, le 

centre de masse du segment, l, la longueur du segment. 
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3.4.1.2. Modèle du muscle 

 Le squelette est mis en mouvement par sept complexes muscle-tendon majeurs 

contribuant à l’extension des membres inférieurs et du complexe lombo-pelvi-fémoral : 

erector spinae, gluteus maximus, biceps femoris caput longum, vasti, rectus femoris, soleus et 

gastrocnemius (Figure 23). 

 

 

Figure 23. Modèle de simulation du système musculo-squelettique en deux dimensions, composé de cinq 

segments (pieds, jambes, cuisses, pelvis, tronc) et mis en mouvement pas sept complexes muscle-tendon : m. 

erector spinae (ES), gluteus maximus (GLU), biceps femoris caput longum (BF), vasti (VAS), rectus femoris (RF), 

soleus (SOL) et gastrocnemius (GAS). 

 

 Chaque complexe muscle-tendon est proche du modèle proposé par Hill. Néanmoins 

certaines simplifications sont réalisées, chaque complexe muscle-tendon étant représenté par 

un élément contractile en parallèle avec un élément élastique. On distingue alors trois 

éléments se comportant différemment : l’élément contractile (CE : correspondant aux 

filaments d’actine et de myosine), l’élément élastique parallèle (PE : correspondant aux tissus 

conjonctifs et sarcolemme) et l’élément élastique série (SE : correspondant au tendon) (Figure 

24). 
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Figure 24. a) Complexe muscle-tendon retrouvé chez l’être humain. b) il est supposé que chaque fibre 

musculaire (seulement trois sont représentées ici par les traits noirs épais) est en série de part et d’autre de ses 

extrémités avec une « fibre tendineuse ». c) il est supposé que l’angle de pennation est négligeable et donc 

considéré comme nul. d) même représentation que (c) en considérant que les fibres musculaires et 

tendineuses sont respectivement regroupées entre elles. e) modèle proche de celui proposé par Hill avec SE 

étant l’élément élastique série (correspondant au tendon) ; PE, l’élément élastique parallèle (correspondant au 

tissu conjonctif et sarcolemme) ; CE, l’élément contractile (correspondant aux filaments d’actine et de 

myosine). (d’après Bobbert 
(12)

). 

 

 CE se comporte selon la relation force-longueur de Blix 
(11)

 et force-vitesse de Hill 
(72)

. 

La relation force-longueur est dérivée de la théorie des filaments glissants en utilisant la 

longueur d’un sarcomère 
(137)

 et le nombre de sarcomères en série mesuré sur des cadavres 

humains (Huijing, communication personnelle). La force maximale isométrique de chaque CE 

est obtenue en mesurant le moment de force articulaire lors d’une contraction isométrique 

volontaire maximale. Cette dernière est distribuée aux muscles agonistes croisant 

l’articulation concernée en fonction de leur surface de section transversale physiologique 

(PCSA) et de leurs bras de levier déterminés sur cadavres 
(102)

. Cette approche suppose que les 

PCSA, les bras de leviers et le nombre de sarcomères observés chez les cadavres sont les 

mêmes que ceux des individus étudiés. La longueur maximale où CE peut produire de la force 
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correspond pour tous les complexes muscle-tendon à 1,56 fois la longueur optimale du muscle 

(longueur pour laquelle CE développe sa force isométrique maximale). La longueur minimale 

où CE peut produire de la force correspond à 0,44 fois la longueur optimale du muscle. La 

relation force-vitesse est établie pour les parties concentrique et excentrique en utilisant 

l’équation proposée par Hill 
(72)

 : 

 

 

Avec F, la force de l’élément contractile ; V, la vitesse de contraction de l’élément contractile ; F0, la 

force maximale isométrique de l’élément contractile ; a, une constante relative à la force de l’élément 

contractile ; b, une constante relative à la vitesse de contraction de l’élément contractile. 

 

 Le comportement de PE est dérivé de mesures obtenues sur des fibres musculaires 

isolées 
(122)

. Sa longueur est toujours identique à celle de CE. Sa force est représentée par une 

fonction quadratique dépendant exclusivement de sa longueur. PE commence à développer de 

la force à partir de 1,4 fois la longueur optimale de CE et elle ne dépasse pas la moitié de la 

force maximale de CE 
(12)

. 

 SE se comporte comme PE, sa force dépend de sa longueur et est représentée par une 

fonction quadratique. Il est supposé que pour tous les complexes muscle-tendon, l’étirement 

maximal de SE est égal à 4% de sa longueur de repos. La longueur de repos de SE est 

différente selon le complexe muscle-tendon. Elle est choisie de manière à ce que l’angle 

auquel se produit le moment de force articulaire maximal isométrique corresponde à celui 

obtenue pour la valeur maximale du moment issue de la relation moment-angle articulaire 

expérimentale.  

 

3.4.1.3. Modéliser le mouvement 

 Le modèle de simulation possède comme seule entrée le niveau de stimulation (STIM) 

du muscle en fonction du temps. STIM est une représentation en une dimension des effets du 

nombre d’unités motrices recrutées et de la fréquence de décharge des motoneurones-α. Elle 

est comprise entre 0 et 1, augmente de façon linéaire et est identique à tous les complexes 
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muscle-tendon. Le coefficient directeur modifie la hauteur de saut du modèle. Plus STIM 

augmente rapidement, plus la hauteur de saut est grande. Cette croissance suit néanmoins une 

allure logarithmique 
(13)

 (Figure 25). Une valeur de 5 ua.s
-1

 semblerait bien représenter le 

squat jump réalisé par les individus 
(14)

. Cette valeur a donc été retenue dans le cadre de ce 

travail de thèse (Figure 26).  

 

 

Figure 25. Variation de la hauteur de saut en squat jump (SJ, barres noires) et en contremouvement jump (CMJ, 

barres blanches) en fonction de la pente de croissance de la stimulation musculaire (STIM) (d’après Bobbert et 

al. (2005) 
(13)

) 

 

 

Figure 26 .Stimulation musculaire (STIM) en fonction du temps. STIM augmente de 5 unités arbitraires par 

secondes. Ainsi, STIM passe de 0 à 1 en 200 millisecondes.  
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 D’un point de vue mathématique, le modèle comprend trois groupes d’équations 

différentielles à résoudre (Figure 27). Le premier groupe d’équations différentielles décrit la 

dynamique du couplage excitation-contraction. Ainsi, pour chaque complexe muscle-tendon il 

existe une équation différentielle de premier ordre obtenue à partir des données de Hatze 
(69)

 : 

  

où  est la concentration d’ions calcium libres dans le cytoplasme. 

Cette dernière est algébriquement reliée au niveau d’activation (q) qui représente la quantité 

relative d’ions calcium fixés à la troponine. Il est également pris en compte que la sensibilité 

de la troponine au calcium est affectée par la longueur de CE (lCE) 
(50)

. Ainsi on obtient : 

. 

 

 

Figure 27. Représentation schématique des étapes mathématiques à résoudre pour simuler un mouvement 

avec en seule entrée la stimulation musculaire (STIM) (d’après Bobbert 
(12)

) 

 

 Le second groupe d’équations différentielles décrit la dynamique de contraction (i.e. 

l’interaction entre CE et SE). Pour chaque complexe muscle-tendon il existe une relation entre 

la force de CE (FCE), la vitesse de contraction de CE ( CE),  et q : 

 

Il existe également une relation entre la force de SE (FSE) et sa longueur (lSE) : 

 

où lOI est la longueur totale du complexe muscle-tendon. 
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 En supposant que la masse du complexe muscle-tendon soit nulle alors FCE est égale à 

FSE, ainsi pour chaque complexe muscle-tendon, on obtient une autre équation différentielle 

du premier ordre : 

 

 Le troisième groupe d’équations différentielles décrit la dynamique du squelette. Pour 

chaque segment ont utilise trois équations du mouvement : 

 

 

 

avec Fx et Fy les composantes horizontales et verticales des forces externes 

appliquées au segment ; m, la masse du segment ;  et  les composantes 

horizontales et verticales des accélérations linéaires des centres de masse ; 

, la somme des moments de force agissant sur le segment ; I, le moment 

d’inertie relatif au centre de masse du segment ; , l’accélération angulaire 

du segment. 

 

 A partir de ces équations, un système contenant 3 * n inconnues (n étant le nombre de 

segments) est résolu 
(26)

. Parmi ces inconnues se trouvent . Pour obtenir l’angle segmentaire 

( ) de chaque segment, l’équation différentielle du second ordre est scindée en deux 

équations différentielles du premier ordre. Connaissant alors la longueur des segments, la 

position initiale de la base de la chaine de segments (i.e. les coordonnées des orteils) et les , 

il est possible de calculer la position de tous les segments au cours du temps, tant que 

l’individu est en contact avec le sol et que les orteils sont considérés comme fixes (Figure 28). 
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Figure 28. Données nécessaires pour connaitre les positions en deux dimensions des segments composant le 

modèle, lorsque la vitesse de la base (  et ) est égale à zéro. x0 et y0, les coordonnées de la base de la 

chaine de segments ; li, la longueur du segment i ; i, l’angle segmentaire du segment i. 

 La dernière étape pour la simulation du mouvement concerne l’interaction entre les 

complexes muscle-tendon et le squelette. Les mouvements du squelette affectent les lOI des 

complexes muscle-tendon. Ainsi, une relation algébrique établie à partir des équations de 

Grieve 
(64)

 permet de connaitre l’évolution de lOI en fonction de l’angle articulaire : 

 pour un muscle mono-articulaire et  pour un muscle bi-

articulaire. Par ailleurs, chaque complexe muscle-tendon affecte le mouvement du squelette 

en générant des moments de force autour d’une ou deux articulations. Le moment de force 

d’un complexe muscle-tendon est calculé par le produit entre la force produite par le 

complexe muscle-tendon (obtenue par ) et le bras de levier en fonction de l’articulation 

croisée. 

 Toutes les étapes nécessaires à la simulation des squat jumps présentés dans cette 

étude sont résumées Figure 29. 
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Figure 29. Etapes et connexions entre les différentes variables nécessaires à la simulation d’un squat jump. , la 

concentration en ions calcium libres dans le cytoplasme ; lCE, la longueur de l’élément contractile ; q, le niveau 

d’activation ; Fisom, la force isométrique maximale de l’élément contractile ; STIM, la stimulation musculaire ; 

FPE, la force de l’élément élastique parallèle ; FCE, la force de l’élément contractile; FSE, la force de l’élément 

élastique série ; lOI, la longueur du complexe muscle-tendon ; , l’angle segmentaire ; x0 et y0 les coordonnées 

de la base de la chaine de segment 
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3.4.2. Modèle à 10 segments 

 Dans ce modèle l’individu est représenté par 10 segments rigides et indéformables en 

deux dimensions dans le plan sagittal : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis, 5 vertèbres 

lombaires et TBT. A l’exception des 5 vertèbres lombaires, les segments sont reliés par des 

articulations trochléennes sans frottement comme pour le modèle à cinq segments. Le modèle 

est également mis en mouvement par sept muscles (erector spinae, gluteus maximus, biceps 

femoris caput longum, rectus femoris, vasti, gastrocnemius, soleus) qui se comportent de la 

même manière que dans le précédent modèle. Ainsi, outre le nombre de segments la 

différence entre les modèles à 10 et 5 segments réside dans le comportement du système 

lombo-pelvien. Nous présenterons alors uniquement la méthode utilisée pour simulé les 

mouvements lombo-pelviens. 

 Le système pelvis-tronc est probablement l’une des parties du système musculo-

squelettique la plus difficile à modéliser. En effet il est composé de plus de 40 os et d’au 

moins 8 groupes musculaires principaux subdivisés en plus de 250 fascicules 
(32)

. Ainsi en 

fonction de l’objectif des chercheurs, des modèles plus ou moins complexes ont été élaborés. 

Des études cherchant à évaluer la stabilité, les compressions, les forces de cisaillements 

intervertébrales ont alors développé des modèles complexes mettant en jeu entre 30 et 250 

fascicules musculaires 
(30; 32; 51; 52; 79; 83)

. Des modèles en 3 dimensions plus simples ont été 

élaborés lorsqu’il s’agissait de simuler la marche ou des mouvements de flexion/extension du 

rachis lombaire. Ces derniers modèles incorporent alors en général entre 4 et 6 muscles à 

savoir 2 erector spinae, 2 rectus abdomini et 2 abdomini oblicus 
(31; 40)

.  

 Concernant la mobilité du rachis dans la plupart des études il est considéré que la 

partie thoracique est rigide et que seule la partie lombaire permet de réaliser des mouvements 

de flexion/extension et de rotation 
(7; 30; 39; 51; 65; 83; 141)

. Il est en effet considéré que la majorité 

du mouvement du rachis se fait au niveau des vertèbres lombaires. Néanmoins, il existe à 

notre connaissance deux approches quant au contrôle de la mobilité des vertèbres lombaires 

(66; 141)
. 



Chapitre 2 - Partie 1 - Méthodologie générale 

 

 
57 

 

 Certains auteurs considèrent que chaque vertèbre est contrôlée de manière individuelle 

par un ou plusieurs fascicules musculaires 
(39; 51; 121)

. D’autres auteurs expliquent qu’aucune 

étude expérimentale ne met en évidence ce contrôle individuel des vertèbres. Ainsi ces études 

considèrent que les mouvements de la courbure lombaire sont contrôlés par un nombre 

restreint de muscles et qu’ils dépendent en réalité de certaines contraintes cinématiques et 

mécaniques 
(141)

. Ainsi des coefficients ont été établis 
(139)

 afin de déterminer les angles 

intervertébraux de S1 à T12 en fonction de l’angle formé entre le pelvis et le thorax 
(7; 30; 32; 83; 

141)
. Dans ce cas le moment résultant du mouvement de la courbure lombaire est appliqué à 

l’articulation L5-S1. Les contraintes sont alors décrites de la manière suivante : 

  

  

  

  

  

  

Avec Ɵi, l’angle articulaire ; i, l’angle segmentaire ; les coefficients ont été obtenus d’après White 

et Panjabi 
(140)

. 

 

 L’objectif de ce travail n’est pas d’évaluer les contraintes mécaniques entre chaque 

vertèbre, mais de déterminer le rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral lors d’un squat 

jump. Nous avons ainsi choisi d’utiliser la modélisation simplifiée du rachis lombaire, où le 

mouvement des vertèbres lombaires est dépendant de l’angle formé par le thorax et le pelvis. 

 Les longueurs relatives des segments vertébraux et TBT ont été obtenues à partir des 

données de Wilkenfeld et al. 
(141)

. Concernant les moments d’inertie et les masses des 

vertèbres lombaires deux approches sont proposées. La première consiste à utiliser les 

données proposées par Pearsall et al. 
(105; 106)

, où il apparaît que la répartition des masses et des 

moments d’inertie est imprécise, dépendant de la morphologie de l’individu. La seconde 

approche considère les masses et les inerties des vertèbres lombaires comme nulles 
(39)

. La 
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seconde approche sera appliquée dans ce travail. En effet puisque nous considérons que le 

mouvement des vertèbres lombaires est déterminé par l’angle entre le thorax et le pelvis, le 

moment de force résultant se trouve au niveau de L5-S1. En tenant compte des lois de 

Newton, pour que le moment résultant à L5-S1 soit de même norme mais de signe opposé à 

celui de TBT-L1, il est nécessaire que les masses des vertèbres lombaires soient nulles (Figure 

30). Bien que cette hypothèse ne rende pas totalement compte de la réalité, les inerties 

estimées pour chaque segment vertébral étaient inférieures à 0,018 kg.m² 
(32)

, ce qui est très 

faible par rapport à l’inertie totale du TBT qui est supérieur à 2 kg.m² en fonction de la masse 

de l’individu. Enfin nous considérons que toute la masse et le centre de masse du tronc sont 

appliqués au segment TBT. Les données anthropométriques sont obtenues à partir des travaux 

de Winter 
(142)

. 

 

 

Figure 30. Représentation des composantes horizontales et verticales des forces du pelvis sur le segment tête-

bras-thorax (TBT) et des forces de TBT sur le pelvis, si et seulement si les masses de L1, L2, L3, L4 et L5 sont 

nulles alors FTBT/pelvis = - Fpelvis/TBT et M1 = -M2 . 
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 Ainsi, pour évaluer le rôle du complexe lombo-pelvi-fémoral lors d’un squat jump, le 

système pelvis-tronc a été modélisé en supposant que (Figure 31) : 

 le segment HAT-pelvis se décompose en 6 segments : 5 vertèbres lombaires et un 

segment rigide TBT 

 le mouvement des vertèbres lombaires est fonction de l’angle formé entre TBT et le 

pelvis 

 les masses et inerties des vertèbres lombaires sont considérées comme nulles. 

 l’erector spinae est le seul muscle mettant en mouvement TBT, le pelvis et par 

conséquent les vertèbres lombaires. 

 

 

Figure 31. Représentation du système pelvis-tronc en deux dimensions dans le plan sagittal, composé du pelvis, 

des 5 vertèbres lombaires (L1, L2, L3, L4, L5) et du segment « tête-bras-thorax ». Les segments sont mis en 

mouvement par le muscles erector spinae.  

 

3.4.3. Simulation d’un squat jump 

3.4.3.1. La position initiale 

 La première étape consiste à trouver le niveau d’activation et la longueur des 

complexes muscle-tendon afin de simuler la position initiale du squat jump dérivée des 
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positions initiales adoptées par les sujets étudiés. Pour se faire, il est considéré que tous les 

muscles bi-articulaires sont faiblement activés (STIM = 0,01). Ainsi, nous cherchons 

uniquement les niveaux d’activation des muscles mono-articulaires (i.e. erector spinae, 

gluteus maximus, vasti, soleus). Cette approche est basée sur l’efficience d’utiliser en premier 

lieu les muscles mono-articulaires pour générer les moments de force initiaux lors de la 

réalisation d’un squat jump 
(14)

. Ainsi pour chaque articulation, il s’agit de trouver le niveau 

d’activation des complexes muscle-tendon permettant de produire le moment de force 

assurant la position d’équilibre du modèle simulé. 

 

3.4.3.2. La séquence d’activation musculaire 

 Le critère d’optimisation (i.e. l’objectif à atteindre) dans ce modèle de simulation est la 

hauteur maximale atteinte par le CG (ZCG,apex). Comme la méthode d’optimisation appliquée 

consiste à minimiser l’objectif, nous chercherons à minimiser minus ZCG,apex . Il s’agit donc de 

trouver la séquence d’activation musculaire optimale pour que le modèle de simulation saute 

le plus haut possible. C’est à dire, à partir de la position initiale d’équilibre, connaitre pour 

chaque complexe muscle-tendon l’instant où STIM commence à augmenter : 

 

où les sept complexes muscle-tendon sont l’erector spinae, le gluteus maximus, le biceps 

femoris caput longum, le rectus femoris, les vasti, le gastrocnemius et le soleus. 

 Pour résoudre cette optimisation, plusieurs méthodes peuvent être choisies (i.e. 

génétique algorithme, algorithme du simplexe, algorithme d’essaim de particules). Dans ce 

travail les deux derniers types d’algorithmes ont été retenus. Afin de trouver un minimum 

global, les optimisations ont été réalisées avec plus de 50 particules randomisées et au moins 

120 itérations par particule. 

 

3.4.3.3. La comparaison avec les sujets expérimentaux 

 La dernière étape consiste à valider le modèle de simulation en répondant à la question 

suivante : ce dernier représente-il le mouvement réalisé par les individus ? Plusieurs méthodes 
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sont évoquées dans la littérature : la séquence d’activation musculaire, la cinématique des 

segments, les moments de force articulaire. Nous pensons qu’utiliser la correspondance de la 

séquence d’activation musculaire entre simulation et individus n’est pas une bonne solution 

au regard des critiques émises quant à la détermination du début de la bouffée du signal 

EMGs (cf. Chapitre 2 - Partie 1 - section 3.3). Nous avons donc choisi d’évaluer la qualité du 

mouvement simulé en comparant la cinématique et la dynamique du squat jump simulé et du 

squat jump réalisé par les individus. 
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Partie 2. Axe 1  

 

Cet axe d’étude a fait l’objet de trois publications disponibles en annexes 

o Blache Y., Bobbert M., Monteil K. (2011). Influence of initial pelvic tilt on vertical 

jump height. XXIII Congress of International Society of Biomechanics, Brussels, 

Belgium, pp. 29. 

o Blache, Y., Bobbert, M.F., Argaud, S., Pairot de Fontenay, B., Monteil, K. 

Measurement of pelvic motion is a prerequisite for accurate estimation of hip joint 

work in maximum height squat jumping. Journal of Applied Biomechanics, 

Corrected Proof, 2012 

o Blache Y., Monteil K. Effect of arm swing on effective energy during vertical 

jumping – Experimental and simulation study. Scandinavian Journal of Medicine & 

Science in Sports, Corrected Proof, 2012 

 

 Lorsque le squat jump est étudié, l’articulation de la hanche est habituellement définie 

par l’angle entre la cuisse et un segment reliant le grand trochanter à une extrémité distale du 

tronc. Cette simplification ne permet pas de considérer le réel rôle moteur de l’articulation 

coxo-fémorale. Les résultats des études de l’axe 1 montrent que le travail mécanique attribué 

à l’articulation de la hanche est surestimé lorsque les mouvements du pelvis ne sont pas pris 

en compte. Ainsi, le travail mécanique développé par l’articulation coxo-fémorale ne peut pas 

être correctement estimé si le pelvis n’est pas intégré à l’analyse du squat jump. Les études 

ayant évalué l’influence d’une variable sur le travail mécanique produit par l’articulation de la 

hanche lors d’un squat jump, peuvent présenter des résultats erronés dès lors que les 

mouvements du pelvis ne sont pas analysés. En effet l’étude 2, montre contrairement aux 

études antérieures qu’une meilleure hauteur de saut lors d’un squat jump avec balancé des 

bras n’est pas expliquée par une augmentation du travail mécanique produit à l’articulation de 

la hanche, mais par une augmentation du travail mécanique développé à l’articulation lombo-

pelvienne. Ces deux études apportent d’une part des connaissances sur la modélisation de 

l’individu effectuant un squat jump. D’autre part un exemple concret a permis d’illustrer 

l’importance de considérer les mouvements du pelvis afin d’évaluer précisément le rôle 

moteur de la hanche lors d’un squat jump. 
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Etude 1 

La mesure du mouvement du pelvis comme pré requis pour estimer le travail 

articulaire de la hanche lors d’un squat jump maximal 

 

 Lors des études concernant le saut vertical, le segment HAT est habituellement défini par une 

ligne allant du grand trochanter jusqu’à un point distal du tronc (i.e. le cou, l’acromion). L’articulation 

de la hanche est elle définie par l’angle entre cette ligne et les cuisses ( UL-HAT). En réalité, 

l’articulation de la hanche est l’angle entre le pelvis et les cuisses ( UL-pelvis). L’objectif de cette étude 

est d’estimer dans quelle mesure la définition de l’articulation de la hanche affecte la mesure du travail 

mécanique généré à l’articulation de la hanche lors d’un squat jump maximal. Vingt deux athlètes 

sains ont réalisé des squat jumps maximaux avec trois inclinaisons initiales du pelvis : rétroversion 

(pelvisB), neutre (pelvisN), antéversion (pelvisF). Le travail mécanique généré à l’articulation de la 

hanche a été calculé en intégrant le moment articulaire de la hanche soit en fonction de UL-HAT (WUL-

HAT), soit en fonction de UL-pelvis (WUL-pelvis.). La RoM de UL-HAT est plus importante que celle de UL-

pelvis pour toutes les conditions. WUL-HAT est supérieur au WUL-pelvis de 33%, 39% et 49% respectivement 

pour les conditions pelvisF, pelvisN et pelvisB. En conclusion, il s’avère que c’est l’angle UL-pelvis qui 

devrait être pris en considération lorsque le travail mécanique produit à l’articulation de la hanche est 

estimé. 

 

1. Introduction 

 Après la marche et la course, le saut fait partie des habilités motrices les plus utilisées 

en sport. La hauteur de saut peut être un facteur direct de la performance (i.e. basketball, 

volleyball, saut en hauteur) ou un facteur indirect de la performance puisque corrélé à la 

vitesse maximale de course par exemple 
(28; 118; 143)

. 

 Ainsi, durant ces dernières décennies, beaucoup de chercheurs ont essayé de 

comprendre comment les humains 
(14; 126; 133; 135)

 ou d’autres espèces 
(1; 71; 89; 107)

 réalisaient des 

sauts verticaux. La dynamique inverse a alors souvent été employée afin d’évaluer les 

productions de force aux différentes articulations (i.e. cheville, genou, hanche). Connaissant 

la force de réaction au sol, la position du sujet pendant l’impulsion ainsi que ses 
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caractéristiques anthropométriques et inertielles, la dynamique inverse peut être appliquée 

pour déterminer le moment de force articulaire net aux différentes articulations du corps 
(142)

. 

Par ailleurs le travail articulaire peut être calculé en intégrant le moment de force articulaire 

en fonction du déplacement angulaire de l’articulation concernée. Ce travail articulaire fournit 

alors une première estimation du travail produit par les muscles croisant l’articulation 

concernée. 

 Une détermination précise du déplacement angulaire des articulations est donc 

importante pour évaluer précisément le travail articulaire. Les études sur les sauts verticaux 

simplifient habituellement le corps humain en quatre segments rigides et indéformables dans 

le plan sagittal : le segment HAT, les cuisses, les jambes et les pieds. Ces segments sont 

interconnectés par trois articulations : la hanche, le genou et la cheville. Tandis que la 

détermination des déplacements angulaires de l’articulation de la cheville (angle entre le pied 

et la jambe) et du genou (angle entre la jambe et la cuisse) semble être sans ambigüité, 

certains doutes peuvent être émis quant à l’articulation de la hanche. Cette dernière est le plus 

souvent définie par l’articulation entre la cuisse et une ligne partant du grand trochanter et 

aboutissant à l’acromion ou la septième cervicale ( UL-HAT). Or, l’articulation de la hanche est 

comprise entre la cuisse et le pelvis ( UL-pelvis) 
(116)

. En inclinant le bassin et en compensant 

avec les courbures du rachis, différents UL-pelvis peuvent être obtenus sans pour autant changer 

UL-HAT. De la même manière, en modifiant seulement les courbures du rachis, UL-HAT peut 

être modifié sans changer UL-pelvis. Ainsi, le travail mécanique produit à l’articulation de la 

hanche obtenu en intégrant le moment articulaire de la hanche en fonction de UL-HAT (WUL-

HAT) pourrait donner un travail mécanique à l’articulation hanche différent de celui obtenu 

lorsque le moment articulaire de la hanche est intégré en fonction de UL-pelvis (WUL-pelvis). Ceci 

pourrait alors avoir, par exemple, des répercussions sur l’estimation du travail spécifique 

musculaire (i.e. travail par kg de muscle) et sur la puissance des muscles croisant 

l’articulation de la hanche, basée sur le calcul du travail articulaire de la hanche lors d’un saut 

vertical (e.g. 
(3; 115)

 ) 
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 L’objectif de cette étude est alors d’estimer dans quelle mesure la définition de 

l’articulation de la hanche affecte le calcul du travail mécanique généré à cette même 

articulation. Pour répondre à cet objectif, nous avons comparé WUL-HAT and WUL-pelvis chez des 

sujets ayant effectué des squat jumps maximaux. Nous avons également demandé à nos sujets 

de sauter avec des positions initiales du bassin différentes afin d’évaluer la différence 

maximale entre WUL-HAT and WUL-pelvis.  

 Comme WUL-HAT pourrait correspondre au travail produit par les muscles de la hanche 

et du tronc, il est supposé que WUL-HAT est plus grand que WUL-pelvis, ce dernier correspondant 

uniquement au travail généré par les muscles de la hanche. 

 

2. Matériel et méthodes 

2.1. Sujets et procédure 

 Vingt deux sujets ne présentant pas de trouble musculo-squelettique et pratiquant une 

activité physique régulière ont participé à cette étude (moyenne ± SD : âge ; 21,8 ± 2,6 ans; 

taille ; 1,78 ± 0,05 m ; masse corporelle ; 70,2 ± 9,5 kg). Ces derniers ont signé un 

consentement les informant du déroulement de l’étude. 

 Avant de réaliser les tests, tous les sujets ont effectué un échauffement de 10 minutes, 

pendant lequel ils se sont entrainés à réaliser des squat jumps les mains sur les hanches et à 

trouver leur position initiale de préférence. Pour s’assurer qu’un sujet ait sa tête à la même 

hauteur entre chaque saut, une barre a été posée en face de lui et une marque a été inscrite sur 

la barre au niveau de ses yeux. Les sujets se sont ensuite entrainés à changer leur position 

initiale du pelvis et du rachis sans modifier la hauteur de leur tête, puis à sauter à partir de ces 

différentes positions initiales. Les tests ont consisté à effectuer dans un ordre aléatoire des 

squat jumps maximaux bipodaux, les mains sur les hanches et sans contremouvement, avec 

trois positions initiales différentes : une position neutre du pelvis (pelvisN), une antéversion 

du pelvis (pelvisF) et une rétroversion du pelvis (pelvisB). PelvisN est la position préférée des 

sujets sans contrainte d’inclinaison du pelvis. Pour pelvisF, il a été demandé aux sujets 

d’incliner le plus possible leur pelvis vers l’avant (antéversion). Pour pelvisB, l’inverse s’est 
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produit, puisqu’il a été demandé aux sujets d’incliner le plus possible leur pelvis vers l’arrière 

(rétroversion). On rappelle que quelle que soit la position initiale, les yeux du sujet étaient 

toujours à la même hauteur (Figure 32). Afin de déterminer le début de l’impulsion, les sujets 

ont maintenu leur position initiale pendant une seconde. Il n’y a pas eu d’autres instructions 

concernant les mouvements du pelvis. Ainsi durant l’impulsion la position du pelvis n’était 

pas bloquée. 

 La hauteur de saut a été définie par la différence entre la hauteur du CG à l’apex du 

saut et la hauteur du CG lorsque le sujet se tient debout les talons en contact avec le sol. Le 

saut le plus haut pour chaque condition a été conservé pour l’analyse. 

 

 

Figure 32. Représentation schématique de la méthode utilisée pour déterminer la position initiale. La position 

d’antéversion (pelvisF) correspond au graphe A, la position neutre (pelvisN) au graphe B et la position de 

rétroversion (pelvisB) au graphe C. 

 

2.2. Acquisition des données 

 Des marqueurs réfléchissants on été placés sur la peau et le profil gauche des sujets au 

niveau de la tête du 5
ème

 métatarse, de la malléole latérale, du condyle fémorale latéral, du 

grand trochanter, de l’épine iliaque antéro-supérieure, de l’épine iliaque postéro-supérieure et 

de l’acromion. Drerup and Hierholzer 
(45)

 ont observés que les mouvements de la peau sur le 

pelvis sont négligeables chez des participants minces (l’IMC de nos sujets est de 21,9 ± 2,1). 

Les sujets ont été filmés dans le plan sagittal avec une caméra haute fréquence (Ueye, IDS UI-
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2220SE-M-GL; résolution: 768 x 580 pixels, fréquence d’acquisition: 100 Hz). L’axe optique 

de la caméra était perpendiculaire au plan du mouvement et situé à 4 mètres du sujet. Tous les 

sauts ont été réalisés sur une plateforme de force (AMTI, model OR6-7-2000, Watertown, 

USA) échantillonnée à 1000 Hz. 

 

2.3. Traitement des données 

 Les données obtenues par la plateforme de force ont été filtrées et lissées par un filtre 

passe-bas Butterworth avec une fréquence de coupure à 15Hz. Le signal a ensuite été 

échantillonné à 100 Hz. Pour chaque essai, la moyenne et l’écart-type (SD) de la composante 

verticale de la force de réaction au sol ont été déterminés durant la première seconde pendant 

laquelle les sujets ont maintenu leur position initiale. Le début de l’impulsion correspond à 

l’instant où la composante verticale de la force de réaction au sol devient supérieure à deux 

SD au dessus de la moyenne obtenue durant la phase stable (méthode adaptée de 

Vanrenterghem et al. 
(131)

). Par la suite, les données cinématiques et dynamiques ont été 

synchronisées. Pour ce faire, la fin de l’impulsion a été déterminée dans les deux cas. Pour la 

cinématique elle correspond à la dernière image durant laquelle le sujet est encore en contact 

avec le sol. Pour la dynamique la fin de l’impulsion correspond au dernier échantillon avant 

que la composante verticale de la force de réaction au sol soit égale à zéro. 

 La position des marqueurs a été digitalisée image par image avec un logiciel de 

reconnaissance automatique élaboré par le Muséum National d’Histoire Naturelle (LOCO®, 

MNHN, Paris) validé dans d’autres études 
(88; 89)

. Les données brutes ont été lissées en 

utilisant un filtre Butterworth passe-bas avec une fréquence de coupure à 10 Hz. Le pelvis est 

défini par le segment entre le grand trochanter et l’articulation L5-S1. La méthode de de 

Looze et al. 
(38)

 a été utilisée pour déterminer la position de L5-S1. Un segment a été créé 

entre les épines iliaques antéro- et postéro-supérieures. L5-S1 est alors localisé à 34% de la 

longueur de ce segment en partant de l’épine iliaque postéro-supérieure. Ainsi, les sujets ont 

été représentés dans le plan sagittal par un modèle à 5 segments rigides et indéformables 

composé des pieds, des jambes, des cuisses, du pelvis (segment entre le grand trochanter et 
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L5-S1) et d’un segment partant de L5-S1 jusqu’à l’acromion (HAT-pelvis). Pour les membres 

inférieurs, les côtés droit et gauche ont été regroupés. 

 

2.4. Cinématique et dynamique 

 La position des centres de masse de chaque segment a été déterminée à partir des 

données anthropométriques de Winter 
(142)

. Pour le pelvis et le segment HAT-pelvis les masses 

relatives sont obtenues à partir d’un rapport de la NASA 
(138)

 et la position des centres de 

masses à partir des travaux de Kreighbaum & Barthels 
(81)

. L’inclinaison initiale du pelvis a 

été déterminée par l’angle formé dans le sens trigonométrique entre l’horizontale (dans le plan 

sagittal) et le pelvis ( pelvis,ini). Plus cet angle est grand plus le pelvis est en antéversion, 

inversement plus cet angle est petit plus le pelvis est en rétroversion. L’angle articulaire de la 

hanche a été défini soit par l’angle entre la cuisse et HAT ( UL-HAT), soit par l’angle entre la 

cuisse et le pelvis ( UL-pelvis) (Figure 33). La RoM était égale à la différence entre l’angle 

articulaire à l’instant du décollage et l’angle articulaire lors de la position initiale. 

 

Figure 33. Définition des angles décrivant l’articulation de la hanche. Le haut du corps est représenté par un 

segment rigide et indéformable : HAT. HAT est l’angle référant à l’inclinaison du segment HAT. ƟUL-HAT est 

l’angle entre la cuisse et le segment HAT (à gauche). Le haut du corps est composé du pelvis et du segment 

HAT-pelvis. pelvis représente l’inclinaison du pelvis. ƟUL-pelvis représente l’angle entre la cuisse et le pelvis (à 

droite). 
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 Les forces inter-segmentaires ainsi que les moments de force articulaire ont été 

calculés en utilisant une procédure standard de dynamique inverse « bottom-up » 
(142)

. Le 

travail mécanique articulaire a été calculé en intégrant le moment de force articulaire en 

fonction de l’angle articulaire respectif lors de l’impulsion : 

 

Avec, W: le travail articulaire ; T: le moment de force articulaire ; Ɵ: l’angle articulaire (la variable 

d’intégration) ; Ɵini (l’angle initial) et Ɵto (l’angle à l’instant du décollage) les limites de l’intégration. 

L’intégration numérique a été réalisée en utilisant la méthode des trapèzes. 

 

 WUL-HAT a été calculé en intégrant le moment de force généré à la hanche en fonction 

de UL-HAT et WUL-pelvis en intégrant le moment de force produit à la hanche en fonction de UL-

pelvis. 

 

2.5. Statistiques 

 La différence entre la RoM de UL-HAT et la RoM de UL-pelvis, entre WUL-HAT et WUL-

pelvis, et les effets de l’inclinaison initiale du pelvis sur la hauteur de saut, sur les paramètres 

cinématiques (i.e. positions initiales et finales), sur WUL-HAT et WUL-pelvis ont été testés par une 

ANOVA à mesures répétées. Lorsqu’une valeur de F était significative, un test post-hoc 

apparié a été réalisé (post-hoc de Tuckey). Toutes les analyses ont été réalisées à l’aide du 

logiciel « R commander Package » (R.2.7.2., R Foundation for Statistical Computing, Vienne, 

Autriche). Le seuil de significativité a été établi à p < 0,05. 

 

3. Résultats 

 L’analyse cinématique montre que les sujets ont respecté les instructions pour les trois 

conditions (pelvisF, pelvisN, pelvisB). La hauteur du CG (Tableau 3) et les positions initiales 

du pied, de la jambe et de la cuisse (Figure 34) ne sont pas significativement différentes entre 

les trois conditions (p=0,12 ; p=0,78 and p=0,28, respectivement pour le pied, la jambe et la 
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cuisse). Comme attendu, pelvis,ini est 6,86° plus grand pour pelvisF comparé à pelvisN et 

pelvisN est 10,4° supérieur à pelvisB (Tableau 3). 

 Pour les trois conditions, la RoM de UL-HAT est, en moyenne, entre 25,2° et 39 ° plus 

grande que la RoM de UL-pelvis (Figure 35). Il n’y a pas d’effet constaté de pelvis,ini sur la 

RoM de UL-HAT, tandis que la RoM UL-pelvis diminue de 9% de pelvisF à pelvisN et de 18% 

de pelvisN à pelvisB (Tableau 3). Les résultats concernant RoM impliquent donc des 

différences entre WUL-HAT et WUL-pelvis. WUL-HAT est supérieur au WUL-pelvis d’environ 33%, 

39% et 49% respectivement pour pelvisF, pelvisN et pelvisB (Figure 35). Aucun effet de 

pelvis,ini sur WUL-HAT n’est observé, tandis que WUL-pelvis est 17% plus élevé lors de pelvisF 

comparé à pelvisB (Tableau 3). 

 

 

Tableau 3. Moyenne ± écart-type des données cinématiques décrivant le squat jump avec une position initiale 

de bassin en antéversion (PelvisF), neutre (PelvisN) et en rétroversion (PelvisB). 

 Pelvis F Pelvis N Pelvis B Valeur F (condition) 

pelvis,ini (°) 94,5a ± 12,6 87,7b ± 12,0 77,3c ± 13,2 75,5 

ZCG, ini (m) -0,16 ± 0,04 -0,16 ± 0,03 -0,17 ± 0,04 0,65 

ZCG, déc (m) 0,07 ± 0,03 0,07 ± 0,04 0,07 ± 0,03 0,56 

ZCG, max (m) 0,33a ± 0,04 0,35b ± 0,04 0,35b ± 0,03 7,06 

RoM de UL-HAT (°) 75,6 ± 14,3 73,9 ± 12,0 76,8 ± 12,0 0,96 

RoM de UL-pelvis (°) 50,4a ± 9,17 45,8b ± 8,59 37,8c ± 10,3 24,5 

WUL-HAT (J/kg) 3,12 ± 1,02 3,19 ± 1,24 3,42 ± 1,13 1,40 

WUL-pelvis (J/kg) 2,10ab ± 0,66 1,93bc ± 0,78 1,74c ± 0,68 4,41 

WUL-pelvis / WUL-HAT 0,33a ± 0,11 0,39b ± 0,09 0,49c ± 0,09 28,0 

pelvis,ini, inclinaison initiale du pelvis; ZCG,ini : hauteur du CG relative à la position debout ; ZCG,déc : hauteur du CG 

à l’instant du décollage relative à la position debout ; ZCG,max : hauteur du CG lors de l’apex de la phase de vol 

relative à la position debout; étendue articulaire (RoM) de ƟUL-HAT et de ƟUL-pelvis; travail mécanique de la hanche 

en fonction de ƟUL-HAT (WUL-HAT ) et de ƟUL-pelvis (WUL-pelvis). Les moyennes qui ne partagent pas le même indice (a, 

b, c) sont différentes à p < 0,05. 
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 Il y a un effet obtenu de pelvis,ini sur la hauteur de saut, cette dernière étant de 6% 

inférieure lors de pelvisF comparée aux deux autres conditions (Tableau 3). Néanmoins, les 

positions à l’instant du décollage ne sont pas affectées par l’inclinaison initiale du pelvis 

(p=0,098 ; p=0,14 ; p=0,55 ; p=0,36 et p=0,58 respectivement pour le pied, la jambe, la 

cuisse, le pelvis et le tronc) (Figure 34) et les positions du CG à l’instant du décollage sont 

également identiques (Tableau 3) 

 

 

Figure 34. Kinogrammes moyens des sujets (n=22) lors de squat jumps réalisés avec une position initiale du 

bassin en antéversion (pelvisF), neutre (pelvisN) et en rétroversion (pelvisB). L’instant du décollage correspond 

à t=0, les autres instants sont exprimés relativement à l’instant du décollage. La force de réaction au sol est 

représentée par un vecteur (vers le haut) dont l’origine est le centre de pression. Les flèches pointant vers le 

bas représentent le poids ayant pour origine le CG (o). 
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Figure 35. Moyenne et écart type de la RoM de UL-HAT et de la RoM de UL-pelvis (à gauche). Moyenne et écart 

type du WUL-HAT et du WUL-pelvis (à droite). *** signifie p < 0,001. 

 

4. Discussion 

 L’objectif de cette étude étant d’estimer dans quelle mesure la définition de 

l’articulation de la hanche affecte le calcul du travail mécanique généré à l’articulation de la 

hanche, nous avons comparé WUL-HAT and WUL-pelvis chez des sujets ayant réalisé des squat 

jumps maximaux. Les sujets ont également effectué des sauts avec des positions initiales du 

pelvis différentes afin d’évaluer quelle pouvait être la différence maximale entre WUL-HAT and 

WUL-pelvis. 

 Le premier résultat indique que pour pelvisN, la RoM de UL-HAT est plus grande 

(+38%) que la RoM de UL-pelvis. Le même résultat est observé pour pelvisF (+33%) et pelvisB 

(+50%). De plus, la RoM de UL-pelvis diminue de pelvisF à pelvisB alors que la RoM de UL-

HAT est restée inchangée entre les différentes conditions initiales. Ceci indique clairement que 

lors d’un squat jump maximal, la RoM de UL-pelvis n’est pas égale à celle de UL-HAT. Ceci se 

confirme même pour la condition neutre où la RoM de UL-HAT est supérieure à la RoM de 

UL-pelvis d’environ 28,1°. Les différences de RoM ont obligatoirement entrainé des différences 

entre WUL-HAT et WUL-pelvis. WUL-HAT n’est pas affecté par l’inclinaison initiale du bassin, 

tandis que WUL-pelvis lors de pelvisF est significativement plus supérieur à celui de la condition 

pelvisB. De plus, WUL-HAT surestime le travail mécanique produit à l’articulation de la hanche 

(WUL-pelvis) dans toutes les conditions. Lors de pelvisN, la surestimation est d’environ 39%. 
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Ainsi, la considération du pelvis semble importante afin d’estimer la RoM et par conséquent 

le travail mécanique généré à la hanche. Ces résultats pourraient trouver plusieurs applications 

lorsque le saut vertical maximal est étudié. 

 Dans un premier temps, ces résultats ont une implication lorsque l’on cherche à 

attribuer le travail mécanique produit à l’articulation de la hanche aux muscles croisant cette 

articulation. Scholz et al. 
(115)

 ont comparé le travail spécifique des muscles extenseurs de la 

hanche lors d’un saut vertical maximal réalisé soit par des humains soit par des bonobos. Le 

travail musculaire spécifique est déterminé en divisant WUL-HAT par la masse des muscles 

extenseurs de la hanche. Nous pouvons alors supposer que ce travail musculaire spécifique a 

été surestimé. En effet, les muscles de la hanche permettent l’extension de la hanche mais pas 

de l’articulation L5-S1. L’extension de L5-S1 est permise, quant à elle, par les muscles 

érecteurs du rachis. Par ailleurs, nous pouvons nous demander si cette surestimation du travail 

produit à la hanche est de la même grandeur chez les humains et chez les bonobos. Il est 

possible que les bonobos utilisent davantage leur extension du rachis et donc les muscles 

extenseurs du tronc. Si ceci se vérifie, les différences de travail spécifique des muscles de la 

hanche calculées entre les deux espèces pourraient être incorrectes. Dans un second temps, 

certaines études ont essayé d’évaluer la contribution de chaque articulation sur la hauteur de 

saut afin d’améliorer l’entrainement ou de différencier le niveau d’expertise en saut vertical 

(128)
. Il serait alors intéressant de considérer WUL-pelvis, plutôt que WUL-HAT afin d’obtenir des 

résultats plus précis. Dans un troisième temps, plusieurs études ont observé lors d’un squat 

jump l’effet d’un balancé des bras sur le travail produit aux articulations des membres 

inférieurs et en particulier sur le travail généré à l’articulation de la hanche défini par WUL-

HAT. La question se pose de savoir si les mêmes résultats seraient trouvés avec l’intégration du 

pelvis afin de définir le travail mécanique créé à la hanche (WUL-pelvis). 

 Les résultats de cette étude montrent que lorsqu’il s’agit d’estimer le travail mécanique 

produit à l’articulation de la hanche, il serait préférable de définir l’angle articulaire de la 

hanche par UL-pelvis plutôt que par UL-HAT. De plus il semblerait que modéliser HAT par un 

segment rigide partant du grand trochanter jusqu’à l’acromion aboutit à des résultats 

incorrects sur les valeurs de travail mécanique. Le tronc n’est pas rigide et les muscles 
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extenseurs du rachis pourraient contribuer à une partie substantielle du travail total lors d’un 

squat jump maximal, ce dernier ne pouvant être incorrectement attribué aux muscles 

extenseurs de la hanche. 

 

 

 Cette étude suggère de prendre avec circonspection les résultats des études ayant 

trouvé un effet d’un balancé des bras sur le travail produit à l’articulation de la hanche sans 

que les mouvements du pelvis soient pris en considération. Ainsi l’étude 2 cherchera à évaluer 

si les mêmes résultats que ceux des études antérieures sont observés lorsque les mouvements 

du pelvis sont intégrés à l’analyse d’un squat jump maximal réalisé avec balancé des bras. 

 Jusqu’à présent la majorité des études étudiant le saut vertical ont défini 

l’articulation de la hanche par l’angle entre la cuisse et un segment allant du grand 

trochanter à un point distal du tronc (i.e. acromion, C7). Ainsi, le travail mécanique 

produit à l’articulation de la hanche a été déterminé en fonction de la RoM de la 

hanche comme définie précédemment. Cependant l’articulation de la hanche est en 

réalité l’angle entre la cuisse et le pelvis. En comparant l’influence de la définition 

de la hanche sur l’estimation du travail mécanique généré à la hanche, nos résultats 

montrent que : 

 La RoM de ƟUL-HAT est supérieure (+38%) à la RoM de ƟUL-pelvis même 

lorsqu’aucune contrainte n’est imposée sur l’inclinaison initiale du pelvis 

(PelvisN). Lors de PelvisF et pelvisB la RoM de ƟUL-HAT est supérieure à la 

RoM de ƟUL-pelvis (+33% et +50% respectivement). 

 Il en résulte que WUL-HAT est supérieur au WUL-pelvis (+38%) lors de pelvisN. 

Il en est de même pour les conditions PelvisF (+33%) et PelvisB (+49%). 

 Lorsqu’il s’agit de déterminer le travail mécanique à l’articulation de la 

hanche, il serait préférable de considérer l’articulation de la hanche entre la 

cuisse et le pelvis. 
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Etude 2 

Influence du balancé des bras sur l’énergie effective lors d’un squat jump 

maximal - Etude expérimentale et simulation 

 

 L’utilisation du balancé des bras permet d’augmenter la hauteur d’un saut vertical, en partie en 

produisant un plus grand travail mécanique à l’articulation de la hanche. La relation force-vitesse a été 

mise en avant afin d’expliquer cette augmentation du travail mécanique à l’articulation de la hanche. 

Cependant, le ratio efficace (Reff), la distance de raccourcissement du muscle et son niveau 

d’activation sont également des paramètres affectant l’énergie efficace (Eeff) lors d’un saut vertical et 

par conséquent la hauteur de saut. L’objectif de cette étude est d’évaluer l’influence du balancé des 

bras sur Eeff lors d’un squat jump maximal. Huit sujets ont réalisé un squat jump maximal avec (SJbras) 

et sans (SJ) balancé des bras. Un modèle de simulation a été utilisé pour simuler ces deux types de 

saut. La hauteur de saut est environ 20% supérieure lors de SJbras comparée à SJ. Dans la condition 

expérimentale, ce résultat s’explique par le travail mécanique produit aux articulations des épaules 

(34%) et par une augmentation du travail mécanique à l’articulation L5-S1 (66%). Pour les sauts 

simulés, l’augmentation de Eeff durant SJbras (+80,74 J) est due à un accroissement du travail total 

musculaire (Wtotalm) et non pas au Reff. L’augmentation de Wtotalm est expliquée par le travail produit 

par le muscle anterior deltoideus et par un travail plus important des muscles erector spinae, biceps 

femoris caput longum et gluteus maximus. Ce plus grand travail s’explique par une plus faible vitesse 

de raccourcissement pour tous les muscles et par une plus grande distance de raccourcissement et un 

niveau d’activation supérieur pour le biceps femoris caput longum. 

 

1. Introduction 

 Les sauts verticaux sont réalisés dans de nombreux sports. La plupart du temps, un 

balancé des bras est utilisé pour effectuer cette tâche. En effet le balancé des bras est bien 

connu pour améliorer la hauteur de saut d’environ 10% comparé à un saut effectué avec les 

mains sur les hanches 
(58; 68; 119)

. 

 Une plus grande hauteur de saut avec un balancé des bras est expliquée par une plus 

haute position du CG 
(58; 68; 78; 87; 104)

 et par une plus grande vitesse linéaire verticale du CG à 
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l’instant du décollage 
(58; 68; 87; 92; 119)

. D’après ces études, l’élévation des bras, impliquant une 

position plus haute du CG au décollage, serait responsable de 28 à 54% de l’augmentation de 

la hauteur de saut. Ainsi, l’augmentation de la vitesse verticale du CG au décollage 

expliquerait de 46 à 72% de l’amélioration de la hauteur de saut 
(57; 58; 87)

. Deux théories ont 

été mises en avant afin d’expliquer les mécanismes permettant d’augmenter la vitesse 

verticale du CG à l’instant du décollage. 

 La première théorie, appelée « pull theory » 
(87)

 ou « impart energy » 
(6; 29)

, montre 

l’importance du travail produit par les épaules afin d’augmenter le travail mécanique total lors 

d’un saut vertical avec balancé des bras. Ce dernier expliquerait entre 30% 
(42)

 et 50% 
(29)

 de 

l’augmentation de l’énergie additionnelle créée lors d’un saut vertical avec balancé des bras. 

 La seconde théorie est appelée « joint torque augmentation ». En effet, plusieurs 

études ont montré un accroissement du travail mécanique à l’articulation de la hanche lors de 

sauts réalisés avec un balancé des bras comparé à des sauts réalisés avec les mains sur les 

hanches 
(29; 36; 42; 58; 67; 68; 87)

. Certaines études ont trouvé une diminution du travail mécanique à 

l’articulation du genou 
(29; 57; 67)

, d’autres une augmentation 
(36; 58; 68)

, ou encore aucune 

modification 
(87)

. Le travail mécanique à l’articulation de la cheville est augmenté dans toutes 

les études à l’exception de celles de Feltner et al. 
(58)

 et Lees et al. 
(87)

 où aucune modification 

n’a été observée. Les mécanismes sous-tendant l’augmentation du travail mécanique produit à 

la hanche diffèrent selon les études. Certaines soulignent une plus grande étendue articulaire 

de la hanche sans modification du moment de force de la hanche lors d’un saut vertical avec 

balancé des bras 
(29)

. D’autres études expliquent que le balancé des bras entrainerait une 

diminution de la vitesse d’extension de la hanche. Ainsi la force produite par les muscles 

extenseurs de la hanche serait plus grande 
(36; 58; 68)

. Hara et al. 
(67)

 et Domire et Challis 
(42)

 ont 

confirmé cette hypothèse. Ils mentionnent que le moment de force de l’épaule appliqué au 

tronc crée une « extra-charge » sur le tronc et donc ralentit l’extension de la hanche. Ainsi, en 

accord avec la relation force-vitesse, plus de force pourrait être produite par les muscles 

extenseurs de la hanche. Néanmoins, Lees et al. 
(87)

 sont en désaccord avec cette théorie. Ils 

attribuent l’augmentation du travail mécanique de la hanche au cycle de stockage-restitution 

d’énergie et non au balancé des bras. 
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 Cependant, des remarques peuvent être émises quant aux résultats cités 

précédemment. Dans un premier temps, l’articulation de la hanche a toujours été définie 

comme l’articulation entre la cuisse et un segment partant du grand trochanter et se terminant 

au niveau de l’acromion ou de la septième cervicale. Or, la hanche est en réalité l’articulation 

entre la cuisse et le pelvis. De plus il a été montré dans l’étude précédente (étude 1) que le 

travail produit à l’articulation de la hanche est surestimé lorsque le pelvis n’est pas pris en 

considération dans la définition de l’articulation de la hanche, en particulier à cause d’une 

étendue articulaire différente. Ainsi, l’effet du balancé des bras sur l’articulation de la hanche 

observé lors d’un saut vertical pourrait être déplacé à l’articulation entre le pelvis et le tronc 

(L5-S1). Le changement d’étendue articulaire de la hanche observé par Cheng et al. 
(29)

 

pourrait être ainsi surestimé et par conséquent le travail produit à l’articulation de la hanche 

calculé de façon erronée. 

 Dans un second temps, la hauteur maximale de saut dépend de l’Eeff. De plus le ratio 

entre Eeff et Wtotalm donne Reff. Ainsi, Eeff correspond également au produit entre Wtotalm et Reff 

(18)
. Le travail musculaire dépend de la force produite par le muscle ainsi que de sa distance de 

raccourcissement. La force musculaire est fonction de la vitesse de raccourcissement du 

muscle, de la longueur du muscle et de son niveau d’activation. D’après notre revue de 

littérature, seule la vitesse de raccourcissement du muscle a été investiguée pour expliquer le 

changement de production de travail à l’articulation de la hanche 
(42)

. Par ailleurs, aucune 

étude n’a évalué si Reff est modifié lors d’un saut effectué avec ou sans balancé des bras, alors 

que ce paramètre est lié à la performance. Si Reff s’accroit, alors la hauteur de saut augmente 

(considérant que Wtotalm reste inchangé). En conséquence, il semblerait intéressant de 

déterminer si une plus grande hauteur de saut observée lors d’un saut avec balancé des bras 

est expliquée en partie par un plus grand Reff. 

 Par conséquent, le premier objectif de cette étude est d’évaluer l’effet d’un balancé des 

bras sur le travail produit aux articulations des membres inférieurs lors d’un squat jump 

maximal. Pour répondre à cet objectif nous avons comparé le travail généré aux articulations 

des membres inférieurs sur des sujets réalisant un SJbras ou un SJ, en utilisant un modèle à six 

segments dans le plan sagittal composé des pieds, des jambes, des cuisses, du pelvis, du tronc 
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et des bras. Le second objectif de cette étude est de déterminer les mécanismes expliquant la 

différence d’Eeff entre SJbras et SJ. Pour ce faire, nous avons analysé la différence de hauteur 

de saut au travers du Wtotalm et du Reff en utilisant un modèle de simulation du système 

musculo-squelettique. Enfin, nous avons étudié l’influence de la vitesse de raccourcissement 

du muscle, de la longueur du muscle, du niveau d’activation et de la distance de 

raccourcissement musculaire sur le travail musculaire. 

 

2. Matériel et méthodes 

2.1. Sujets et procédure 

 Huit sujets masculins ne présentant pas de trouble musculo-squelettique et pratiquant 

une activité sportive régulière ont participé à cette étude (moyenne ± SD : âge, 23,6 ± 2,9 ans 

; taille, 1,79 ± 0,04 m ; masse corporelle, 73,0 ± 4,9 kg). Avant de réaliser les tests ces deniers 

ont signé un consentement les informant du déroulement de l’étude. 

 Au préalable, les sujets ont suivi un échauffement durant 10 minutes, pendant lequel 

ils se sont entrainés à réaliser des SJ et des SJbras. Lors des SJbras, les sujets ont effectué une 

antépulsion des épaules, tout en conservant leurs coudes en extension complète tout au long 

de l’impulsion. Pendant l’échauffement, ils se sont également entrainés à choisir leur position 

initiale préférée. Ainsi, pour s’assurer qu’un sujet ait sa tête à la même hauteur entre chaque 

saut, une barre a été posée en face de lui avec une marque inscrite au niveau de ses yeux. De 

la même manière pour aider les sujets à placer leur hanche à la même hauteur entre chaque 

saut une barre horizontale a été installée derrière eux. En conséquence, les sujets ont sauté 

avec leur position initiale préférée qui est restée identique pour chaque saut (Figure 36). Les 

tests ont consisté à réaliser trois SJ et SJbras de manière aléatoire sans contremouvement 

(contrôlé lors du traitement des données) avec les mêmes consignes que lors de 

l’échauffement. Les méthodes utilisées dans l’étude 1 afin de déterminer le début de 

l’impulsion et la présence d’un contremouvement ont été reconduites.  
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Figure 36. Méthode utilisée pour s’assurer que le sujet conserve la même posture initiale entre chaque saut. 

 

 La hauteur de saut a été définie par la différence entre la hauteur du CG à l’apex du 

saut et la hauteur du CG lorsque le sujet se tient debout les talons en contact avec le sol. 

Uniquement le saut le plus haut a été conservé pour l’analyse. 

 

2.2. Acquisition des données 

 Des marqueurs réfléchissants ont été placés sur la peau et le profil droit des sujets au 

niveau de la tête du 5
ème

 métatarse, de la malléole latérale, du condyle fémorale latéral, du 

grand trochanter, de l’épine iliaque antéro-supérieure, de l’épine iliaque postéro-supérieure, 

de l’acromion, du cou (au même niveau que la septième cervicale C7) et de la styloïde 

ulnaire. Les données cinématiques et dynamiques ont été recueillies selon le même protocole 

que celui mis en place pour l’étude 1. 

 

2.3. Traitement des données 

 Le traitement des données cinématiques et dynamiques a été le même que pour l’étude 

1, se référer au Chapitre 2 - Partie 2 - section 2.3 pour plus de détails. 

 Ainsi, pour la condition SJ, les sujets ont été représentés dans le plan sagittal par un 

modèle à 5 segments rigides et indéformables composé des pieds, des jambes, des cuisses, du 
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pelvis et du segment HAT-pelvis. Pour les membres inférieurs, les côtés droit et gauche ont été 

regroupés. Lors de SJbras, les sujets ont été symbolisés par six segments rigides et 

indéformables : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis, le segment « tête-tronc » et le 

segment bras. Ce dernier regroupe les bras, avant-bras et mains droit et gauche. 

 

2.4. Cinématique et dynamique 

 La position des centres de masse de chaque segment a été déterminée en utilisant les 

données anthropométriques de Winter 
(142)

. Pour le pelvis , HAT-pelvis et le segment « tête-

tronc », les masses relatives ont été obtenues à partir d’un rapport de la NASA 
(138)

 et la 

position des centres de masses à partir de ceux de Kreighbaum & Barthels 
(81)

. Il a été 

considéré que les angles articulaires augmentent lors d’une extension de l’articulation. 

Concernant l’angle de l’épaule, ce dernier augmente lors d’une antépulsion (Figure 37). 

 Les forces inter-segmentaires et les moments de force articulaires ont été calculés en 

utilisant une procédure standard de dynamique inverse « bottom-up » 
(142)

. Les travaux 

articulaires ont été calculés en intégrant le moment de force articulaire en fonction de l’angle 

articulaire respectif au cours de la phase d’impulsion. 

 

 

Figure 37. Représentation des sujets par un modèle en deux dimensions à six segments interconnectés par cinq 

articulations : la cheville (Ɵcheville), le genou (Ɵgenou), la hanche (Ɵhanche), L5-S1 (ƟL5-S1) et l’épaule (Ɵépaule) 



Chapitre 2 - Partie 2 - Etude 2 

 

 
81 

 

2.5. Modèle de simulation du système musculo-squelettique 

 Pour la simulation de SJ et SJbras, un modèle en deux dimensions du système musculo-

squelettique a été utilisé. Ce modèle est composé de 5 segments (pour SJ) et six segments 

(pour SJbras) : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis, HAT-pelvis (pour SJ) ou les segments 

« tête-tronc » et bras (pour SJbras). Ces segments sont articulés par quatre (pour SJ) ou cinq 

(pour SJbras) articulations trochléennes : cheville, genou, hanche, L5-S1 et épaule. Les 

caractéristiques des segments ainsi que les positions initiales du modèle ont été dérivées des 

mesures obtenues sur les huit sujets participant à cette étude (Tableau 4). 

 

Tableau 4. Données anthropométriques et positions initiales des segments utilisées pour le modèle de 

simulation. 

 l (m) d (m) m (kg) I (kg.m²) ini (°) 

Pieds 0,141 0,071 2,041 0,009 150,1 

Jambes 0,420 0,238 6,546 0,106 57,87 

Cuisses 0,418 0,237 14,08 0,257 136,9 

Pelvis 0,132 0,125 8,306 0,014 85,94 

HAT-pelvis (SJ) 0,541 0,200 39,42 2,838 37,24 

“Tête-tronc” (SJbras) 0,541 0,200 32,38 2,394 37,24 

Bras (SJbras) 0,616 0,321 7,039 0,350 206,3 

Données anthropométriques et positions initiales obtenues à partir des huit sujets participant à cette étude : 

longueur du segment (l), distance entre l’articulation distale et le centre de masse du segment (d), masse du 

segment (m), moment d’inertie relatif au centre de masse (I), angle segmentaire initial relatif à l’horizontale 

calculé dans le sens trigonométrique ( ini). 

 

 Le modèle est mis en mouvement par sept (pour SJ) et huit (pour SJbras) complexes 

muscle-tendon responsables de l’extension des membres inférieurs, du pelvis, du tronc et des 

bras : soleus, gastrocnemius, vasti, rectus femoris, biceps femoris caput longum, gluteus 

maximus, erector spinae et anterior deltoideus (Figure 38). 



Chapitre 2 - Partie 2 - Etude 2 

 

 
82 

 

 Afin d’être en adéquation avec les SJ et SJbras réalisés par les sujets, trois contraintes 

ont été appliquées au modèle de simulation. La première a pour but de reproduire le contact 

entre le talon et le sol durant le début de la phase d’impulsion. Ainsi, l’accélération 

segmentaire du pied a été considérée comme nulle jusqu’à l’instant où le moment de la force 

de réaction au sol relatif aux orteils soit égal à zéro. Après cet instant le pied était libre de 

bouger. La seconde contrainte consiste à fixer les orteils au sol jusqu’à l’instant du décollage. 

Ainsi, nous avons imposé une vitesse horizontale et verticale des orteils nulle jusqu’à ce que 

la force verticale de réaction au sol soit égale à zéro. La troisième contrainte n’est présente 

que lors de SJbras. Comme le modèle n’incorpore pas le posterior deltoideus, les bras ont du 

être fixés tant que l’anterior deltoideus n’était pas activé. Pour ce faire, nous avons imposé 

une accélération segmentaire des bras égale à zéro tant que l’anterior deltoideus n’était pas 

activé. Après ce moment, les bras sont libres de tourner. Au-delà de ces trois contraintes, le 

détail du fonctionnement du modèle de simulation est donné dans le Chapitre 2 - Partie 1 - 

section 3.4.1. 

 

 

Figure 38. Modèle de simulation en deux dimensions du système musculo-squelettique. Le modèle est 

composé de cinq segments rigides (SJ) interconnectés par quatre articulations et mis en mouvement par sept 

complexes muscle-tendon : soleus (SOL), gastrocnemius (GAS), vasti (VAS), rectus femoris (RF), biceps femoris 

caput longum (BF), gluteus maximus (GLU) and erector spinae (ES). Pour SJbras, le modèle est composé de six 

segments rigides interconnectés par cinq articulations et mis en mouvement par huit complexes muscle-

tendon : SOL, GAS, BF, GLU, VAS, RF, ES et anterior deltoideus (AD). 
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2.6. Statistiques 

 Les différences de hauteur de saut et de travail articulaire entre SJ et SJbras ont été 

testées en utilisant un test t de Student (bi-varié) sur échantillons appareillés. Toutes les 

analyses ont été réalisées en utilisant le logiciel « R commander Package » (R.2.7.2., R 

Foundation for Statistical Computing, Vienne, Autriche). Le seuil de significativité a été 

établi à p < 0,05. 

 

3. Résultats 

 Les positions moyennes au cours de l’impulsion sont présentées Figure 39 et Figure 

40, ainsi que certaines variables descriptives présentées dans le Tableau 5. 

 

3.1. Les sauts réalisés par les sujets 

 La hauteur initiale du CG est la même entre SJ et SJbras. La hauteur de saut est en 

moyenne 9 cm plus haute lors de SJbras que lors de SJ. Ceci est expliqué par une position du 

CG 5 cm plus haute à l’instant du décollage lors d’un SJbras et par une Hvol (différence entre la 

hauteur du CG à l’apex de la phase de vol et la hauteur du CG à l’instant du décollage) 4 cm 

plus haute durant SJbras. Ainsi, la hauteur du CG à l’instant du décollage explique 56% de la 

différence de hauteur de saut entre SJ et SJbras, alors que Hvol en explique 44%. Le temps 

d’impulsion est en moyenne 190 ms plus long lors de SJbras comparé à SJ. 

 Les travaux mécaniques produits par les articulations de la cheville, du genou et de la 

hanche restent inchangés entre SJ et SJbras. A l’inverse, le travail mécanique généré à 

l’articulation L5-S1 est en moyenne 0,83 J plus grand lors de SJbras comparé à SJ. Le travail 

mécanique produit à l’articulation de l’épaule correspond à 6,6% du travail total (Tableau 6). 
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Tableau 5. Moyenne ± écart type des données cinématiques décrivant le squat jump avec ou sans un balancé 

des bras réalisé par les sujets et le modèle de simulation. 

Variables 
Sans balancé des 

bras 

Avec balancé 

des bras 
Valeur p 

Intervalle de 

confiance (95%) 

Sauts réalisés par les sujets 

ZCG,ini (m) -0,18 ± 0,04 -0,17 ± 0,05 p=0,16 -0,01  -  0,04 

ZCG,déc (m) 0,08 ± 0,01 0,13 ± 0,01 p<0,01 0,05  -  0,07 

ZCG,max (m) 0,38 ± 0,06 0,47 ± 0,06 p<0,05 0,07  -  0,12 

ZCG,vol (m) 0,30 ± 0,05 0,34 ± 0,05 p<0,01 0,02  -  0,06 

timpulsion (s) 0,393 ± 0,06 0,584 ± 0,04 p<0,01 0,10  -  0,28 

Sauts réalisés par le modèle de simulation 

ZCG,ini (m) -0,20 -0,20   

ZCG,déc (m) 0,04 0,09   

ZCG,max (m) 0,40 0,52   

ZCG,vol (m) 0,36 0,43   

timpulsion (s) 0,235 0,362   

ZCG,ini : hauteur du CG relative à la position debout ; ZCG,déc : hauteur du CG à l’instant du décollage relative à la 

position debout ; ZCG,max : hauteur du CG lors de l’apex de la phase de vol relative à la position debout ; ZCG,vol : 

hauteur du CG relative à ZCG,déc ; timpulsion : durée de l’impulsion définie par le temps entre de début de 

l’augmentation de la force verticale de réaction au sol et le l’instant du décollage. 

 

 

Tableau 6. Moyenne ± écart-type du travail mécanique produit aux différentes articulations (W) lors d’un squat 

jump réalisé par les sujets avec ou sans balancé des bras 

Variables 
Sans balancé des 

bras 

Avec balancé 

des bras 
p value 

Intervalle de 

confiance (95%) 

WCheville (J) 1,64 ± 0,44 1,63 ± 0,47 p=0,9 -0,33  -  0,30 

WGenou (J) 2,50 ± 0,80 2,15 ± 1,15 p=0,34 -0,56  -  1,27 

WHanche (J) 1,02 ± 0,55 1,00 ± 0,66 p=0,72 -0,65  -  0,85 

WL5-S1 (J) 0,38 ± 0,11 1,21 ± 0,57 p<0,05 0,18  -  1,50 

WEpaule (J) Ø 0,42 ± 0,30   

Wtotal (J) 5,54 ± 0,86 6,40 ± 1,27 p<0,05 0,20  -  1,78 
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3.2. Les sauts réalisés par le modèle de simulation 

 Bien que le seul critère d’optimisation soit la hauteur de saut atteinte par le CG, la 

cinématique et la dynamique des sauts simulés sont très proches des sauts réalisés par les 

sujets (Figure 39 et Figure 40). Les impulsions des sauts simulés sont 1,66 et 1,60 fois plus 

rapides que les sauts exécutés par les sujets respectivement pour SJ et SJbras. Néanmoins, les 

différences de temps d’impulsion entre SJ et SJbras sont similaires pour les sauts simulés et les 

sauts réalisés par les sujets. Les impulsions sont 1,49 et 1,54 fois plus rapides lors des SJ 

comparés aux SJbras, respectivement pour les sauts réalisés par les sujets et les sauts simulés. 

 

 

Figure 39. Kinogrammes moyens représentant les squat jumps sans balancé des bras réalisés par les sujets (n = 

8) et le modèle de simulation. Le temps est donné en pourcentage du temps d’impulsion. La force de réaction 

au sol est représentée par un vecteur (vers le haut) dont l’origine est le centre de pression. Les flèches pointant 

vers le bas représentent le poids ayant pour origine le CG (o). 
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Figure 40. Kinogrammes moyens représentant les squat jumps avec balancé des bras réalisés par les sujets (n = 

8) et le modèle de simulation. Le temps est donné en pourcentage du temps d’impulsion. La force de réaction 

au sol est représentée par un vecteur (vers le haut) dont l’origine est le centre de pression. Les flèches pointant 

vers le bas représentent le poids ayant pour origine le CG (o). 

 

 Pour quantifier l’écart entre la cinématique des sauts simulés et des sauts réalisés par 

les sujets, le temps d’impulsion a été normalisé par rapport au temps total d’impulsion (entre 

0 et 100%). Par la suite pour chaque condition (SJ et SJbras) les différences entre les angles 

segmentaires respectifs des sujets et des sauts simulés ont été calculées à chaque instant. La 

somme des racines carrées des différences élevées au carré divisée par le nombre 

d’échantillons (valeur RMS) a alors été calculée pour quantifier l’écart moyen entre les 

cinématiques des sauts simulés et des sauts réalisés par les sujets. Concernant SJ, les RMS 

sont égales à 0,57 ; 3,44 ; 3,44 ; 4,01 ; 3,44° respectivement pour la position des pieds, des 

jambes, des cuisses, du pelvis et de HAT-pelvis. Pour SJbras, les RMS sont égales à 1,72 ; 2,29 ; 

2,29 ; 5,73 ; 4,01 ; 12,61° respectivement pour la position des pieds, des jambes, des cuisses, 

du pelvis, du segment « tête-tronc » et des bras. Il peut être noté que les bras commencent à 

tourner plus tôt pour les sauts simulés. Ainsi la plus grande erreur moyenne est observée entre 

40 et 60% du temps d’impulsion. Ces différences pourraient être expliquées par le fait que le 

muscle biceps brachii caput longum n’est pas été incorporé dans le modèle. Ainsi son 



Chapitre 2 - Partie 2 - Etude 2 

 

 
87 

 

activation aurait participé à la rotation des bras et aurait pu augmenter leur vitesse de rotation. 

En conséquence le modèle de simulation aurait pu retarder le début de la rotation des bras. 

Une seconde explication serait que les sujets ne sont pas totalement coutumiers de la tâche 

(bien que la session d’échauffement ait eu pour but de les familiariser avec la tâche 

demandée). Ainsi, les sauts avec balancé des bras ne seraient pas parfaitement coordonnés 

contrairement aux sauts simulés dont l’optimisation permet de trouver la coordination 

optimale pour minimiser l’objectif (moins la hauteur de saut). 

 Concernant la hauteur du CG au cours de l’impulsion, les conditions expérimentales et 

de simulation sont également proches. Le modèle de simulation commence 2 cm plus bas que 

les sujets à cause de différences anthropométriques entre le modèle de simulation et les sujets. 

La hauteur du CG au décollage est 4 cm plus basse pour le modèle de simulation lors de SJ et 

SJbras. Le modèle de simulation saute (ZCG,max) 2 cm (pour SJ) et 5 cm (pour SJbras) plus haut 

comparé aux sujets. La différence entre SJ et SJbras est similaire entre le modèle de simulation 

et les sujets. La hauteur de saut est 1,30 et 1,23 fois plus grande lors de SJbras comparée à SJ 

respectivement pour le modèle de simulation et pour les sujets. Pour le modèle, 42% de la 

différence de hauteur de saut entre SJbras et SJ est expliquée par la hauteur du CG au décollage 

et 58% par Hvol. Ces valeurs sont proches de celles observées pour les sujets (respectivement 

56% et 44%) 

 Une plus grande hauteur de saut observée lors de SJbras correspond à une plus grande 

Eeff lors de l’impulsion : 418 Joules pour SJ et 499 Joules pour SJbras (Tableau 7). Wtotalm 

durant l’impulsion est 469 Joules plus élevé durant SJbras comparé à SJ. Ceci signifie que Reff 

est égal à 0,73 et 0,67 respectivement pour SJ et SJbras. Le Wtotalm supérieur lors de SJbras est 

du à un plus grand travail des muscles gluteus maximus, biceps femoris caput longum, erector 

spinae et AD (Tableau 7). 
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Tableau 7. Travail musculaire, énergies potentielle et cinétique, ratio efficace lors de l’impulsion pour les sauts 

simulés avec et sans balancé des bras. 

Variables 
Sans balancé des 

bras 

Avec balancé 

des bras 

WSOL (J) 66,35 62,47 

WGAS (J) 39,33 40,95 

WVAS (J) 121,01 111,9 

WRF (J) 18,30 14,36 

WGLU (J) 126,77 140,05 

WBF (J) 68,47 97,72 

WES (J) 135,47 144,69 

WAD (J) Ø 132,22 

Wtotalm (J) 575,72 744,36 

ΔEpot (J) 169,88 206,79 

Ecin (J) 248,53 292,36 

Reff 0,73 0,67 

SOL= soleus; GAS=gastrocnemius; VAS= vasti ; RF=rectus femoris ; GLU=gluteus maximus ; BF=biceps femoris 

caput longum ; ES=erector spinae ; AD= anterior deltoideus. Le travail produit par les muscles inclut les 

membres droit et gauche. Wtotalm: travail musculaire total; ΔEpot: énergie potentielle au décollage relative à 

l’énergie potentielle lors de la position initiale; Ecin: énergie cinétique de translation verticale du CG à l’instant 

du décollage; Reff: ratio efficace égale à (ΔEpot + Ecin) /Wtotalm. 

 

 La Figure 41 montre que CE du biceps femoris caput longum produit plus de force, a 

une vitesse de raccourcissement de CE plus faible et atteint un niveau d’activation maximale 

plus tôt lors de SJbras comparé à SJ. La force de CE du gluteus maximus est plus grande à 

partir de la seconde moitié de l’impulsion pour SJbras. La vitesse de raccourcissement du 

gluteus maximus est plus faible pour SJbras. Le niveau d’activation du gluteus maximus est 

plus faible durant la première partie de l’impulsion lors de SJbras ; par la suite aucune 

différence n’est observée entre SJ et SJbras. L’erector spinae produit une plus grande force et a 

une plus faible vitesse de raccourcissement durant SJbras comparé à SJ pendant la seconde 

moitié de l’impulsion. Le niveau d’activation de l’erector spinae est le même entre SJ et 

SJbras. Enfin la distance de raccourcissement de l’erector spinae est plus petite lors de SJbras 

comparée à SJ. 
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Figure 41. Force (en haut), vitesse de raccourcissement (au milieu), niveau d’activation (en bas) de l’élément 

contractile (CE) du biceps femoris caput longum, du gluteus maximus et de l’erector spinae en fonction la 

longueur de CE, lors de sauts simulés avec (SJbras, ligne noire) et sans (SJ, ligne en pointillés) balancé des bras. 

Les valeurs des muscles droit et gauche ont été ajoutées. Les flèches indiquent le sens du temps. 

 

4. Discussion 

 Le premier objectif de cette étude est d’évaluer l’effet d’un balancé des bras sur le 

travail produit aux articulations des membres inférieurs lors d’un squat jump maximal. Le 

second objectif est de déterminer les mécanismes expliquant la différence de Eeff entre SJbras et 

SJ. Pour répondre à ces objectifs des sujets ont effectués des squat jumps maximaux avec et 

sans balancé des bras. De plus nous avons simulé ces deux types de saut à l’aide d’un modèle 

de simulation du système musculo-squelettique. 
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 Lors des SJbras, la hauteur de saut atteinte par les sujets est 20% supérieure à la hauteur 

de saut lors de SJ. 44% de cette différence est expliquée par Hvol et 56% par la hauteur du CG 

à l’instant du décollage. Ces résultats concordent avec ceux de la littérature, même si 

l’influence de Hvol est habituellement un peu plus importante 
(67; 87)

. Par ailleurs l’amélioration 

de la hauteur de saut lors de SJbras est expliquée par une augmentation du travail total de 0,86 

J/kg. 34% de cette augmentation est du au WEpaule et 66% est attribuée à une augmentation de 

WL5-S1. Contrairement aux études précédentes aucun changement au niveau de Whanche n’est 

observé. Ces différences sont probablement dues à l’introduction du pelvis dans la 

modélisation de l’individu. Ainsi les effets d’un balancé des bras habituellement observés 

dans les précédentes études 
(36; 58; 67; 68; 87)

 sur le travail mécanique produit à la hanche 

(augmentation de ce travail avec un balancé des bras) seraient « déplacés » à l’articulation L5-

S1. 

 Afin de comprendre plus précisément les mécanismes expliquant la différence de Eeff 

entre les deux conditions, nous avons simulé SJ et SJbras avec un modèle de simulation du 

système musculo-squelettique. Le modèle de simulation utilisé montre qu’il reproduit les 

principales caractéristiques des différents types de saut chez les humains 
(13)

. Ceci est 

également le cas dans cette étude. Même si les temps d’impulsions sont plus faibles pour la 

simulation, les différences relatives entre SJbras et SJ sont très proches (i.e. les hauteurs de saut 

sont 1,30 et 1,23 fois plus grandes lors de SJbras respectivement pour la simulation et les 

sujets). Les erreurs moyennes (RMS) les plus grandes entre la cinématique des sujets et du 

modèle de simulation sont de 4,01 ° pour le pelvis lors de SJ et de 12,61° pour les bras lors de 

SJbras. Ainsi, nous pouvons conclure que le modèle de simulation utilisé dans cette étude 

présente les principales caractéristiques de SJ et SJbras. 

 Le modèle saute 23% plus haut avec un balancé des bras. Ceci est expliqué par une 

position plus haute du CG à l’instant du décollage (42%) et par une plus grande Hvol (58%). 

Ces résultats sont confirmés par une plus grande Eeff (+ 80,74 J lors de SJbras comparé à SJ). 

Cette plus grande Eeff est expliquée par un plus grand Wtotalm, puisque Reff est même plus 

faible lors de SJbras. Un plus petit Reff lors de SJbras peut être du à la rotation des bras qui 

augmente l’énergie cinétique de rotation et donc l’énergie inefficace. Le plus grand Wtotalm 
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observé durant SJbras est expliqué par WAD et par une augmentation de WES, WGLU et WBF. Les 

mécanismes sous-tendant ces augmentations de travail musculaire lors de SJbras sont différents 

en fonction du complexe muscle-tendon considéré (Figure 41). 

 Le plus grand WBF observé lors de SJbras est expliqué par une plus grande distance de 

raccourcissement de CE et par une plus grande production de force de CE. Cette dernière est 

expliquée par une vitesse de raccourcissement plus faible en particulier lors de la seconde 

partie de l’impulsion et par un plus grand niveau d’activation notamment au début de 

l’impulsion. Concernant WGLU et WES, le plus grand travail obtenu lors de SJbras est expliqué 

par une plus grande production de force de CE, ceci étant causé par une plus faible vitesse de 

raccourcissement.  

 Ces résultats mettent en évidence qu’il n’y a pas seulement les muscles extenseurs de 

la hanche qui produisent plus de travail lors d’un squat jump avec balancé des bras. En effet le 

travail des muscles extenseurs du rachis (WES) augmente également. Les études précédentes 

utilisant des modèles de simulation 
(29; 42)

 ont attribué l’augmentation du travail des muscles 

extenseurs de la hanche à une diminution de leur vitesse de raccourcissement. Les mêmes 

résultats sont observés pour l’erector spinae et le gluteus maximus. Cependant, 

l’augmentation de WBF lors de SJbras est due à une diminution de sa vitesse de 

raccourcissement mais également à une plus grande longueur de raccourcissement et à un 

niveau d’activation supérieur. 
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 Les études 1 et 2 ont montré l’importance de considérer les mouvements du pelvis 

lorsque le squat jump avec ou sans balancé des bras est étudié. De plus, dans un premier 

temps le travail mécanique a été mesuré à l’articulation coxo-fémorale (hanche) et à 

l’articulation lombo-pelvienne (L5-S1) et dans un second temps il a été montré dans l’étude 2 

que l’erector spinae produisait également un travail musculaire. Ainsi, ces deux études 

mettent en évidence la contribution et le rôle moteur de l’articulation coxo-fémorale et lombo-

pelvienne lors de la réalisation d’un squat jump. 

 Afin d’évaluer totalement la fonction motrice du complexe lombo-pelvi-fémoral lors 

du squat jump maximal, il est nécessaire d’évaluer plus précisément le rôle de l’extension du 

rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne. Ceci sera l’objet de l’axe 2 présenté ci-

après. 

 La hauteur de saut est augmentée lorsqu’un squat jump est réalisé avec un 

balancé des bras comparé à un squat jump effectué les mains sur les hanches. Les 

études antérieures expliquent cette augmentation de performance par l’énergie 

efficace emmagasinée par les membres supérieurs et par une augmentation du 

travail des muscles extenseurs de la hanche. Cette dernière était expliquée par une 

production de force plus importante, due à une vitesse de raccourcissement plus 

faible de l’élément contractile 

 Notre étude considère le pelvis comme étant dissocié du segment « tête-

tronc », les résultats observés diffèrent en partie des précédentes études. La 

hauteur de saut est améliorée avec un balancé des bras par : 

 Le travail produit à l’articulation des épaules et une augmentation du 

travail généré au niveau de L5-S1 pour les sujets. Le travail à l’articulation 

de la hanche reste inchangé. 

 Une augmentation du travail des muscles gluteus maximus, biceps femoris 

caput longum et erector spinae. Ceci est expliqué pour les trois complexes 

muscle-tendon par une plus grande production de force due à une vitesse de 

raccourcissement plus faible de l’élément contractile. Pour le biceps femoris 

caput longum on observe aussi un niveau d’activation supérieur et une 

distance de raccourcissement de l’élément contractile plus grande. 
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Partie 3. Axe 2 

 

Cet axe d’étude a fait l’objet de deux publications disponibles en annexes 

o Blache Y., Monteil K. Influence of trunk extension on vertical jump height during 

maximal squat jumping. Journal of Sports Sciences, soumis. 

o Blache Y., Monteil K. Effect of initial trunk flexion and maximal strength of the 

erector spinae on vertical jump height during maximal squat jumping, en cours de 

rédaction. 

 

 

 Le rôle moteur des muscles érecteurs du rachis n’a jamais été considéré lors des études 

portant sur le squat jump. Les résultats des études de l’axe 2 montrent que si le rachis 

lombaire ne s’étendait pas lors de la phase d’impulsion d’un squat jump, la hauteur de saut 

serait diminuée. Cette extension est permise par l’activation du muscle erector spinae, qui 

participe alors à la production du travail mécanique total permettant d’atteindre une hauteur 

de saut maximale. Le rôle de l’extension du rachis lombaire est modulé en fonction de la 

position initiale du rachis et de la force maximale de l’erector spinae. Plus le rachis lombaire 

est initialement fléchi et plus la force maximale de l’erector spinae est grande, plus le travail 

développé par ce muscle est important et par conséquent plus la hauteur de saut est élevée. 

Ces deux études confirment que la partie supérieure du complexe-lombo-fémoral joue un rôle 

moteur sur la performance en squat jump. Par ailleurs ces résultats ouvrent des perspectives 

quant aux méthodes d’entrainement visant l’amélioration de la détente verticale. 
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Etude 3 

Influence de l’extension du rachis lombaire sur la hauteur de saut lors d’un 

squat jump maximal 

 

 L’objectif de cette étude est de déterminer l’influence des extensions du rachis lombaire ainsi 

que de l’activation de l’erector spinae sur la hauteur de saut lors d’un squat jump maximal. Huit sujets 

masculins ont effectué des squat jumps maximaux. Les données cinématiques, dynamiques et l’EMGs 

de l’erector spinae ont été recueillies. Un modèle de simulation a été utilisé pour simuler un squat 

jump maximal avec (SJ) et sans (SJWTE) extensions du rachis lombaire et de l’articulation lombo-

pelvienne. On observe chez les sujets des extensions du rachis lombaire et de l’articulation lombo-

pelvienne ainsi qu’une activation de l’erector spinae. La hauteur de saut est 5,4 cm plus faible lors de 

SJWTE comparé à SJ. Quand la force maximale isométrique de l’erector spinae est modifiée (de -20% à 

+ 20%), la hauteur de saut reste toujours plus grande lors de SJ comparée à SJWTE (entre 4,3 cm et 6,4 

cm). Ces résultats sont expliqués par un plus grand Wtotalm lors de SJ, en relation avec le travail produit 

par l’erector spinae (+119,5 J). En conclusion, les extensions du rachis lombaire et de l’articulation 

lombo-pelvienne observées lors de SJ sont en partie favorisées par l’activation de l’erector spinae. Les 

sauts simulés confirment cette hypothèse montrant que la hauteur de saut est diminuée si ce muscle 

n’est pas intégré dans le modèle de simulation. Ainsi, il en est conclu que l’erector spinae devrait être 

considéré comme un extenseur du rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne permettant 

d’augmenter Wtotalm et donc d’améliorer la performance lors de l’exécution de squat jumps maximaux. 

 

1. Introduction 

 Améliorer la hauteur de saut est un objectif pour beaucoup d’entraineurs et de sportifs. 

Ainsi, de nombreuses études ont cherché les facteurs de la performance en saut vertical. Cette 

dernière dépendrait de la force, de la vitesse et de la puissance des membres inférieurs. 

L’étendue d’extension des articulations des membres inférieurs, ainsi que la coordination 

inter-segmentaire seraient également des éléments à prendre en compte pour maximiser la 

hauteur de saut (cf. Chapitre 1 - Partie 2 - section 2 pour plus d’informations sur les facteurs 

de la performance en saut vertical). Ces études considèrent alors que seuls les membres 
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inférieurs contribuent à l’élévation du CG lors d’un saut vertical et n’intègrent pas le rôle du 

complexe lombo-pelvi-fémoral. Néanmoins deux études ont montré qu’un renforcement 

musculaire des muscles de la ceinture pelvienne (i.e. erector spinae et rectus abdominis) 

permettrait d’améliorer la hauteur de saut. Ces études n’ont cependant pas cherché à 

déterminer les causes de ces améliorations (cf. Chapitre 1 - Partie 3 pour plus d’informations 

sur les limites des études évaluant les facteurs de la performance en saut vertical). 

 L’objectif de cette étude est de déterminer l’influence des extensions du rachis 

lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne ainsi que de l’activation de l’erector spinae sur 

la hauteur de saut lors d’un squat jump maximal. Pour répondre à cet objectif, un modèle de 

simulation du système musculo-squelettique a été utilisé afin de comparer la hauteur de saut 

maximale entre SJ et SJWTE. Nous avons également cherché à évaluer dans quelle mesure la 

modification de la force de l’erector spinae influence la hauteur de saut maximal en squat 

jump. 

 

2. Matériel et méthodes 

2.1. Sujets et procédure 

 Huit sujets masculins sans trouble musculo-squelettique (âge (année) : 25,0 ± 4,21 ; 

taille (m) : 1,78 ± 0,03 ; masse corporelle (kg) : 68,5 ± 4,9) ont participé volontairement à 

cette étude. Les sujets ont signé un consentement les informant du déroulement de l’étude. 

 Avant de réaliser la tâche demandée, les sujets ont suivi un échauffement de 10 

minutes pendant lequel ils se sont entrainés à effectuer des squat jumps avec les mains 

croisées sur le torse. Après cet échauffement il a été demandé aux sujets de réaliser dans les 

mêmes conditions trois squat jumps sans contremouvement (contrôlé pendant le traitement 

des données). Afin de déterminer le début de l’impulsion, les sujets ont maintenu leur position 

initiale pendant une seconde. Lors du traitement des données, la composante verticale de la 

force de réaction au sol a permis de déterminer l’éventuelle présence d’un contremouvement. 

Lorsque que c’était le cas, l’essai a été éliminé. 
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 La hauteur de saut a été définie par la différence entre la hauteur du CG à l’apex du 

saut et la hauteur du CG lorsque le sujet se tient debout les talons en contact avec le sol. Seul 

le saut le plus haut a été conservé pour analyse. 

 

2.2. Acquisition des données 

 Des marqueurs réfléchissants ont été collés sur la peau et le profil droit des sujets au 

niveau de la tête du 5
ème

 métatarse, de la malléole latérale, du condyle fémorale latéral, du 

grand trochanter, de l’épine iliaque antéro-supérieure, de l’épine iliaque postéro-supérieure, 

de la 12
ème

 thoracique (T12) et de la 7
ème

 cervicale (C7). Les données cinématiques et 

dynamiques ont été recueillies selon le même protocole que celui mis en place pour les études 

1 et 2. 

 L’électromyogramme de l’erector spinae a été enregistré en utilisant une paire 

d’électrodes de surface (EMG Triode, nickel plaqué, diamètre des électrodes = 1 cm, distance 

inter-électrode = 2 cm, gain = 500, Thought Technology, Montreal, Canada). Après avoir rasé 

et nettoyé la peau avec de l’alcool, les électrodes ont été positionnées 5 cm latéralement à la 

seconde vertèbre lombaire et placées dans la direction des fibres musculaires de l’erector 

spinae 
(134)

. Le signal EMGs a été enregistré par le système Flexcomp Infiniti (Thought 

Technology, Montreal, Canada, 2048 Hz). 

 

2.3. Traitement des données 

 Le traitement des données cinématiques et dynamiques est le même que pour l’étude 1 

(cf. Chapitre 2 - Partie 2 - section 2.3 pour plus de détails), à l’exception de la modélisation du 

rachis lombaire. Les inclinaisons des vertèbres lombaires ont été calculées en fonction de 

l’angle formé entre le pelvis et le segment TBT qui correspond au segment compris entre C7 

et T12. Ainsi les coefficients de White et Panjabi 
(140)

 ont été utilisés pour caractériser la 

cinématique des courbures lombaires (cf. Chapitre 2 - Partie 1 - section 3.4.2 pour les valeurs 

des coefficients). Les sujets ont été représentés par un modèle à 10 segments rigides en deux 
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dimensions dans le plan sagittal : les pieds, les jambes, les cuisses, le pelvis, les 5 lombaires et 

le TBT (cf. Figure 21, p.43). 

 Le signal EMGs a été redressé, échantillonné à 200 Hz puis lissé avec un filtre 

Butterworth passe-bas de 4
ème

 ordre (fréquence de coupure : 10 Hz) afin d’obtenir un signal 

redressé et lissé (SREMG). 

 

2.4. Cinématique  

 La position des centres de masse de chaque segment a été déterminée en utilisant les 

données anthropométriques de Winter 
(142)

. Pour le pelvis et TBT, les masses relatives ont été 

obtenues à partir d’un rapport de la NASA 
(138)

 et la position des centres de masse à partir des 

travaux de Kreighbaum & Barthels 
(81)

. Afin de calculer la position du CG, il a été considéré 

que la masse totale du tronc est concentrée au niveau du segment TBT 
(39)

. 

 

2.5. Modèle de simulation du système musculo-squelettique 

2.5.1. Squat jump avec extension du tronc 

 Pour la simulation de SJ, un modèle en deux dimensions du système musculo-

squelettique a été utilisé. Ce modèle est composé de 10 segments rigides : les pieds, les 

jambes, les cuisses, le pelvis, les 5 vertèbres lombaires et le segment TBT (les membres 

inférieurs droit et gauche ont été regroupés). Ces segments sont articulés par 9 articulations : 

cheville, genou, hanche, L5-S1, L4-L5, L3-L4, L2-L3, L1-L2 et TBT-L1. Les caractéristiques 

des segments ainsi que les positions initiales du modèle ont été dérivées des mesures obtenues 

sur les huit sujets participant à cette étude (Tableau 8). 
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Tableau 8. Données anthropométriques et positions initiales des segments utilisées pour le modèle de 

simulation. 

 l (m) d (m) m (kg) I (kg.m²) ini (°) 

Pieds 0,128 0,064 1,987 0,007 151,1 

Jambes 0,424 0,241 6,371 0,100 58,9 

Cuisses 0,437 0,248 13,70 0,270 134,4 

Pelvis 0,119 0,113 8,083 0,010 82,5 

L5 0,030 Ø 0 0 71,2 

L4 0,031 Ø 0 0 61,3 

L3 0,041 Ø 0 0 52,0 

L2 0,031 Ø 0 0 43,3 

L1 0,031 Ø 0 0 35,9 

TBT 0,326 0,065 38,36 2,20 28,3 

Données anthropométriques et positions initiales obtenues à partir des huit sujets participant à cette étude : 

longueur du segment (l), distance entre l’articulation distale et le centre de masse du segment (d), masse du 

segment (m), moment d’inertie relatif au centre de masse (I), angle segmentaire initial relatif à l’horizontale 

calculé dans le sens trigonométrique ( ini). 

 

 Les segments sont mis en mouvement par sept complexes muscle-tendon responsables 

de l’extension des membres inférieurs, du pelvis, des vertèbres lombaires et de TBT : soleus, 

gastrocnemius, vasti, rectus femoris, biceps femoris caput longum, gluteus maximus, erector 

spinae. (Figure 42) 

 Afin d’être en adéquation avec les SJ réalisés par les sujets, trois contraintes ont été 

appliquées au modèle de simulation. La première consiste à représenter le mouvement des 

vertèbres lombaires en fonction de l’angle formé entre TBT et le pelvis en utilisant les 

coefficients de White et Panjabi 
(140)

 (cf. Chapitre 2 - Partie 1 - section 3.4.2). Les deux autres 

contraintes concernant la représentation du contact entre le talon et le sol durant le début de la 

phase d’impulsion sont décrites dans l’étude 2. Au-delà de ces trois contraintes, le détail du 
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fonctionnement du modèle de simulation est donné dans le Chapitre 2 - Partie 1 - section 

3.4.2. 

 Enfin, la simulation a été optimisée et conduite avec cinq différentes forces maximales 

isométriques de l’erector spinae. La force de référence a été déterminée à partir des travaux 

de van der Burg et al. 
(125)

 et correspond à 7000 N. Pour les quatre autres conditions, la force 

de l’erector spinae a été augmentée et réduite de 10% et 20% donnant ainsi des valeurs de 

7700 N (SJ+10%), 8400 N (SJ+20%), 6300 N (SJ-10%) and 5600 N (SJ-20%). 

 

  
Figure 42. Modèle de simulation en deux dimensions du système musculo-squelettique. Le modèle est 

composé de dix segments rigides (SJ) interconnectés par neuf articulations mobiles et mis en mouvement par 

sept complexes muscle-tendon : soleus (SOL), gastrocnemius (GAS), vasti (VAS), rectus femoris (RF), biceps 

femoris caput longum (BF), gluteus maximus (GLU) et erector spinae (ES). Pour SJWTE, le modèle est composé 

de dix segments rigides interconnectés par trois articulations mobiles et mis en mouvement par six complexes 

muscle-tendon : SOL, GAS, BF, GLU, VAS et RF. 

 

2.5.2. Squat jump sans extension du tronc  

 L’objectif est de simuler un squat jump avec les articulations L5-S1, L4-L5, L3-L4, 

L2-L3, L1-L2 et TBT-L1 restant fixes. De plus, afin d’évaluer le rôle de l’activation de 

l’erector spinae durant un squat jump, ce dernier muscle doit être inactivé durant SJWTE. Ainsi 

le système fixe « pelvis + 5 vertèbres lombaires + TBT » (SYST) doit être seulement mis en 

mouvement par les muscles extenseurs de hanche (gluteus maximus et biceps femoris caput 

SJ SJWTE 
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longum) (Figure 42). SYST est un segment partant de l’articulation de la hanche et passant 

par le centre de masse du système « pelvis + 5 vertèbres lombaires + TBT ». La longueur de 

SYST est égale à la longueur du segment entre l’articulation de la hanche et C7 calculée à 

partir de la position initiale du modèle. La masse de SYST correspond à la somme des masses 

du pelvis, des vertèbres lombaires et de TBT. Le moment d’inertie de SYST a été calculé à 

partir des tables anthropométriques 
(142)

 (Figure 43). 

 

Figure 43. Le système « pelvis + 5 vertèbres lombaires + TBT» correspond à la ligne continue fine. La ligne 

pointillée épaisse correspond à SYST et possède la même longueur que la ligne pointillé fine. Le cercle vide 

correspond au centre de gravité du système complet « pelvis + 5 vertèbres lombaires + TBT». 

 

 La relation entre l’angle articulaire et la longueur du muscle donnée par van der Burg 

et al. 
(125)

 a été corrigée pour tous les muscles croisant l’articulation de la hanche : gluteus 

maximus, biceps femoris caput longum et rectus femoris. Ainsi, la mise en mouvement de 

SYST est exactement similaire à la mise en mouvement du système « pelvis + 5 vertèbres 

lombaires + TBT» avec les articulations L5-S1, L4-L5, L3-L4, L2-L3, L1-L2 et TBT-L1 

restant fixes.  

 Connaissant la relation entre l’angle articulaire formé par le pelvis et TBT, et les 

longueurs des muscles gluteus maximus, biceps femoris caput longum et rectus femoris, ainsi 

SYST 

« 5 vertèbres lombaires 

+ TBT » 

Pelvis 
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que la différence d’angle entre le pelvis et SYST, nous avons pu calculer les nouvelles 

constantes de la manière suivante : 

 

Pour un muscle mono-articulaire (i.e. gluteus maximus) : 

   (eq. 1) 

Avec LMTC : longueur du complexe muscle-tendon ; i : l’angle segmentaire des segments 

adjacents à l’articulation croisée les complexes muscle-tendon ; A0, A1 et A2 des constantes 

 

Sachant que A2 est égale à zéro pour le gluteus maximus et que A1 est la constante du bras de 

levier restant inchangée, il suffit de calculer le nouveau A0 (A0nouv) pour le nouvel angle 

segmentaire 2 ( 2nouv) (i.e. SYST), ceci pour la même longueur du complexe muscle-tendon 

(calculée à partir de eq. 1). 

A partir de (eq.1) nous avons 

       (eq. 2) 

Ainsi nous obtenons 

    (eq. 3) 

 

Pour un muscle bi-articulaire (i.e. biceps femoris caput longum et rectus femoris) : 

 

Avec A1’, A2’ and A3’ les constantes de la seconde articulation croisée par le complexe 

muscle-tendon 

 

Comme pour les muscles mono-articulaires nous obtenons : 
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3. Résultats 

3.1. Squat jumps réalisés par les sujets 

 Les sujets ont réalisé des SJ d’une hauteur moyenne de 39 cm (Tableau 9). Les 

kinogrammes indiquent la présence d’une extension quasi totale de toutes les articulations à 

l’instant du décollage (Figure 45). Le signal SREMG montre une activation de l’erector 

spinae dès le début de l’impulsion (Figure 44). 

 

 

Figure 44. Signal EMG redressé et lissé (SREMG) du muscle erector spinae au cours de l’impulsion. Le temps est 

normalisé en fonction de la durée de l’impulsion. t = 100% correspond à l’instant du décollage. 

 

3.2. Comparaison entre les squat jumps des sujets et ceux simulés 

 Pour s’assurer que le modèle de simulation présente les principales caractéristiques des 

sauts réalisés par les sujets, nous avons comparé SJ réalisés par les sujets et SJ simulés. Bien 

que le seul critère d’optimisation soit la hauteur maximale de saut, la cinématique et la 

dynamique des sauts réalisés par les sujets et des sauts simulés sont très proches. On note 

néanmoins que l’impulsion du SJ simulé est 1,6 fois plus rapide que celle des sauts des sujets. 

Ce résultat pourrait être expliqué par le fait que nos sujets ne sont pas spécifiquement 

entrainés pour le saut vertical maximal. Des études antérieures utilisant quasiment le même 
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modèle de simulation ont observé des temps d’impulsions simulés égaux à 265 ms et un 

temps d’impulsion moyen de joueur de volleyball égal à 261 ms 
(15)

. Ces résultats sont 

proches des valeurs de temps d’impulsion obtenues dans notre étude (ente 225 et 296 ms). 

Ainsi, pour quantifier la différence de mouvements entre les sauts réels et simulés, le temps a 

été normalisé en fonction du temps d’impulsion. Par la suite, nous avons calculé à tout instant 

et pour chaque segment la différence entre l’angle segmentaire du saut réel et du saut simulé. 

Enfin l’erreur RMS a été calculée. Les valeurs RMS pour le pied, la jambe, la cuisse, le 

pelvis, L5, L4, L3, L2, L1 et TBT sont respectivement de 1,44° ; 2,95° ; 3,02° ; 4,00° ; 3,60° ; 

3,49° ; 3,41° ; 3,38° ; 3,38° et 3,43° avec un écart-type de 3,02° pour le pelvis et 2,56° pour 

TBT. On observe que le modèle de simulation décolle avec une plus faible extension globale 

(Figure 45). Il est cependant possible de noter que lorsque SJ effectué par les sujets est 

comparé à SJWTE, les valeurs RMS sont égales à 1,34° ; 2,86° ; 2,88° ; 3,58° ; 2,26° ; 2,23 ; 

3,65 ; 5,64° ; 7,36° ; 9,04° respectivement pour le pied, la jambe, la cuisse, le pelvis, L5, L4, 

L3, L2, L1 et TBT avec un écart-type de 6,38° pour le pelvis et de 8,73° pour TBT (Figure 

45).  

 Concernant la hauteur du CG lors de SJ, les sujets et le modèle de simulation sont très 

proches (Tableau 9). La hauteur initiale du CG est identique. Les sujets sautent 1 cm plus haut 

que le modèle (ZCG,max). La hauteur du CG à l’instant du décollage est 7,3 cm plus haute chez 

les sujets, confirmant un décollage avec une plus grande extension des articulations. 
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Figure 45. Kinogrammes moyens représentant les squat jumps avec extension du tronc réalisés par les sujets 

(en haut) et le modèle de simulation (au milieu), ainsi que le squat jump simulé sans extension du tronc (en 

bas). Le temps est donné en pourcentage du temps d’impulsion. La force de réaction au sol est représentée par 

un vecteur (vers le haut) dont l’origine est le centre de pression. Les flèches pointant vers le bas représentent le 

poids ayant pour origine le CG (o). 
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Tableau 9. Moyenne ± écart-type des données cinématiques décrivant le squat jump avec (SJ) ou sans (SJWTE) 

extension du rachis lombaire réalisé par les sujets et le modèle de simulation. Pour le modèle de simulation, la 

force maximale isométrique du muscle erector spinae a été augmentée de 10 (SJ+10%) et 20% (SJ+20%) et 

diminuée de 10 (SJ-10%) et 20% (SJ-20%) de la valeur initialement obtenue dans la littérature.  

Variable SJ SJ+10% SJ+20% SJ-10% SJ-20% SJWTE 

Squat jump réalisé par les sujets 

ZCG,ini (m) -0,198 ± 0,04 

NA NA NA NA NA 

ZCG,déc (m) 0,110 ± 0,01 

ZCG,max (m) 0,386 ± 0,04 

ZCG,vol (m) 0,277 ± 0,05 

timpulsion (s) 0,390 ± 0,09 

Squat jumps réalisés par le modèle 

ZCG,ini (m) -0,196 -0,196 -0,196 -0,196 -0,196 -0,196 

ZCG,déc (m) 0,037 0,037 0,037 0,038 0,037 0,022 

ZCG,max (m) 0,376 0,381 0,386 0,370 0,365 0,322 

ZCG,vol (m) 0,339 0,344 0,346 0,333 0,327 0,300 

timpulsion (s) 0,244 0,250 0,252 0,257 0,296 0,225 

ZCG,ini : hauteur du CG relative à la position debout ; ZCG,déc : hauteur du CG à l’instant du décollage relative à la 

position debout ; ZCG,max : hauteur du CG lors de l’apex de la phase de vol relative à la position debout ; ZCG,vol : 

hauteur du CG relative à ZCG,déc ; timpulsion : durée de l’impulsion définie par le temps entre de début de 

l’augmentation de la force verticale de réaction au sol et le l’instant du décollage. 

 

3.3. Squat jumps réalisés par le modèle de simulation 

 La hauteur de saut (ZCG,max) est environ 5,4 cm plus faible lors de SJWTE comparé à SJ. 

Cette différence est principalement expliquée par ZCG,vol qui est 3,9 cm plus faible lors de 

SJWTE. Lorsque la force maximale isométrique de l’erector spinae est modifiée de SJ-20% à 

SJ+20%, la hauteur de saut reste toujours inférieure lors de SJWTE comparée à SJ 

(respectivement de 4,3 cm à 6,4 cm). Ceci est aussi principalement expliqué par ZCG,vol pour 

toutes les conditions (de SJ-20% à SJ+20%). 
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 L’analyse du travail (Tableau 10) montre qu’Eeff est plus grande lors de SJ comparé à 

SJWTE. Wtotalm est plus important lors de SJ, du au travail mécanique produit par l’erector 

spinae. Enfin, le travail mécanique des muscles extenseurs de la hanche (gluteus maximus et 

biceps femoris caput longum) est légèrement supérieur lors de SJWTE comparé à SJ. De plus la 

distance de raccourcissement de ces muscles est plus grande lors de SJWTE (Figure 46). 

 

 

Tableau 10. Travail musculaire, énergies potentielle et cinétique, ratio efficace lors de l’impulsion pour les sauts 

simulés avec (SJ) ou sans (SJWTE) extension du tronc  

Variable SJ SJWTE 

WSOL (J) 60,03 56,39 

WGAS (J) 38,08 37,34 

WVAS (J) 113,4 115,50 

WRF (J) 16,04 13,70 

WGLU (J) 128,4 133,19 

WBF (J) 73,28 74,77 

WES (J) 119,5 Ø 

Wtotalm (J) 548,7 430,9 

ΔEpot (J) 156,7 148,8 

Ecin (J) 227,5 198,6 

Eeff 384,2 347,4 

Reff 0,71 0,80 

SOL= soleus; GAS= gastrocnemius; VAS= vasti ; RF=rectus femoris ; GLU=gluteus maximus ; BF=biceps femoris 

caput longum ; ES=erector spinae ; AD= anterior deltoideus. Le travail produit par les muscles inclut les 

membres droit et gauche. Wtotalm: travail musculaire total; ΔEpot: énergie potentielle au décollage relative à 

l’énergie potentielle lors de la position initiale; Ecin: énergie cinétique de translation verticale du CG à l’instant 

du décollage; Eeff: ΔEpot + Ecin ; Reff: ratio efficace égal à (ΔEpot + Ecin) /Wtotalm. 
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Figure 46. Travail musculaire du gluteus maximus et du biceps femoris caput longum lors de l’impulsion pour SJ 

et SJWTE en fonction de la variation de longueur de l’élément contractile. 

 

4. Discussion 

 L’objectif de cette étude est d’évaluer le rôle des muscles extenseurs du rachis 

lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne dans la performance lors d’un squat jump 

maximal. Ainsi, nous avons utilisé un modèle de simulation du système musculo-squelettique 

pour comparer un squat jump avec et sans extension de ces articulations. 

 Au regard de la cinématique des squat jumps réalisés par les sujets, il est observé que 

le pelvis, les vertèbres lombaires et TBT s’étendent au cours de l’impulsion. Par ailleurs, les 

valeurs RMS et leurs écarts-types sont jusqu’à trois fois plus grands lorsque SJWTE simulé est 

comparé à SJ effectué par les sujets, que lorsque SJ simulé est comparé à SJ expérimental. Par 

ailleurs, les plus grandes erreurs sont observées pour le pelvis et TBT. Ces résultats indiquent 

qu’il existe réellement une extension du rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne 

lors d’un squat jump maximal. Enfin, l’activation de l’erector spinae durant l’impulsion 

permet de supposer que ce muscle est en partie en charge de l’extension de ces articulations. 

Ces observations sont en accord avec les résultats obtenus par Anderson et Pandy 
(2)

, qui ont 

également mis en évidence une extension du pelvis et du tronc (segment rigide) associée à une 

activation du muscle erector spinae lors d’un squat jump maximal. 
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 La comparaison entre SJ et SJWTE simulés montre que la hauteur de saut est diminuée 

de 14,6% quand aucune extension du rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne ne 

se produit. Cette différence est principalement expliquée par une plus faible hauteur de vol 

(ZCG,vol). Ce résultat est confirmé par une énergie cinétique de translation verticale moindre 

lors de SJWTE. Enfin, Eeff est plus importante durant SJ. Ceci s’explique par un plus grand 

Wtotalm. Ce dernier est du au travail mécanique produit par l’erector spinae (+ 119,5 J). Nous 

pouvons également observer que le travail des muscles extenseurs de hanche (gluteus 

maximus et biceps femoris caput longum) est supérieur lors de SJWTE, car leur distance de 

raccourcissement est plus importante. Ainsi lorsque les articulations entre le pelvis, les 

vertèbres lombaires et TBT sont fixées, le pelvis s’étend davantage afin d’augmenter au 

maximum la verticalité du tronc à l’instant du décollage. Dans ce cas la hauteur du CG et 

donc l’énergie potentielle de pesanteur sont les plus élevées possibles. Ceci pourrait expliquer 

pourquoi une faible différence de position verticale du CG au décollage entre SJ et SJWTE 

simulés est constatée (- 1,5 cm lors de SJWTE). 

 Enfin, la force maximale isométrique de l’erector spinae a été modulée afin d’évaluer 

dans quelle mesure la hauteur de saut serait modifiée lors de SJ. Quand la force maximale 

isométrique de l’erector spinae est réduite de 10% et 20%, la hauteur de saut est diminuée 

jusqu’à 1,1 cm. Une augmentation de 10% et 20% de la force maximale isométrique de 

l’erector spinae implique une augmentation jusqu’à 1 cm de la hauteur de saut. Néanmoins 

quelle que soit la condition (SJ-20%, SJ-10%, SJ+10%, SJ+20%), la hauteur de saut est toujours plus 

grande que lors de SJWTE. Ainsi, même si la différence de hauteur de saut entre SJ et SJWTE est 

légèrement modulée en fonction de la force isométrique maximale de l’erector spinae, nous 

pouvons supposer que ce muscle contribue à augmenter la position du CG lors d’un squat 

jump maximal. 

 Si l’on suppose que le modèle de simulation représente les principales caractéristiques 

des squat jumps maximaux effectués par les sujets, nous pouvons considérer que les 

extensions du rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne améliorent la performance 

d’un squat jump maximal. Plus particulièrement, l’erector spinae serait un des muscles 

participant à l’extension de ces articulations et augmenterait le travail mécanique total. Ainsi, 
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l’erector spinae devrait être considéré comme un extenseur du rachis tout comme le gluteus 

maximus est un extenseur de la hanche. De ce point de vue, l’amélioration de la hauteur de 

saut après un renforcement des muscles du tronc 
(23; 98)

 pourrait s’expliquer par un 

accroissement de la force des muscles extenseurs du rachis, produisant une augmentation du 

travail mécanique total. Ceci expliquerait par ailleurs, pourquoi aucune corrélation ne serait 

observée entre l’indice de stabilité lombo-pelvienne et la hauteur de saut 
(98)

. 

 En conclusion, l’étude des sujets a mis en évidence que le pelvis, les vertèbres 

lombaires et TBT s’étendent lors d’un squat jump maximal. L’extension du rachis pourrait en 

partie être permise par l’activation du muscle erector spinae. Les squat jumps simulés 

confirment cette hypothèse, montrant que les extensions du rachis lombaire et de l’articulation 

lombo-pelvienne contribuent à la production de Eeff. Cette dernière est plus grande lors de SJ 

comparé à SJWTE, due au travail produit par l’erector spinae. Enfin, même lorsque la force de 

l’erector spinae est diminuée, son activation implique une plus grande hauteur de saut 

comparé au squat jump sans extension du rachis lombaire et de l’articulation lombo-

pelvienne.  
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 L’étude 3 a montré que le complexe lombo-pelvi-fémoral par l’intermédiaire de 

l’activation de l’erector spinae a un rôle moteur dans la réalisation d’un squat jump à intensité 

maximale. De plus il semblerait que la force maximale de l’erector spinae module également 

la performance en squat jump. Nous pouvons alors nous demander si d’autres paramètres 

pourraient influencer la contribution de l’erector spinae ou du complexe lombo-pelvi-fémoral. 

L’un de ces paramètres serait la flexion initiale du tronc, puisque cette dernière à un effet 

direct sur la longueur du muscle erector spinae. 

 Ainsi, l’objectif de l’étude 4 sera d’étudier dans quelle mesure le rôle du complexe-

lombo-pelvi-fémoral lors d’un squat jump puisse être modulé en fonction de l’inclinaison 

initiale du tronc et de la force maximale de l’erector spinae. 

 

 

 

 

 Jusqu’à présent les études cherchant à évaluer les facteurs de la 

performance en squat jump ont considéré uniquement le rôle des membres 

inférieurs. Ainsi la possible fonction motrice du système lombo-pelvi-fémoral lors 

d’un squat jump maximal n’a jamais été recherchée. 

 Les résultats de l’étude 3 montre au contraire que : 

 le rachis lombaire et l’articulation lombo-pelvienne ont un mouvement 

d’extension lors de la réalisation d’un squat jump maximal. 

 le muscle erector spinae est activé au cours de l’impulsion. 

 la hauteur maximale de saut est réduite lorsque les extensions du rachis 

lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne ne sont pas permises. 

 La force maximale de l’erector spinae a une influence sur la hauteur 

maximale de saut. 



Chapitre 2 - Partie 3 - Etude 4.  

 

 
111 

 

Etude 4 

Influence de la flexion initiale du tronc et de la force maximale de l’erector 

spinae sur la hauteur de saut en squat jump. 

 

 L’objectif de cette étude est d’évaluer dans quelle mesure la position initiale du segment TBT 

ainsi que la force maximale isométrique du muscle erector spinae influent sur la hauteur de saut lors 

d’un squat jump réalisé à intensité maximale. Cinq forces maximales isométriques de l’erector spinae 

(de 5600N à 8600N) et sept inclinaisons initiales de TBT (de 20,1° à 71,6°) ont été testées. Toutes les 

possibilités ont été évaluées, ainsi trente-cinq squat jumps maximaux ont été simulés. La hauteur de 

saut augmente au maximum de 8,4 cm et 2,1 cm respectivement lorsque la flexion initiale de TBT ou 

la force maximale de l’erector spinae sont maximales. Ce résultat est principalement expliqué par la 

variation de Wtotalm. Ce dernier est influencé majoritairement par le WES qui augmente au maximum de 

110,8J et 57,0J respectivement lorsque la flexion initiale de TBT ou la force maximale de l’erector 

spinae sont maximales. En conclusion, la position initiale de TBT ainsi que la force maximale 

isométrique de l’erector spinae ont une influence sur la hauteur maximale de saut. Ces deux 

paramètres modulent le rôle de l’erector spinae dans la performance en saut vertical. 

 

1. Introduction 

 Le complexe lombo-pelvi-fémoral et en particulier le rachis lombaire ont une fonction 

motrice lors d’un squat jump réalisé à intensité maximale (études 3). Plus précisément nous 

avons montré que l’erector spinae produit un travail lors de l’impulsion qui permet 

d’augmenter le travail musculaire total, donc Eeff et par conséquent la hauteur de saut. De plus 

nous avons observé que la participation des muscles extenseurs du rachis lombaire et de 

l’articulation lombo-pelvienne dans la hauteur de saut en squat jump est également modulée 

par la force maximale isométrique de l’erector spinae.  

 Ainsi, afin de comprendre précisément le rôle moteur du complexe lombo-pelvi-

fémoral lors d’un squat jump, il est nécessaire d’évaluer les paramètres pouvant moduler sa 

fonction au même titre que la force maximale isométrique de l’erector spinae. Un de ces 
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paramètres est la flexion initiale du tronc. A notre connaissance une seule étude à évaluer 

l’influence de l’inclinaison du tronc sur la performance en saut vertical. 

 Vanrenterghem et al. 
(132)

 ont montré que la performance en contremouvement jump 

est augmentée d’environ 5 cm lorsque le saut est réalisé avec une flexion du tronc comparé à 

un saut réalisé avec le tronc droit. Cependant leur définition du tronc ne prend pas en compte 

le complexe lombo-pelvi-fémoral puisque ce dernier était défini comme un segment reliant le 

grand trochanter à la 7
ème

 cervicale. 

 Néanmoins, le travail musculaire étant l’intégrale de la force musculaire en fonction de 

sa distance de raccourcissement nous pouvons supposer qu’une flexion initiale du tronc 

favoriserait la hauteur de saut. Supposons que l’extension du tronc à l’instant du décollage 

soit maximale, si ce dernier est incliné vers l’avant au début de l’impulsion alors son étendue 

d’extension sera importante ainsi que la distance de raccourcissement de l’erector spinae. A 

l’inverse pour une même position à l’instant du décollage mais avec une faible flexion du 

tronc au début de l’impulsion, son étendue d’extension sera faible ainsi que la distance de 

raccourcissement de l’erector spinae. Si la production de force est identique le travail produit 

par l’erector spinae sera supérieur lorsque le tronc est initialement fléchi. Enfin, il est possible 

que l’augmentation de la force maximale isométrique de l’erector spinae associée à celle de 

l’inclinaison ait un effet combiné sur la hauteur maximale de saut en squat jump. 

 L’objectif de cette étude est donc d’évaluer dans quelle mesure la position initiale du 

segment TBT mais également la force maximale isométrique du muscle erector spinae 

influent sur la hauteur de saut lors d’un squat jump réalisé à intensité maximale. Pour 

répondre à cet objectif nous avons simulé des squat jumps avec différentes inclinaisons 

initiales de TBT et différentes forces maximales isométriques de l’erector spinae, en testant 

toutes les combinaisons possibles. 
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2. Matériel et méthodes 

2.1. Procédures 

 Le modèle de simulation du complexe musculo-squelettique validé lors de l’étude 3 a 

été utilisé. Des squat jumps maximaux ont été simulés en fonction de deux facteurs : la 

flexion initiale de TBT et la force maximale isométrique de l’erector spinae. Pour choisir les 

différentes positions initiales de TBT, nous avons considéré la flexion maximale rencontrée 

expérimentalement chez les sujets de l’étude 3, ainsi que la valeur moyenne mesurée chez ces 

sujets. L’écart entre ces deux mesures a ensuite servi de pas d’incrémentation. 

L’incrémentation a été arrêtée lorsque le centre de pression n’était plus situé sous le pied du 

modèle. Les flexions initiales de TBT correspondent dans le sens trigonométrique à l’angle 

entre l’horizontale et TBT et sont égales à 20,1° ; 28,6° ; 37,2° ; 45,8° ; 54,4° ; 63° et 71,6° 

(Figure 47). Ainsi, en vue de profil droit, plus cet angle est faible, plus TBT est fléchi. Les 

inclinaisons des autres segments sont inchangées et correspondent aux valeurs moyennes 

mesurées chez les sujets. 

 La force maximale isométrique de l’erector spinae correspond aux données rapportées 

par van der Burg et al 
(125)

, soit à 7000 N. En comparaison à l’étude réalisée par Bobbert et al. 

(17)
, cette force a été augmentée de 10 et 20% et diminuée de 10 et 20%. Afin de tester toute 

les possibilités, 35 squat jumps maximaux ont été simulés (5 forces * 7 positions initiales). 

 

 

Figure 47. Positions initiales des squat jumps maximaux simulés. L’angle indiqué sous chaque kinogramme 

indique dans le sens trigonométrique l’angle formé par l’horizontale et TBT. 
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 Pour chaque saut, le déplacement total du CG entre la position initiale et l’apex du vol 

(ZCG,tot) a été calculé. Ce dernier est la somme du déplacement du CG entre la position initiale 

et le décollage (ZCG,imp) et le déplacement du CG entre le décollage et l’apex du vol (ZCG,vol). 

De plus Eeff, correspondant au produit entre Reff et Wtotalm, a également été déterminée. Le 

Wtotalm correspond à la somme des travaux des muscles constituant le modèle (soleus, 

gastrocnemius, vasti, rectus femoris, biceps femoris caput longum, gluteus maximus et erector 

spinae). Enfin, le travail de l’erector spinae (WES) est calculé en intégrant la force moyenne 

développée par le CE de l’erector spinae (FES) par sa distance de raccourcissement (ΔLES). 

Afin d’évaluer et de représenter l’influence de la force maximale de l’erector spinae et de la 

flexion initiale de TBT, les valeurs des paramètres précédemment cités ont été relativisées 

respectivement par rapport à leur valeur minimale mesurée sur les 35 squat jumps simulés. 

 

2.2. Statistiques 

 L’influence de la force maximale isométrique de l’erector spinae et de l’inclinaison 

initiale de TBT sur les paramètres présentés dans le paragraphe précédent a été testée par une 

ANOVA à deux facteurs. Toutes les analyses ont été réalisées en utilisant le logiciel « Rgui » 

(R.2.7.2., R Foundation for Statistical Computing, Vienne, Autriche). Une correction de 

Bonferroni a été appliquée aux résultats. Ainsi le niveau de significativité a été divisé par 15 

(15 ANOVA réalisées), entrainant alors un seuil de significativité établi à p < 0,0033. 

 

3. Résultats 

 Les valeurs moyennes et écart-types des paramètres mesurés lors des 35 squat jumps 

simulés sont présentées Tableau 11. 
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Tableau 11. Moyenne ± écart type des paramètres cinématiques et énergétiques mesurés lors des 35 squat 

jumps simulés. 

ZCG,tot (m) ZCG,imp (m) ZCG,vol (m) Eeff (J) Wtotalm (J) 

0,518 ± 0,044 0,305 ± 0,028 0,213 ± 0,016 348 ± 29,6 505 ± 44,3 

Reff WSOL (J) WGAS (J) WVAS (J) WRF (J) 

0,690 ± 0,018 60,4 ± 1,24 37,7 ± 0,819 115 ± 1,13 16,7 ± 1,61 

WGLU (J) WBF (J) WES (J) ΔLES (m) FES (N) 

123 ± 4,57 65,9 ± 5,04 86,9 ± 37,3 0,020 ± 0,07 4075 ± 597 

 

 Les résultats de l’ANOVA à deux facteurs sont regroupés Tableau 12. L’évolution des 

données relatives de ZCG,tot ; ZCG,imp et ZCG,vol en fonction de la force maximale de l’erector 

spinae et de la flexion initiale de TBT est présentée Figure 48. ZCG,tot varie au maximum entre 

11,4 et 12,9 cm en fonction de la flexion initiale de TBT, et entre 0,6 et 2,1 cm en fonction de 

la force maximale de l’erector spinae. L’augmentation de ZCG,tot est significativement liée à 

celle de la force maximale de l’erector spinae ou à celle de la flexion initiale de TBT. ZCG,imp 

fluctue au maximum entre 4,50 et 4,51 cm en fonction la flexion initiale de TBT et n’est pas 

modifiée par la force de l’erector spinae. En effet, ZCG,imp augmente significativement 

uniquement lorsque la flexion initiale de TBT augmente. ZCG,vol varie au maximum entre 6,9 

et 8,4 cm en fonction de l’inclinaison de TBT et entre 0,7 et 2,1 cm en fonction de la force 

maximale de l’erector spinae. L’amélioration de ZCG,vol est significativement due à la 

croissance de la force maximale de l’erector spinae ou de la flexion initiale de TBT. 

 

 

 

 

 

 



Chapitre 2 - Partie 3 - Etude 4.  

 

 
116 

 

Tableau 12. F value ; significativité des paramètres cinématiques et énergétiques mesurés en fonction de la 

flexion initiale de TBT et de la force maximale isométrique de l’erector spinae.  

* signifie p < 0,0033 

Paramètres 
Inclinaison initiale 

de TBT 

Force maximale 

isométrique de 

l’erector spinae 

Interaction 

ZCG,tot 1643 ; * 25,93 ; * 2,276 ; p = 0,14 

ZCG,imp 1093 ; * 0 ; p = 1 0 ; p = 1 

ZCG,vol 1181 ; * 52,98 ; * 5,473 ; p = 0,03 

Eeff 2292 ; * 30,35 ; * 3,554 ; p =0,07 

Wtotalm 4224 ; * 790,9 ; * 16,83 ; * 

Reff 4,146 ; p = 0,05 234,1 ; * 0,7889 ; p = 0,79 

WSOL 7,044 ; p = 0,01 180,8 ; * 4,940 ; p = 0,03 

WGAS 8,166 ; p = 0,007 368,2 ; * 15,55 ; * 

WVAS 51,42 ; * 28,66 ; * 14,78 ; * 

WRF 74,74 ; * 134,7 ; * 74,19 ; * 

WGLU 313,0 ; * 0,001 ; p = 0,97 14,42 ; p = 0,02 

WBF 289,3 ; * 33,07 ; * 13,77 ; * 

WES 6416 ; * 1575 ; * 38,61 ; * 

ΔLES 3855 ; * 59,22 ; * 0,1301 ; p = 0,72 

FES 62,68 ; * 210,0 ; * 3,704 ; p = 0,06 
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Figure 48. Variations des valeurs relatives de ZCG,tot ; ZCG,imp et ZCG,vol en fonction de la force maximale de 

l’erector spinae (présentée en fonction du pourcentage d’augmentation et de diminution) et de la flexion 

initiale de TBT. L’échelle de couleur est identique pour ZCG,tot ; ZCG,imp ; ZCG,vol et est comprise entre la valeur 

minimale et maximale de ZCG,tot. Plus les couleurs sont foncées plus la valeur des paramètres est élevée. 
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 L’évolution des données relatives de Eeff, Reff et Wtotalm en fonction de la force 

maximale de l’erector spinae et de la flexion initiale de TBT sont présentées Figure 49. Eeff 

varie au maximum entre 76,4 et 86,5 J en fonction de l’inclinaison de TBT et entre 4,11 et 

14,1 J en fonction de la force de l’erector spinae. Eeff s’accroit significativement lorsque la 

flexion initiale de TBT ou la force maximale de l’erector spinae augmentent. Reff fluctue au 

maximum entre 0,01 et 0, 02 en fonction de la flexion initiale de TBT et entre 0,04 et 0,05 en 

fonction de la force maximale de l’erector spinae. Reff augmente significativement 

uniquement lorsque la force maximale de l’erector spinae diminue. Wtotalm varie au maximum 

entre 103,7 et 130,0 J en fonction de la flexion initiale de TBT et entre 32,86 et 60,96 J en 

fonction de la force maximale de l’erector spinae. Wtotalm augmente significativement avec la 

force maximale de l’erector spinae ou l’inclinaison de TBT. Il existe également une 

interaction entre ces deux paramètres. La combinaison d’une force maximale de l’erector 

spinae élevée et une grande flexion initiale de TBT tend à augmenter significativement 

Wtotalm. 

 Le travail des muscles soleus, gastrocnemius, vasti, rectus femoris, gluteus maximus et 

biceps femoris caput longum est parfois influencé significativement par la force maximale de 

l’erector spinae ou la flexion initiale de TBT, mais sur une très faible amplitude (Figure 50). 

Alors que WES varie au maximum entre 85,3 et 110,8 J en fonction de la flexion initiale de 

TBT et entre 30,4 et 57,0 J en fonction de la force maximale de l’erector spinae. WES 

augmente significativement avec la force maximale de l’erector spinae ou la flexion de TBT. 

La combinaison d’une flexion initiale de TBT et d’une importante force maximale de 

l’erector spinae favorise la production de WES.  

 

 

 

 

 

 

 



Chapitre 2 - Partie 3 - Etude 4.  

 

 
119 

 

 

 

 

Figure 49. Variations des valeurs relatives de l’énergie efficace, du ratio efficace et du travail musculaire total 

en fonction de la force maximale de l’erector spinae (présentée en fonction du pourcentage d’augmentation et 

de diminution) et de la flexion initiale de TBT. L’échelle de couleur est propre à chaque paramètre et est 

respectivement comprise entre la valeur minimale et maximale Eeff, Reff et Wtotalm. Plus les couleurs sont 

foncées plus la valeur des paramètres est élevée. 
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Figure 50. Variations des valeurs relatives du travail des muscles soleus, gastrocnemius, vasti, rectus femoris, 

gluteus maximus, biceps femoris caput longum et erector spinae en fonction de la force maximale de l’erector 

spinae (présentée en fonction du pourcentage d’augmentation et de diminution) et de l’inclinaison initiale de 

TBT. L’échelle de couleur est identique pour chaque muscle et est comprise entre la valeur minimale et 

maximale du travail musculaire total. Plus les couleurs sont foncées plus la valeur des paramètres est élevée. 
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 FES augmente significativement avec la flexion initiale de TBT et la force maximale de 

l’erector spinae. Cet accroissement de FES est plus affecté par la force maximale de l’erector 

spinae que par la flexion initiale de TBT. La variation de longueur de l’erector spinae est plus 

importante avec l’augmentation de la flexion de TBT et de la force maximale de l’erector 

spinae (Tableau 12). La variation de longueur de l’erector spinae est néanmoins plus affectée 

par l’inclinaison de TBT que par la force maximale de l’erector spinae (Figure 51). 

 

      

Figure 51. Variations des valeurs relatives de la force moyenne et de la longueur de l’erector spinae en fonction 

de la force maximale isométrique de l’erector spinae (présentée en fonction du pourcentage d’augmentation et 

de diminution) et de l’inclinaison initiale de TBT. L’échelle de couleur est propre à chaque paramètre et est 

comprise respectivement entre la valeur minimale et maximale de la force moyenne de l’erector spinae et la 

variation de longueur de l’erector spinae. Plus les couleurs sont foncées plus la valeur des paramètres est 

élevée. 

 

4. Discussion 

 L’objectif de cette étude est d’évaluer dans quelle mesure la position initiale du tronc 

ainsi que la force maximale du muscle erector spinae influent sur la hauteur de saut lors d’un 

squat jump réalisé à intensité maximale. Pour répondre à cet objectif 35 squat jumps ont été 

simulés avec 7 flexions initiales du segment TBT et 5 forces isométriques maximales de 

l’erector spinae. 

 Le premier résultat de cette étude indique que ZCG,tot est fortement influencé par la 

position initiale de TBT (12,9 cm au maximum) et faiblement par la force maximale de 

l’erector spinae (2,1 cm au maximum). ZCG,tot se décompose en ZCG,imp et ZCG,vol. On observe 
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alors que le premier change uniquement en fonction de la flexion initiale de TBT. Ceci 

s’explique par la modification de la hauteur initiale du CG lorsque TBT est plus ou moins 

fléchi. En effet la position du CG est fortement influencée par la position de TBT puisque la 

masse de TBT représente environ 55% de la masse totale du corps. Par contre ZCG,vol s’accroit 

avec l’augmentation de la flexion de TBT (8,4 cm au maximum) et de la force maximale de 

l’erector spinae (2,1 cm au maximum). La variation de ZCG,tot serait principalement expliquée 

par la variation de ZCG,vol. D’une part l’évolution de ZCG,vol est très proche de celle de ZCG,tot 

(Figure 48), d’autre part la variation maximale de ZCG,tot (12,9 cm) est expliquée à 65% par 

ZCG,vol et à 35% par ZCG,imp. 

 Pour sauter le plus haut possible il faut que Eeff soit la plus grande possible 
(18)

. Ainsi, 

les variations de Eeff sont très proches de celles de ZCG,tot et de ZCG,vol. En effet Eeff augmente 

principalement avec la flexion de TBT (86,5 J au maximum) mais également avec 

l’accroissement de la force maximale de l’erector spinae (14,1 J au maximum).  

 Eeff étant égale au produit de Reff par Wtotalm, ces résultats ne s’expliquent pas par Reff, 

puisqu’au contraire sa variation est opposée à celle de Eeff. Ainsi, le comportement de Eeff est 

expliqué par celui de Wtotalm. En effet l’allure de la variation de Wtotalm est très proche de celle 

de Eeff (Figure 49). Wtotalm augmente avec la flexion de TBT ou la force maximale de l’erector 

spinae. De plus la combinaison de ces deux facteurs renforce l’augmentation de Wtotalm. 

 Wtotalm est la somme des travaux produits par chaque muscle constituant le modèle. La 

Figure 50 indique clairement par ses couleurs très claires que les muscles soleus, 

gastrocnemius, vasti et rectus femoris ont une influence négligeable sur Wtotalm. Les travaux 

du biceps femoris caput longum et du gluteus maximus influent la variation du Wtotalm 

uniquement en fonction de la flexion initiale de TBT. Néanmoins cette influence est faible, 

puisqu’elle explique au maximum 18J (variation maximale du travail du gluteus maximus en 

fonction de la flexion de TBT) sur 130J (variation maximale du Wtotalm en fonction de 

l’inclinaison de TBT), soit 14% de la variation maximale de Wtotalm. 

 Finalement, seul WES possède une réelle influence sur Wtotalm. La variation de WES 

évolue dans le même sens que celui du Wtotalm. En effet WES augmente avec la flexion de TBT 

ou la force maximale de l’erector spinae. De plus lorsque ces deux paramètres augmentent 
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ensemble leur effet sur WES est majoré. WES correspond à l’intégration de FES par rapport à sa 

distance de raccourcissement. Ainsi la variation de WES en fonction de la flexion de TBT 

serait expliquée principalement par la distance de raccourcissement de l’erector spinae (F = 

3855) et dans une moindre mesure par FES (F = 62,68). Alors que la variation de WES en 

fonction de la force maximale de l’erector spinae serait majoritairement expliquée par FES (F 

= 210,0) et dans une moindre mesure par la distance de raccourcissement de l’erector spinae 

(F = 59,22). 

 Ainsi, avec l’augmentation de la flexion de TBT et/ou l’augmentation de la force 

maximale de l’erector spinae, WES est augmenté, ce qui contribue principalement à 

l’augmentation de Wtotalm, ce dernier participe alors à l’augmentation de Eeff et par conséquent 

indirectement à la hauteur de saut (ZCG,vol). Ces résultats sont en accord avec l’étude de 

Vanrenterghem et al. 
(132)

 qui montrent qu’un contremouvement jump réalisé avec un tronc 

initialement fléchi donne une meilleure hauteur de saut qu’un contremouvement jump réalisé 

avec le tronc redressé. Par contre, il a été montré que la hauteur de saut en squat jump 

augmentait lorsque la position initiale du CG était plus basse 
(14; 41)

. Or dans notre étude la 

flexion initiale de TBT modifie également la hauteur initiale du CG. Plus TBT est initialement 

fléchi, plus le CG est bas. Ainsi, nos résultats concordent avec les résultats des études ayant 

évalué l’influence de la hauteur initiale du CG sur la performance. 

 Enfin, concernant l’importance de l’inclinaison initiale de TBT comparée à 

l’importance de la force maximale isométrique de l’erector spinae sur la hauteur maximale de 

saut en squat jump, certaines précautions doivent êtres prises. Nos résultats tendraient à 

indiquer que l’inclinaison initiale de TBT influerait plus la hauteur de saut que ne le fait la 

force maximale de l’erector spinae. Néanmoins ces résultats ne s’appliquent que pour 

l’étendue angulaire testée, entre 20,1° et 71,6° et pour une force maximale de l’erector spinae 

comprise entre 5600 N et 8400 N. Il s’avère difficile de comparer ces deux intervalles. Ainsi 

un intervalle plus important pour la force maximale de l’erector spinae aurait pu renforcer son 

influence sur la hauteur de saut. A l’inverse, un intervalle plus faible pour l’inclinaison initiale 

de TBT aurait pu diminuer sont effet sur la hauteur de saut. 
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Les précédentes études ont souligné que l’inclinaison initiale du tronc pouvait 

moduler la hauteur maximale de saut. Néanmoins la définition du tronc ne prenait 

pas en compte le complexe lombo-pelvi-fémoral. Par ailleurs l’étude 3 a montré que 

la force maximale de l’erector spinae influence la hauteur maximale de saut. 

Cette étude a permis de mettre en avant que : 

 la hauteur de saut est améliorée lorsque la flexion initiale de TBT ou la 

force maximale isométrique de l’erector spinae augmentent. 

 ce résultat est expliqué à l’accroissement du travail musculaire total 

causé par une augmentation du travail produit par l’erector spinae. 

 la flexion initiale de TBT aurait plus d’effet sur la hauteur de saut que la 

force maximale de l’erector spinae, néanmoins ce résultat doit être pris 

avec précaution. 
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Conclusion générale 

 

 Le rôle de stabilisation et d’équilibration du complexe lombo-pelvi-fémoral a été 

démontré à de nombreuses reprises. A l’inverse son rôle moteur a peu été étudié, en 

particulier lors d’actions motrices requérant une extension globale de la chaine articulaire. Le 

squat jump est une de ces actions motrices où une extension de la chaine articulaire est 

requise et pour laquelle le rôle moteur du complexe lombo-pelvi-fémoral n’a pas été 

recherché. 

 Ainsi l’objectif de ce travail de thèse était de déterminer le rôle moteur du complexe 

lombo-pelvi-fémoral sur la performance d’un squat jump vertical réalisé à intensité maximale. 

Ceci impliquait de déterminer la contribution des muscles extenseurs des articulations coxo-

fémoral, lombo-pelvienne et du rachis lombaire. 

 Les deux premières études constituant l’axe 1 ont permis de constater que lorsque le 

travail mécanique produit à l’articulation de la hanche fait l’objet de recherche lors de la 

réalisation d’un squat jump, il est important de définir la hanche par l’articulation coxo-

fémorale (articulation entre le pelvis et la cuisse) plutôt que par l’articulation comprise entre 

la cuisse et un segment allant du grand trochanter à une partie distale du tronc (i.e. 7
ème

 

cervicale ou l’acromion). En effet le travail mécanique attribué à l’articulation de la hanche 

est surestimée si cette dernière n’est pas définie par l’articulation coxo-fémorale. Ce premier 

résultat pourrait amener à reconsidérer les conclusions de certaines études ayant évalué le 

travail mécanique de la hanche lors d’un squat jump, en définissant cette dernière sans 

intégrer le pelvis à leur modèle. Par exemple, contrairement à ce qui avait été conclu lors 

d’études antérieures 
(29; 42; 67)

, une meilleure performance lors d’un squat jump avec balancé 

des bras comparé à un squat jump avec les mains sur les hanches, ne serait pas expliquée 

exclusivement par une augmentation du travail mécanique produit par l’articulation de la 

hanche. Lorsque la hanche est définie par l’articulation coxo-fémorale et lors d’un squat jump 

avec balancé des bras, aucun changement du travail mécanique produit à la hanche n’a été 

observé. A l’inverse l’augmentation du travail mécanique produit à l’articulation L5-S1 ainsi 
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que l’accroissement du travail produit par le muscle erector spinae expliquent en partie une 

plus grande hauteur de saut. 

 

 Par ailleurs, si le travail mécanique de l’articulation de la hanche est surestimé durant 

un squat jump lorsque le pelvis n’est pas pris en considération, alors une partie du travail 

mécanique total devrait être produit par les structures supérieures, à savoir l’articulation 

lombo-pelvienne et les articulations du rachis. Cette hypothèse a été testée dans l’axe 2. Ainsi 

la troisième étude de ce travail a montré qu’en effet les muscles extenseurs des articulations 

lombo-pelvienne (L5-S1) et du rachis lombaire participent à l’atteinte d’une hauteur de saut 

maximale lors d’un squat jump. Ces extensions sont en partie permises par l’activation et le 

travail produit par le muscle erector spinae. Néanmoins la contribution de l’extension du 

rachis lombaire et de l’articulation lombo-pelvienne sur la hauteur de saut est modulée en 

fonction de deux paramètres. Le travail produit par l’erector spinae lors d’un squat jump est 

influencé par sa force maximale isométrique et par la flexion initiale du rachis thoracique. 

Plus la position initiale du rachis est horizontale et plus la force maximale isométrique de 

l’erector spinae est grande, plus la hauteur de saut et le travail de l’erector spinae sont élevés 

(étude 4). 

 Les quatre études menées dans ce travail de thèse ont montré que le complexe lombo-

pelvi-fémoral joue un rôle moteur lors de la réalisation d’un squat jump vertical réalisé à 

intensité maximale. L’axe 1 a permis de confirmer cette fonction motrice pour la partie 

inférieure du complexe lombo-pelvi-fémoral (articulation de la hanche). Que ce soit dans 

l’étude 1 ou l’étude 2, le travail mécanique mesuré à l’articulation de la hanche participe 

exclusivement à l’élévation du CG et non pas à l’équilibration du corps. Ce résultat confirme 

le rôle de l’articulation de la hanche déjà observé lors d’études antérieures, cependant son 

originalité réside dans la redéfinition de cette articulation par la prise en considération de la 

position du pelvis. L’axe 2 a démontré le rôle moteur de la partie supérieure du complexe 

lombo-pelvi-fémoral (articulations lombo-pelvienne et rachis lombaire). Comme pour les 

deux premières études, le travail musculaire mesuré lors de la simulation ne contribue pas à 

l’équilibration du corps, puisque ce paramètre n’est pas une variable intégrée dans le modèle 
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utilisé. Ainsi, l’erector spinae devrait également être considéré comme un muscle moteur au 

même titre que le gluteus maximus ou les quadriceps. 

 Cependant le rôle stabilisateur des muscles croisant le complexe lombo-pelvi-fémoral 

n’est pas remis en cause et joue probablement une fonction importante dans la performance en 

squat jump. 

 Ces résultats trouvent alors des applications d’une part dans le domaine de la 

modélisation des individus lors de l’analyse du mouvement et en particulier du squat jump et 

d’autre part dans l’entrainement visant l’amélioration de la détente verticale. Le saut vertical 

est une action motrice fréquemment étudiée. D’après nos résultats, nous pensons qu’il serait à 

présent pertinent de représenter les individus par un modèle incorporant le complexe lombo-

pelvi-fémoral afin de limiter les erreurs concernant le calcul du travail mécanique généré à 

l’articulation de la hanche. Concernant l’entrainement de la détente verticale, il serait 

intéressant de considérer également un renforcement des érecteurs du rachis du fait de leur 

rôle moteur lors d’un squat jump. Par ailleurs la technique de saut et notamment la flexion 

initiale du tronc devraient être prises en considération dans l’entrainement. 

 

 Néanmoins ces résultats et les applications en découlant sont à prendre avec 

précautions puisque quelques limites peuvent être émises. La principale limite à notre sens 

concerne la capacité du modèle de simulation à représenter la réalité. Bien que le modèle de 

simulation utilisé dans ce travail de thèse ait montré sa fiabilité dans de nombreuses études 

depuis plus de 20 ans 
(12-14; 18; 127; 130)

, la modélisation du système musculo-squelettique fait 

encore l’objet de nombreuses recherches puisque des simplifications sont encore réalisées. Par 

exemple notre modèle considère que les vertèbres du rachis lombaires ne sont pas contrôlées 

individuellement mais indirectement par les mouvements du thorax et du pelvis 
(139; 141)

 alors 

que d’autres auteurs pensent que chaque vertèbre est contrôlée individuellement 
(39; 51; 121)

. De 

plus, nous considérons que les rachis thoracique et cervical sont rigides alors que ces derniers 

sont mobiles. Néanmoins il a été montré que la flexion/extension du rachis thoracique est 

limitée en partie par la cage thoracique 
(27; 77; 91; 129)

. Concernant le rachis cervical ce dernier 

supporte une faible masse comparée à la masse totale du corps et la tête semble être peu 
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mobile lors de la réalisation d’un squat jump. La seconde limite concerne le mouvement 

étudié. Le squat jump est un saut standardisé permettant de faire des mesures précises et 

reproductibles. Cependant il est rarement rencontré sous cette forme lors de la pratique 

sportive. Par conséquent les applications pouvant être émises quant aux méthodes 

d’entrainement pour améliorer la détente verticale doivent encore faire l’objet d’études 

complémentaires. 
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Perspectives 

 

 D’après les applications mais également les limites émises lors de la section 

précédente plusieurs études devraient encore être menées. 

 Afin de valider les effets d’un renforcement des érecteurs du rachis sur la performance 

en saut vertical, il serait nécessaire de réaliser une étude expérimentale impliquant la mesure 

de la détente verticale après un renforcement exclusif des érecteurs du rachis. Ce type d’étude 

se heurte cependant à un biais méthodologique puisqu’il n’existe à notre connaissance pas 

d’exercice permettant d’activer les érecteurs du rachis sans solliciter le gluteus maximus et le 

biceps femoris 
(33-35)

. 

 Concernant la limite émise quant au squat jump, le rôle de l’erector spinae pourrait 

être évalué lors d’un contremouvement jump se rapprochant alors plus des mouvements 

réalisés dans les pratiques sportives. Par ailleurs lors des différentes activités sportives les 

sauts verticaux sont aussi effectués à intensités sous-maximales. Il serait alors intéressant de 

voir comment se comporte le complexe lombo-pelvi-fémoral lors de ce type de saut puisqu’il 

a été montré que la contribution des articulations des membres inférieurs ne diminue pas 

identiquement en fonction de l’intensité du saut 
(86)

. 

 A plus long terme, ces études conduites sur le squat jump pourraient être transposées à 

d’autres mouvements impliquant également une extension totale de la chaine articulaire, 

comme les départs en sprint ou en natation. 

 Enfin et de manière plus isolée les études ayant cherché à évaluer la contribution de 

chaque articulation en fonction du niveau d’expertise 
(128)

 ; les études ayant fait des 

comparaisons entre la hauteur de saut chez les hommes et les bonobos 
(115)

 sans intégrer le 

complexe lombo-pelvi-fémoral pourraient être reconduites puisque plusieurs conclusions 

concernaient le travail produit à l’articulation de la hanche alors définie par les segments 

cuisse et tronc. 
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Annexe 1 

Measurement of pelvic motion is a prerequisite for accurate estimation of 

hip joint work in maximum height squat jumping 
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Abstract 

 

In experiments investigating vertical squat jumping, the HAT segment is typically defined as 

a line drawn from the hip to some point proximally on the upper body (e.g. the neck, the 

acromion), and the hip joint as the angle between this line and the upper legs ( UL-HAT). In 

reality, the hip joint is the angle between the pelvis and the upper legs ( UL-pelvis). This study 

aimed to estimate to what extent hip joint definition affects hip joint work in maximal squat 

jumping. Moreover, the initial pelvic tilt was manipulated to maximize the difference in hip 

joint work as a function of hip joint definition. Twenty two male athletes performed 

maximum effort squat jumps in three different initial pelvic tilt conditions: backward 

(pelvisB), neutral (pelvisN) and forward (pelvisF) pelvic tilt. Hip joint work was calculated by 

integrating the hip net joint torque with respect to UL-HAT (WUL-HAT) or with respect to UL-

pelvis (WUL-pelvis). UL-HAT was greater than UL-pelvis in all conditions. WUL-HAT overestimated 

WUL-pelvis by 33%, 39% and 49% in conditions pelvisF, pelvisN and pelvisB respectively. It 

was concluded that UL-pelvis should be measured when the mechanical output of hip extensor 

muscles is estimated.  
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Introduction 

After walking and running, jumping is among the most common motor skills used in 

sport. Vertical jump height could be a direct factor in the performance (i.e. basketball, 

volleyball, high jumping), or an indirect factor in the performance since correlated to sprint 

ability 1-3. Therefore, in the past decades, many researchers have investigated how humans 4-7 

and other species 8-11 perform vertical jumps. Inverse dynamics have been used to evaluate the 

mechanical output of the different joints (i.e. ankle, knee, hip joint ...) ; knowing the ground 

reaction force, the position of the participant during the push-off phase and the participant’s 

anthropometrical characteristics, an inverse dynamic procedure can be used to determine the 

net joint torque at the different joints of the body 12. Subsequently the net joint work can be 

calculated by integrating joint torque with respect to joint angular displacement. The 

mechanical output of joints provides a first estimate of the mechanical output of the muscles.  

Accurate determination of joint angular displacement is important to estimate the net 

joint work. Studies on human vertical jumping typically simplify the human body to four rigid 

segments moving in the sagittal plane: “Head-Arms-Trunk segment” (HAT), upper legs, 

lower legs and feet. These segments are interconnected by three joints: hip, knee and ankle. 

While the determination of the ankle (angle between the foot and the lower leg) and knee 

(angle between the lower leg and upper leg) joint angular displacements are relatively 

unambiguous, questions may be raised with respect to the determination of the hip joint. The 

hip joint is usually defined as the joint between the upper leg and the line from the trochanter 

major to the acromion or the neck or the 7th vertebra ( UL-HAT). However, the true hip joint is 

the joint between the upper leg and the pelvis ( UL-pelvis) 
13. By tilting the pelvis and 

compensating with spinal curvature, different UL-pelvis can be achieved without changing UL-

HAT. Similarly, by modifying only the spinal curvature, different UL-HAT can be achieved 

without changing UL-pelvis. Therefore, the hip joint work obtained by integrating hip joint 
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moment with respect to UL-HAT (WUL-HAT) may yield different hip joint work than that 

obtained by integrating hip joint moment with respect to UL-pelvis (WUL-pelvis). Thus, this would 

have repercussions on estimating the specific work (i.e. work per kg) and power output 

produced by the muscles crossing the hip joint, based on net hip joint work in jumping (e.g. 

14,15).  

The purpose of this study was to estimate to what extent hip joint definition affects hip 

joint work. For this purpose, we compared WUL-HAT and WUL-pelvis in participants performing 

maximal vertical squat jumps. We had our participants manipulate the initial pelvic tilt in an 

attempt to determine how big the maximum difference between WUL-HAT and WUL-pelvis could 

become. As WUL-HAT might correspond to both the work of the hip and trunk muscles, it was 

hypothesized that WUL-HAT was greater than WUL-pelvis; the latter corresponding only to the hip 

work muscles. 

 

Methods 

Participants and test procedures 

Twenty-two healthy male athletes (mean ± SD: age, 21.8 ± 2.6 years; height, 1.78 ± 

0.05 m; mass, 70.2 ± 9.5 kg) volunteered to participate in the study and provided informed 

consent approved by the local ethical committee of the University. None of them presented 

current or previous musculoskeletal pathologies.  

Prior to the tests, all the participants performed a 10 minute warm-up, in which they practiced 

performing squat jumps with arms akimbo and they chose the preferred initial height of their 

head. In order to ensure, that a participant kept his head at the same initial height at all trials, a 

marker was placed on a yardstick in front of the participants. The participants practiced 

changing their pelvic tilt and spinal curvature without changing head height. Then they 

practiced jumping from the various initial starting positions so obtained. The actual tests 
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consisted in performing maximum-effort squat jumps (arms akimbo) without 

countermovement in three different conditions in a random order: with an initial neutral pelvic 

tilt (pelvisN), with an initial forward pelvic tilt (pelvisF) and with an initial backward pelvic 

tilt (pelvisB). PelvisN was the preferred (Neutral) pelvic position chosen by the participants 

without pelvic tilt constraints. In pelvisF, the participants were asked to tilt their pelvis 

forward as much as possible. In pelvisB, the participants had to tilt their pelvis backward as 

far as possible. In the initial posture, the participant’s eyes were at the same height as the 

marker on the yardstick (Figure 1). In order to enable the detection of the start of the push-off, 

the participants had to keep the initial posture during one second. There were no further 

instructions with respect to pelvic motion during the push-off phase.  

 

“Insert figure 1 near here” 

 

Vertical jump height was defined as the difference between the height of the body mass center 

at the apex of the jump, and its height when the participant was standing upright with heels on 

the ground. The height of the body mass center was determined from kinematics (see below). 

The highest jump, for each initial pelvic tilt, was selected for further analysis. 

 

Data collection 

Reflective markers were placed on the skin on the left side of the body, at the level of the 5th 

metatarsophalangeal joint, the lateral malleolus, the lateral femoral epicondyle, the greater 

trochanter, the anterior superior iliac spine, the posterior superior iliac spine and the 

acromion. Drerup and Hierholzer 16 observed that skin movement artifacts from the pelvic 

markers were negligible in thin participants (BMI: 21.9 ± 2.1). The participants were filmed 

in the sagittal plane with a camcorder (Ueye, IDS UI-2220SE-M-GL; Pixel clock: 30 MHz, 
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resolution: 768 x 580 pixels, Exposure time: 2.6 ms, acquisition frequency: 100 Hz). The 

optical axis of the camcorder was perpendicular to the plane of motion and the lens of the 

camcorder was located 4 meters from the participant. All jumps were performed on a force 

plate (AMTI, model OR6-7-2000, Watertown, USA) and sampled at 1000 Hz. 

 

Data reduction 

 The kinetic data were smoothed with a zero-lag 4th-order low-pass Butterworth filter 

with a cutoff frequency of 15 Hz and down sampled to 100 Hz. For each trial, it was 

evaluated whether a countermovement had been made or not. Mean and standard deviation 

(SD) of the vertical ground reaction force (Rz) were determined over the first second in which 

the participants held the initial equilibrium posture. After this first second, when Rz decreased 

more than three SD below body weight, the trial was discarded. The beginning of the push-off 

corresponded to the instant, when after the first second, Rz increased more than two SD above 

body weight (adapted from Vanrenterghem et al. 17). Thereafter, the kinematic and dynamic 

data were synchronized. To that aim, the end of the push-off was determined for kinematics 

and kinetics. It corresponded respectively to the last frame when the feet were in contact with 

the ground and the last time sample before Rz dropped to zero.  

 Videos of the squat jumps were used to digitize marker positions frame by frame with 

auto recognition software implemented under Matlab 7.3.0 software (MathWorks Inc., Natick, 

MA, USA) and developed by the MHN (Musée d’Histoire Naturelle, Paris, France)18,19. The 

obtained coordinates were smoothed with a zero-lag 4th-order low-pass Butterworth filter 

with a cutoff frequency of 10 Hz. The pelvis was defined as the segment between the 

trochanter major and L5/S1 joint. The method of de Looze et al. 20 and McNeill et al. 21 was 

used to determine the position of L5/S1 joint. A segment was created between the posterior 
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and anterior superior iliac spines. The L5/S1 joint was located at 34% of the length of this 

segment from the posterior superior iliac spine. Then, the participants were represented in the 

sagittal plane by five rigid segments composed of the foot (right and left foot together), the 

lower leg (right and left lower leg together), the upper leg (right and left upper leg together), 

and the pelvis (the line from hip marker to L5/S1) and the line from L5/S1 marker to 

acromion (HAT-pelvis). 

 

Kinematics and kinetics 

 The locations of the body mass center and the inertial parameters (including the 

locations of the segmental mass center) of the foot, lower legs and upper legs were 

determined using anthropometric data from Winter 12. For the pelvis and HAT-pelvis segments, 

the relative masses were obtained from a NASA report (Reference publication 1024) 22 and 

the position of the center of mass from Kreighbaum & Barthels 23. The initial pelvic tilt was 

evaluated by the absolute pelvic angle in the sagittal plane (initial Pelvis). The greater this 

angle, the more the pelvis was tilted forward, whereas the smaller this angle, the more the 

pelvis was tilted backward. The hip angle was defined either as the angle between the upper 

leg and the HAT ( UL-HAT) or as the angle between the upper leg and the pelvis ( UL-pelvis) 

(Figure 2). Joint range of motions (RoM) were equal to the difference between the joint angle 

at take-off and the joint angle at the start of the push-off. 

 

“Insert figure 2 near here” 

 

Net inter-segmental forces and joint torques were calculated using a standard inverse 

dynamic procedure12. Net joint work was calculated by integrating joint torque with respect to 

joint angle during the push-off phase: 
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With, : joint work ; : joint torque ; : joint angle (the variable of integration) ; ini (initial joint 

angle) and to (takeoff joint angle) the limits of integration. The numerical integration was performed using a 

trapezoid method. 

WUL-HAT was calculated by integrating the hip joint torque with respect to UL-HAT and 

WUL-pelvis by integrating the hip joint torque with respect to UL-pelvis. 

 

Statistics 

 The difference between the RoM of UL-HAT and the RoM of UL-pelvis , between WUL-

HAT and WUL-pelvis , and effects of initial pelvic tilt on maximal vertical jump height, on 

kinematic parameters (i.e. initial and final segment angles), on WUL-HAT and on WUL-pelvis were 

tested to significance with a general linear model ANOVAs for repeated measures. When a 

significant F-value was found, post-hoc pair wise comparisons were made (Tukey post-hoc). 

All analyses were executed using the “R commander package” software (R.2.7.2., R 

Foundation for Statistical Computing, Vienna, Austria). The level of significance for all tests 

was set at p < 0.05.  

 

Results 

 The kinematics analysis pointed out that the participant respected the instructions for 

the three conditions (pelvisF, pelvisN and pelvisB). The vertical position of the body mass 

center (Table 1) and the initial positions of the foot, lower leg and upper leg (Figure 3) were 

not significantly different among the three conditions (p=0.12, p=0.78 and p=0.28 for the foot, 

lower leg and upper leg respectively). As intended, initial pelvis was 0.12 rad greater in 

pelvisF than in pelvisN and was 0.18 rad smaller in pelvisB than in pelvisN (Table 1). 
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“Insert table 1 near here “ 

 

 For the three conditions, the RoM of UL-HAT was, on average, 0.44 to 0.68 rad greater 

than the RoM of UL-pelvis (Figure 4). There was no effect of initial pelvis on the RoM of UL-

HAT, but the RoM of UL-pelvis decreased by 9% from pelvisF to pelvisN and by 18% from 

pelvisN to pelvisB (Table 1). The results of RoM obviously caused differences between WUL-

HAT and WUL-pelvis. WUL-HAT overestimated WUL-pelvis by about 33%, 39% and 49% for pelvisF, 

pelvisN and pelvisB, respectively (Figure 4). No effect of initial pelvis on WUL-HAT was 

observed, while WUL-pelvis was 17% greater in pelvisF than in pelvisB (Table 1). 

 

“Insert figure 3 near here” 

 

 There was an effect of initial pelvis on vertical jump height, the latter being 6 % less in 

pelvisF than in the two other conditions (Table 1). Nevertheless, body postures and body mass 

center height (Table 1) were not affected by the initial pelvic tilt (p=0.098, p=0.14, p=0.55, 

p=0.36 and p=0.58 for the foot, lower leg, upper leg, pelvis and trunk respectively) (Figure 3). 

 

“Insert figure 4 near here” 

 

Discussion 

 The purpose of this study was to estimate to what extent hip joint definition affects hip 

joint work. For this purpose, we compared WUL-HAT and WUL-pelvis in participants performing 

maximal vertical squat jumps. We had our participants manipulate the initial pelvic tilt in an 

attempt to determine how big the maximal difference between WUL-HAT and WUL-pelvis could 

become.  
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 The first result indicated that for pelvisN, the RoM of UL-HAT was substantially greater 

(by 38%) than the RoM of UL-pelvis. The same was observed for pelvisF (by 33%) and pelvisB 

(by 50%). Moreover, the RoM of UL-pelvis decreased from pelvisF to pelvisB while the RoM 

of UL-HAT remained the same between the three conditions. Clearly, during maximal squat 

jumping, the RoM of UL-pelvis is definitely not equal to the RoM of UL-HAT. Even in the 

neutral condition, the RoM of UL-HAT overestimated the RoM of UL-HAT by about 0.49 rad. 

The differences in RoM obviously caused WUL-HAT and WUL-pelvis to be different as well. WUL-

HAT did not change with initial pelvic tilt, while WUL-pelvis for pelvisF was significantly greater 

compared to pelvisB. Moreover, WUL-HAT overestimated net hip joint work (WUL-pelvis) in all 

conditions; in pelvisN, the overestimation was about 39%. Therefore, the consideration of the 

true hip joint work seemed to be important. These results would find many applications when 

vertical jumping is studied.  

 Firstly, these results have implications for attributing hip joint work to the work of hip 

muscles. Scholz et al. 14 compared specific work of the hip extensors in jumping among 

humans and bonobos. Specific work was obtained by dividing WUL-HAT by hip muscle mass. 

Consequently this specific work might be overestimated. Indeed, the hip muscles extend the 

hip joint and not L5/S1 joint, while trunk extension is caused by the trunk erector muscles and 

not by the hip extensor muscles. Moreover, we may wonder whether the overestimation of hip 

joint work was the same in bonobos and humans; perhaps bonobos make better use of spinal 

flexibility and the work of extensor muscles of the spine. In that case, the differences of the 

specific work of the hip extensors calculated between the two species might be incorrect. 

Secondly, some studies tried to evaluate the contribution of each joint on vertical jump height 

in order to improve training or to differentiate good and poor performers. In this case it would 

be obvious to consider WUL-pelvis, rather than WUL-HAT in order to obtain more accurate results. 

Thirdly, many studies observed an effect of arm swing on the lower limb joints work and 
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especially on hip joint work defined as WUL-HAT. Therefore one may wonder if the same 

results would be observed if the true hip joint work (WUL-pelvis) was taken into consideration. 

In order to obtain a better estimate of the net hip joint work, we chose to add a fifth 

degree of freedom to the usual model composed of 4 rigid segments. Obviously, the higher 

the number of degree of freedom, the more accurate the description of human movement 

becomes. Nevertheless, the model is more complex and more difficult to handle. Therefore, 

regarding the purpose of this study, adding one degree of freedom (the pelvis segment) seems 

to be the optimal trade off in order to evaluate the true net hip joint work. Indeed, with a 

bottom-up inverse dynamics procedure there is no need to represent more accurately the last 

segment of the chain (HAT-pelvis). Then, the results of this analysis show that if one is 

interested in the true net hip joint work, it is better to define the hip joint angle as UL-pelvis 

than as UL-HAT. Moreover it seems that modeling HAT as a rigid segment running from hip 

joint to acromion leads to incorrect results. The trunk is not rigid and the extensor muscles of 

the spine may contribute a substantial amount of work in maximal squat jumping, which 

should not be incorrectly attributed to the hip extensor muscles. 

 

 In conclusion, the RoM of UL-pelvis was smaller than the RoM of UL-HAT in all 

conditions, and WUL-HAT overestimated net hip joint work by about 33%, 39% and 49% in 

conditions pelvisF, pelvisN and pelvisB respectively. To ensure that the mechanical output of 

hip extensor muscles is not overestimated, UL-pelvis should be measured. Moreover, the 

finding of this study showed that the trunk does not behave as a rigid segment in jumping. 

Besides, the HAT-pelvis segment has been considered as rigid, while it is composed of flexible 

joints (between each vertebra). However, to the best of our knowledge, the anthropometric 

and inertial parameters of each part of the trunk do not exist in the literature. Therefore further 
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investigations need to be conducted to evaluate work produced by extensor muscles of the 

spine during vertical jumping. 
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Figure captions 

 

Figure 1. Schematic representation of the method used to determine the initial posture. Stick 

diagrams representing (A) the initial forward pelvic tilt (PelvisF), (B) the initial neutral pelvic 

tilt (PelvisN) and (C) the initial backward pelvic tilt (PelvisB).  

 

Figure 2. Definition of joint angles. On the left side, the upper body was only determined by 

the segment “HAT”. HAT was the angle referring to the HAT inclination. UL-HAT was the 

angle between the upper leg and the HAT. On the right side, the upper body was composed of 

the pelvis and the segment “HAT-pelvis. Pelvis was the angle referring to the pelvic tilt. UL-pelvis 

was the angle between the upper leg and the pelvis.  

 

Figure 3. Average stick diagrams of the participants (n = 22) during squat jumps performed 

with an initial forward pelvic tilt (PelvisF), neutral pelvic tilt (PelvisN) and backward pelvic 

tilt (PelvisB). Time = 0 corresponds to take-off; the other instants are expressed in seconds 

relative to the instant of take-off. The ground reaction force vector with the origin in the 

center of pressure was represented by the upward arrows. Arrows pointing downward 

represent the force of gravity with the origin in the body mass center (o). 

 

Figure 4. Left graph presents means and standard deviations of RoM of UL-HAT and RoM 

of UL-pelvis. Right graph presents means and standard deviations of WUL-HAT and WUL-

pelvis. *** means p < 0.001. 
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Tables 

 

Table 1. Selected variables describing squat jumps of the participants with an initial forward 

(PelvisF), neutral (PelvisN) and backward (PelvisB) pelvic tilt. 

 

 Pelvis F Pelvis N Pelvis B F Value (condition) 

Initial pelvis (rad) 1.65a ± 0.22 1.53b ± 0.21 1.35c ± 0.23 75.5 

ZCM, start (m) -0.16 ± 0.04 -0.16 ± 0.03 -0.17 ± 0.04 0.65 

ZCM, to (m) 0.07 ± 0.03 0.07 ± 0.04 0.07 ± 0.03 0.56 

ZCM, max (m) 0.33a ± 0.04 0.35b ± 0.04 0.35b ± 0.03 7.06 

RoM of UL-HAT (rad) 1.32 ± 0.25 1.29 ± 0.21 1.34 ± 0.21 0.96 

RoM of UL-pelvis (rad) 0.88a ± 0.16 0.80b ± 0.15 0.66c ± 0.18 24.5 

WUL-HAT (J/kg) 3.12 ± 1.02 3.19 ± 1.24 3.42 ± 1.13 1.40 

WUL-pelvis (J/kg) 2.10ab ± 0.66 1.93bc ± 0.78 1.74c ± 0.68 4.41 

WUL-pelvis / WUL-HAT 0.33a ± 0.11 0.39b ± 0.09 0.49c ± 0.09 28.0 

Mean ± standard deviation of initial pelvic tilt (Initial pelvis); ZCM,start, height of the body mass 

center at the start of the jump relative to standing upright; ZCM, to, height of the center of mass 

of the body at take-off relative to standing upright; ZCM, max, (vertical jump height) height of 

the center of mass of the body at the apex of the jump relative to standing upright; range of 

motion (RoM) of UL-HAT and UL-pelvis; and hip net joint work as function of UL-HAT (WUL-HAT 

) and UL-pelvis (WUL-pelvis). Means that do not share subscripts differ at p < 0.05. 
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Figures 

 

Figure 1 

 

 

 

Figure 2 
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Figure 3 

 

 

 

Figure 4 
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INTRODUCTION 

Vertical jumps have been fully studied during the last thirty 

years. Especially maximal vertical jumps used to be 

analyzed, which maximal vertical jump height was 

considered as the main factor of the performance. Maximal 

vertical jump height depends on effective energy, the sum 

of potential and “vertical kinetic energy” (i.e. kinetic energy 

due to vertical velocity) of the body mass center (BMC). 

Therefore, in order to reach a maximal jump height, it is 

necessary to increase vertical position of BMC and vertical 

velocity of BMC as high as possible at takeoff. To 

understand which patterns individuals use to perform 

maximal vertical jumps, the body was simplified into a four 

rigid segment model in the sagittal plane. It was composed 

of the feet, the shanks, the thighs and the segment “Head-

Arm-Trunk” (HAT) and of three joints (ankle, knee, hip) 

[1]. Muscles crossing these joints would produce work 

when shortening and would contribute to the increase of 

height of the BMC during vertical jumps. Nevertheless the 

HAT segment is not a single rigid segment. Especially the 

trunk could be divided into the pelvis and the rachis which 

could be divided into several segments. Therefore it could 

be hypothesis that hip and trunk muscles crossing these 

joints, resulting from these several segments, could 

contribute to the increase of the height of the BMC. 

 

The purpose of this study was to investigate the influence of 

the pelvic tilt and the trunk contribution on vertical squat 

jump height.  

 

METHODS 

Nineteen healthy athletic male adults (mean ± SD: age, 21.8 
± 2.6 years; height, 1.78 ± 0.05 m; mass, 70.2 ± 9.5 kg; 
BMI, 21.9 ± 2.1) volunteered to participate in the study and 
provided informed consent. None of them presented actual 
or previous pelvic or spinal pathologies.  
 
Prior to the experimental protocol, reflective landmarks 
were stuck on the left 5th metatarsophalangeal, lateral 
malleolus, lateral femoral epicondyle, greater trochanter, 
acromion and posterior superior iliac spine (PSIS). A 10 
minutes warm-up, including squat jumps session 
familiarized participants to the task. Thereafter, the subjects 
performed randomly three maximal squat jumps with an 
initial forward pelvic tilts (pelvisF) and with an initial 
backward pelvic tilt (pelvisB). During the pelvisF condition, 
the aim was to increase the initial extension of the trunk and 
limit the work of the trunk extensor muscles. Indeed, when 
the pelvis is tilted forward, a lumbar hyperlordosis is 
observed [4]. Therefore the trunk would be close to full 
extension when pelvis is initially tilted forward. During the 

pelvicB condition, it was attempt to enable trunk extension 
and enable the trunk muscle extensors to produce work. 
Indeed, when the pelvis is tilted backward, a lumbar 
hyperkyphosis is observed [4]. Thus, the trunk would be 
overall flexed and could extend during push-off. 
 
All jumps were performed on an AMTI force plate model 
OR6-7-2000 sampled at 1000 Hz and were filmed in the 
sagittal plane with a 100 Hz camcorder (Ueye, IDS UI-
2220SE-M-GL). Subjects were instructed to keep their 
hands on their hip throughout the movement. The push-off 
of the best jump, characterized by the greater height reached 
during flight, was selected for further analysis.  
 
Jumps recorded were digitalized frame by frame with the 
Loco® software (Paris, France). A five rigid segments 
model composed of the foot, the shank, the thigh, the pelvis 
and the HAT (head, arms, and trunk) was designed. Ankle 
( ankle), knee ( knee), hip ( hip) and trunk ( trunk) joints 
resulted from these segments (figure 1). The pelvic tilt in 
the sagittal plane was determined as the angle between the 
thigh and the pelvis ( hip). The smaller this angle, the more 
the pelvic tilts forward. Otherwise, the greater the angle, the 
more the pelvic tilts backward. Joint range of motions 
(RoM) were equal to the difference between the joint angle 
at takeoff and the joint angle at the beginning of the push-
off. The total increase in height of the BMC ( htotal) was 
calculated as the sum of flight height ( hflight) and the 
increase in height of the BMC during contact ( hcontact). 

hflight and hcontact were calculated from force plate data by 
numerical integration (trapezoidal rule). The initial height of 
the BMC was determined from kinematic data. Segment 
center of mass was calculated according to Winter’s 
anthropometric tables (1990). 

Figure 1: Five rigid 
segments model in relation 
to the sagittal plane. 

Effect of initial pelvic tilt on hflight, hcontact and joint 
angles were tested to significance with a paired student’s t-
test (two-tailed). All analyses were executed using the “R 
commander package” software (R.2.7.2., R Foundation for 
Statistical Computing, Vienna, Austria). The level of 
significance for all tests was set at p < 0.05.  



RESULTS AND DISCUSSION 

First of all, some conditions needed to be verify to validate 
the reliability of the results. The initial height of the BMC 
was almost similar between the two conditions (p = 0.07). 
The initial hip was significantly smaller and trunk greater 
(p<0.01) when the pelvis was initially tilted forward 
compared to the pelvisB whereas the initial knee remained 
the same (p = 0.70). These variables validate the initials 
conditions of the maximal squat jumps. 
 
Knee joint RoM was unchanged (p = 0.35), hip joint RoM 
was greater during the pelvisF and trunk joint RoM was 
greater during the pelvisB (p < 0.001). Therefore 
differences in Gluteus Maximus (GM), Biceps Femoris 
(BF) and Rectus Femoris (RF) shortening distance between 
the pelvisB and pelvisF jump were only due to hip. 
 
No difference was pointed out between pelvisF hcontact and 
pelvisB one (p = 0.22). While pelvisB hflight was 
significantly greater than pelvisF hflight (p<0.05) (Table 1). 
 
Maximal vertical jump height depends on effective energy, 
depending on potential energy and “vertical kinetic energy” 
[2]. Therefore, initial pelvic tilt, and consequently trunk 
motion, would influence “vertical kinetic energy” (i.e. 
changing hflight) but not potential energy at takeoff (i.e. 

hcontact remaining unchanged). Then, only hflight results 
will be discussed. 
 

hflight depends on vertical velocity of the BMC at takeoff, 
which is related to the capacity of activated muscles to 
produce work. hflight was improved around 7% during a 
squat jump performed with a pelvisB (enabling trunk 
muscle extensors to produce work) compared to pelvisF 
(minimizing trunk muscle extensors to produce work). 
Therefore, it was assumed that muscles participating to 
increase effective energy of BMC produce more work 
during the pelvisB condition. Nevertheless, initial pelvic tilt 
would influence trunk muscle work, but also work of the 
muscles crossing the pelvis. Indeed, the pelvic tilt 
influences the lengthening of the muscles crossing the hip 
joint and the pelvis. A pelvisF would lead to a lengthening 
of the BF and the GM while the RF would be shortened. A 

pelvisB would lead to a lengthening of the RF whereas the 
BF and the GM would be shortened [5]. During maximal 
squat jump the GM is firstly activated leading to the hip 
extension helped by the BF [1]. Therefore these two 
muscles contribute to the vertical acceleration of the BMC. 
Moreover, to maximize the work of activated muscles, the 
shortening muscle distance should be as large as possible 
[2]. In our study, the pelvisB condition would imply a 
reduction of GM and BF shortening distance compare to the 
pelvisF condition [5]. As a consequence, GM and BF works 
would become lower during the pelvisB condition. 
Therefore, hflight would be lowered during the pelvisB 
condition compared to the pelvisF one. Our study indicated 
opposite results ( hflight during the pelvisF condition was 
lower compare to the pelvisB one). Therefore it was 
hypothesized that the observed positive net effect of pelvisB 
on hflight was due to muscle work of the trunk. This 
assumption has also been pointed out by some authors, who 
observed lower jump height with a simulation model, 
without taking into consideration the work of the trunk 
muscles, compare to subject data [3]. 

 

CONCLUSIONS 

Initial pelvic tilt would have an effect on vertical jump 
height during squat jumping. An initial backward pelvic tilt 
would improve vertical velocity at takeoff compare to an 
initial forward pelvic tilt. The positive net effect of the 
pelvisB could be due to work of trunk extensor muscles. 
Further studies will aim to quantify the trunk contribution in 
vertical jump height through a simulation approach. 
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Table 1: Mean and standard deviation values of initial BMC height, initial joint positions, joint RoM, flight height ( hflight) 
and height contact ( hcontact) during squat jumps with an initial backward and forward pelvic tilt. 
 

 Backward  Forward 

Initial BMC height (m) 0.72 ± 0.06 0.73 ± 0.05 

Initial knee (rad.) 1.79  ± 0.13 1.80 ± 0.17 

Initial hip (rad) 2.69  ± 0.23 *** 2.47 ± 0.23 

Initial trunk(rad) 1.54 ± 0.20 *** 1.90 ± 0.24 

Knee RoM (rad) 1.22 ± 0.14 1.20 ± 0.19 

Hip RoM (rad) 0.86 ± 0.17 ** 1.01 ± 0.18 

Trunk RoM (rad) 0.78 ± 0.17 *** 0.52 ± 0.19 

hflight (m) 0.30 ± 0.03 * 0.28 ± 0.03 

hcontact (m) 0.36 ± 0.05 0.37 ± 0.05 

 
 
 
* Significant difference between pelvisF 
and pelvisB (p < 0.05) 
 
** Significant difference between pelvisF 
and pelvisB (p < 0.01) 
 
*** Significant difference between 
pelvisF and pelvisB (p < 0.001) 
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Tables 
 

Table 1: Anthropometrical values and initial posture derived from the 8 subjects participating 

to this study: segment length (l), distance from the proximal joint in chain of segments 

(starting at the toes) to center of gravity (d), segment mass (m), segment moment of inertia 

(relative to segment center of mass), initial segment angle relative to a horizontal line in the 

sagittal plane ( ini) 

 l (m) d (m) m (kg) I (kg.m²) ini (rad) 

Feet 0.141 0.071 2.041 0.009 2.62 

Lower legs 0.420 0.238 6.546 0.106 1.01 

Upper legs 0.418 0.237 14.08 0.257 2.39 

pelvis 0.132 0.125 8.306 0.014 1.50 

HAT (SJ) 0.541 0.200 39.42 2.838 0.65 

Head-trunk (SJarm) 0.541 0.200 32.38 2.394 0.65 

Arms (SJarm) 0.616 0.321 7.039 0.350 3.60 
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Table 2: Mean ± standard deviation of kinematic variables describing the maximal squat jump 

with and without arm swing performed by the subjects and the simulation model. 

Variable no arm swing arm swing p value 
95% confidence 

interval 

Jump of the subjects 

ZCM,start (m) -0.18 ± 0.04 -0.17 ± 0.05 p=0.16 -0.01 – 0.04 

ZCM,to (m) 0.08 ± 0.01 0.13 ± 0.01 p<0.01 0.05 – 0.07 

ZCM,max (m) 0.38 ± 0.06 0.47 ± 0.06 p<0.05 0.07 – 0.12 

ZCM,flight (m) 0.30 ± 0.05 0.34 ± 0.05 p<0.01 0.02 – 0.06 

tpush-off (s) 0.393 ± 0.06 0.584 ± 0.04 p<0.01 0.10 – 0.28 

Jump of simulation model 

ZCM,start (m) -0.20 -0.20   

ZCM,to (m) 0.04 0.09   

ZCM,max (m) 0.40 0.52   

ZCM,flight (m) 0.36 0.43   

tpush-off (s) 0.235 0.362   

ZCM,start: height of the center of mass of the body at the start of the jump relative to standing upright; ZCM,to: 

height of the center of mass of the body at takeoff of the jump relative to standing upright; ZCM,max: height of the 

center of mass of the body at the apex of the jump relative to standing upright; ZCM,flight: height of the center of 

mass of the body at the apex of the jump relative to ZCM,to; tpush-off: push-off duration defined as the time between 

the onset of the increase of the vertical ground reaction force and takeoff. 

 

 

 

 

Table 3: Mean ± standard deviation of joint work (W) during maximal squat jump with and 

without arm swing performed by the subjects and the simulation model. 

Variable no arm swing arm swing p value 
95% confidence 

interval 

WAnkle (J) 1.64 ± 0.44 1.63 ± 0.47 p=0.9 -0.33 – 0.30 

WKnee (J) 2.50 ± 0.80 2.15 ± 1.15 p=0.34 -0.56 – 1.27 

WHip (J) 1.02 ± 0.55 1.00 ± 0.66 p=0.72 -0.65 – 0.85 

WL5-S1 (J) 0.38 ± 0.11 1.21 ± 0.57 p<0.05 0.18 – 1.50 

WShoulder (J) Ø 0.42 ± 0.30   

Wtotal (J) 5.54 ± 0.86 6.40 ± 1.27 p<0.05 0.20 – 1.78 
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Table 4: Muscle work, kinetic and potential energies and efficacy ratio during the push-off in 

the simulated maximal squat jump with and without arm swing. 

Variable no arm swing arm swing 

WSOL (J) 66.4 62.5 

WGAS (J) 39.3 41.0 

WVAS (J) 121 112 

WRF (J) 18.3 14.4 

WGLU (J) 127 140 

WBF (J) 68.5 97.7 

WES (J) 135 145 

WAD (J) Ø 132 

Wtotalm (J) 576 744 

Epot (J) 170 207 

Ekin (J) 249 292 

Reff 0.730 0.670 

SOL=soleus; GAS=Gastrocnemius; VAS=Vati ; RF=rectus femoris ; GLU=gluteus maximus ; BF=biceps 

femoris ; ES=erector spinae ; AD= anterior deltoid. The work produced by the muscle included the left and right 

limbs. Wtotalm: total muscle work; Epot: potential energy at takeoff relative to potential energy in starting 

position; Ekin: vertical kinetic energy of the center of mass of the body at takeoff; Reff: efficacy ratio equal to 

( Epot + Ekin) /Wtotalm. 

 

 

 

Page 22 of 28

Scandinavian Journal of Medicine & Science in Sports - PROOF

Scandinavian Journal of Medicine & Science in Sports - PROOF

1

2

3

4

5

6

7

8

9

10

11

12

13

14

15

16

17

18

19

20

21

22

23

24

25

26

27

28

29

30

31

32

33

34

35

36

37

38

39

40

41

42

43

44

45

46

47

48

49

50

51

52

53

54

55

56

57

58

59

60



P
R

O
O

F

Figure legends 

 

Figure 1: Schematic representation of the method used to determine the initial posture. Stick 

diagrams representing (SJ) initial posture arms akimbo and (SJarm) arms free to swing keeping 

the elbows extended. 

Figure 2: Stick diagram representing the subject by six rigid segments and 5 joints: ankle 

joint ( ankle), knee joint ( ), hip joint ( ), l5-s1 joint ( ) and shoulder joint ( ) 

Figure 3: Model of the musculoskeletal system used for forward dynamic simulation. The 

model consisted of five rigid segments (SJ) interconnected by four hinge joints and actuated 

by 7 muscle-tendon complexes: m. soleus (SOL), m. gastrocnemius (GAS), m. vastii (VAS), 

m. rectus femoris (RF), m. biceps femoris long head (BF), m. gluteus maximus (GLU) and m. 

erector spinae (ES). For SJarm, the model consisted of six rigid segments interconnected by 

five joints and actuated by 8 muscle-tendon complexes: SOL, GAS, BF, GLU, VAS, RF, ES 

and m. anterior deltoid (AD). 

Figure 4: Average stick diagrams representing the squat jump without arm swing performed 

by the participants (n = 8) and the simulation model. Time has been given in percentage of 

push-off time. The ground reaction force vector with the origin in the center of pressure was 

represented by the upward arrows. Arrows pointing downward represent the force of gravity 

with the origin in the body mass center (o). 

Figure 5: Average stick diagrams representing the squat jump with arm swing performed by 

the participants (n = 8) and the simulation model. Time has been given in percentage of push-

off time. The ground reaction force vector with the origin in the center of pressure was 

represented by the upward arrows. Arrows pointing downward represent the force of gravity 

with the origin in the body mass center (o). 

 

Figure 6: Force (top graphs), shortening velocity (middle graphs) and active state (bottom 

graphs) of the contractile element (CE) of the biceps femoris, gluteus maximus and erector 

spinae as a function of contractile element length during simulated squat jumps without (SJ) 

and with arm swing(SJarm). Values of the left and right muscles have been added. Arrows 

indicate the direction of time. 
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Figures 

 

Figure 1 

 

 

 

Figure 2 
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Figure 3 
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Figure 4 
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Figure 5 
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Figure 6 
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Influence of lumbar spine extension on vertical jump height during 

maximal squat jumping 

 

Role of lumbar spine during squat jumping 

 

 

Keywords: erector spinae; musculoskeletal model; pelvis; biomechanics 
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Abstract 

 

 The purpose of this study was to determine the influence of lumbar spine extension 

and erector spinae muscle (ES) activation on vertical jump height during maximal squat 

jumping. Eight male athletes performed maximal squat jumps. Electromyograms of ES were 

recorded during these jumps. A simulation model of the musculoskeletal system was used to 

simulate maximal squat jumping with (SJ), and without (SJWTE), spine extension. The effect 

on vertical jump height of changing ES strength was also tested through the simulated jumps. 

Concerning the subject jumps, the kinematics indicated a spine extension and ES activation. 

Concerning the simulated jumps, vertical jump height was about 5.4 cm lower during SJWTE 

compared to SJ. These results were explained by greater total muscle work during SJ, more 

especially by ES work (+119.5 J). ES may contribute to spine extension during maximal squat 

jumping. The simulated jumps confirmed this hypothesis showing that vertical jumping was 

decreased if this muscle was not taken into consideration in the model. Therefore it is 

concluded that ES should be considered as a trunk extensor, which enables enhanced total 

muscle work and consequently vertical jump height. 
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Introduction 

 The improvement of maximal vertical jump height is an objective for many athletes 

and trainers. Indeed, vertical jump height could be a direct factor of performance in sport (i.e. 

basketball, volleyball, high jumping), or an indirect factor of performance when correlated to 

sprint ability, for instance (Castillo-Rodriguez, Fernandez-Garcia, Chinchilla-Minguet & 

Carnero, 2012, Shalfawi, Sabbah, Kailani, Tonnessen & Enoksen, 2011, Wisloff, Castagna, 

Helgerud, Jones & Hoff, 2004). Consequently, many studies have examined the key 

parameters related to the possibility of maximizing vertical jump height. Researchers have 

typically focused on lower limb contribution to jump height (Bobbert & van Soest, 2001, 

Samozino, Morin, Hintzy & Belli, 2010, Yamauchi & Ishii, 2007). 

 Some studies have correlated various mechanical characteristics of the lower limbs 

with maximal vertical jump height during countermovement and squat jumps performed with 

arms akimbo. In this respect, positive correlations were found between the maximal force 

(Driss, Vandewalle & Monod, 1998, Yamauchi & Ishii, 2007), the maximal velocity 

(Yamauchi & Ishii, 2007, Young, Wilson & Byrne, 1999) and the maximal power of the 

lower limbs (Davis, Briscoe, Markowski, Saville & Taylor, 2003, Driss, Vandewalle & 

Monod, 1998) and vertical jump height. The proportion of fast twitch muscle fibers of the 

vastus lateralis was also positively correlated to maximal vertical squat jump height (Hautier, 

Linossier, Belli, Lacour & Arsac, 1996). A theoretical approach showed that vertical jump 

height during squat jumping with arms akimbo and with an erected trunk depended on three 

variables: the maximal force developed by the lower limbs, the maximal velocity of extension 

of the lower limbs and the extension range of the lower limbs (Samozino, Morin, Hintzy & 

Belli, 2010). However, the mechanical characteristics of the lower limbs do not entirely 

explain performance in vertical jumping. Maximal vertical jump height during squat jumping 

also depends on muscular coordination (Bobbert & van Ingen Schenau, 1988). Moreover, the 
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total work produced by the lower limb muscles may also be a key parameter in achieving 

maximal vertical jump height during squat jumping (Bobbert & van Soest, 2001). 

 Considering these results, it would appear that only the lower limbs contribute to 

increasing the vertical position of the body mass center during maximal squat jumping. 

Nevertheless, this raises some concerns. Firstly, Samozino et al. (2010) considered that the 

elevation of the body mass center during push-off corresponded to the extension range of the 

lower limbs. This assumption, in accordance with Rahmani et al. (2000), is only true because 

the trunk position was standardized to minimize trunk muscle intervention during the 

squatting movement. When no constraint is applied on trunk position, the latter does not 

remain constant during a movement such as natural squat jumping (Bobbert & van Ingen 

Schenau, 1988). Moreover, the trunk is the most important segment in the determination of 

the body mass center position, because it represents about 70% of total mass (Winter, 2009). 

Consequently, during a squat jump without constraint on the trunk position, the vertical 

displacement of the body mass center is not equal to the extension range of the lower limbs. 

Secondly, studies (Fukashiro & Komi, 1987, Hubley & Wells, 1983) presenting the 

contribution of each joint to the total mechanical work during squat jumping, mainly modeled 

the whole body into four rigid segments (i.e. the feet, lower limbs, upper limbs and “head-

arm-trunk”). Consequently, the trunk was considered as rigid and was not separated from the 

pelvis. Therefore, the work attributed to the hip extensor muscles would in fact correspond to 

that of the hip and the spine extension. Taking into account these two remarks, it may be 

asked whether spine extension enabled by the trunk extensor muscles would contribute to 

maximizing vertical jump height. 

 Although some studies observed no (Steffen, Bakka, Myklebust & Bahr, 2008, Tse, 

McManus & Masters, 2005), or mild-to-moderate (Nesser, Huxel, Tincher & Okada, 2008), 

correlation between core stability training and vertical jump performance, two studies showed 
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that the muscles of the trunk may participate in the increase in vertical jump height. Butcher et 

al. (2007) pointed out that trunk stability training improved vertical takeoff velocity in 

countermovement jumping. Mills et al. (2005) also observed an improvement of maximal 

vertical jump height after ten weeks of lombo-pelvic stability training. Unfortunately, the 

mechanisms underlying these enhancements were not known. The first study hypothesized 

that pelvis stability would improve maximal vertical jump height, while the second one 

rejected this hypothesis finding no correlation between lombo-pelvic stability and vertical 

jump height. 

 Thus, the purpose of the present study was to determine the influence of spine 

extension on vertical jump height during maximal squat jumping (SJ). To this end, a 

simulation model of the musculoskeletal system, made up of the feet, lower legs, upper legs, 

pelvis, 5 lumbar vertebrae and “thorax-head-arms” (THA) , was used to simulate jumps with, 

or without, spine extension. Moreover, it also aimed to evaluate how changes in erector spinae 

muscle (ES) strength can modify maximal vertical jump height. It was hypothesized that spine 

extension and increase of ES strength influenced positively the vertical jump height. 

 

 

Materials and Methods 

 

Subjects and experimental procedures 

Eight healthy male athletes practicing fitness activities twice a week (mean ± SD: age, 

25.0 ± 4.2 years; height, 1.78 ± 0.03 m; mass, 68.5 ± 4.9 kg) volunteered to participate in the 

study and provided written informed consent. 

 Prior to the tests, all participants performed a 10-minute warm-up, in which they 

practiced SJ with arms akimbo. The tests consisted of performing three SJ from a preferred 
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posture with arms akimbo and without any countermovement. Offline, individual ground 

reaction force traces were checked to verify if a countermovement had occurred and trials in 

which this was the case were deleted. 

 Vertical jump height was defined as the difference between the height of the center of 

gravity (CM) at the apex of the jump and the height of CM when the participant was standing 

upright with heels on the ground. The highest jump in each condition was selected for further 

analysis. 

 

Data collection 

 Reflective markers were placed on the skin on the right 5th metatarsophalangeal joint, 

lateral malleolus, lateral femoral epicondyle, greater trochanter, anterior superior iliac spine 

(ASIS), posterior superior iliac spine (PSIS), twelfth thoracic vertebra (T12) and neck (at the 

same height as C7). The participants were filmed in the sagittal plane with a camera (Ueye, 

IDS UI-2220SE-M-GL) operating at 100 Hz. All jumps were performed on a force plate 

(AMTI, model OR6-7-2000, Watertown, USA) and sampled at 1000 Hz. 

 The electromyogram (EMG) of the m. erector spinae (ES) was recorded using pairs of 

surface electrodes (EMG Triode, nickel-plated brass, electrodes diameter = 1 cm, inter-

electrode distance = 2 cm, gain = 500, Thought Technology, Montreal, Canada). After 

shaving and cleaning the skin with alcohol, the electrodes were positioned 5 cm lateral to L1-

L2 spinous process (Vink, van der Velde & Verbout, 1987) and parallel to the muscle fiber 

direction. EMG signals were collected using the Flexcomp Infiniti system (Thought 

Technology, Montreal, Canada, 2048 Hz) 

 

Data reduction 
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 The kinetic data were smoothed with a zero-lag 4th-order low-pass Butterworth filter 

with a cut-off frequency of 15 Hz and downsampled to 100 Hz. For each trial, mean and 

standard deviation (SD) of the vertical ground reaction force (Rz) were determined over the 

first second in which the participants held the initial equilibrium posture. The beginning of the 

push-off corresponded to the instant following the first second when Rz increased more than 

two SD above body weight. 

 Videos of the squat jumps were used to digitize marker positions frame by frame with 

auto recognition software developed by the MNHN (Muséum national d’histoire naturelle, 

Paris, France). Then the raw coordinates of the markers were smoothed with a zero-lag 4th-

order low-pass Butterworth filter with a cut-off frequency of 10 Hz. The pelvis was defined as 

the segment between the greater trochanter and the L5-S1 joint. The method used to 

determine the position of the L5-S1 joint is described by Blache et al. (Blache, Bobbert, 

Argaud, Pairot de Fontenay & Monteil, 2012). The positions of the five lumbar vertebrae 

were determined by using the method where the movement of each lumbar vertebra is not 

controlled individually (White & Panjabi, 1978). On the contrary, the movements of the 

whole lumbar spine are considered to be determined by the movements of the pelvis and the 

THA segment(Audu, Nataraj, Gartman & Triolo, 2011, Christophy, Faruk Senan, Lotz & 

O'Reilly, 2012). Thus, the angle between each lumbar vertebra is dependant of the angle 

between the pelvis and THA (see Appendix A.1. for more details) 

 The relative length of the lumbar vertebrae was obtained from the study by Wilkenfeld 

et al. (2006). The participants were represented in the sagittal plane by ten rigid segments 

composed of the feet, lower legs, upper legs, pelvis, five lumbar vertebrae and THA. For the 

lower limb segments, the right and left sides were grouped together and treated as one. 
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 Offline, the EMGs were rectified, sampled at 200 Hz and smoothed with a zero-lag 

4th-order low-pass Butterworth filter with a 10-Hz cut-off frequency, to yield smoothed 

rectified EMG (SREMG). 

 

Model of the musculoskeletal system 

Squat jumps with spine extension (SJ) 

 For the simulation of SJ, a 2D forward dynamic model of the human musculoskeletal 

system was used (Fig. 1). It was adapted from an existing model developed and evaluated in 

many studies dealing with vertical jumping (Van Soest, Schwab, Bobbert & Van Ingen 

Schenau, 1993) and lifting (van der Burg, Casius, Kingma, van Dieen & van Soest, 2005). 

The model consisted of ten rigid segments: feet, lower legs, upper legs, pelvis, five lumbar 

vertebrae and THA. These segments were actuated by seven major muscles that contribute to 

the extension of the lower limbs, the pelvis, the five lumbar vertebrae and THA: soleus, 

gastrocnemius, vasti, rectus femoris, biceps femoris long head (BF), gluteus maximus (GLU) 

and erector spinae (ES). The parameters of the skeletal model and the initial posture were 

derived from the 8 subjects participating in this study (Table 1). The only input of the model 

was the stimulation of the muscle (STIM). Then SJ was simulated by finding the onset of 

STIM increase for each muscle in order to reach the greatest vertical position of CM at the 

apex of the jump (see appendix A.1. for more details).  

 Finally, the simulation was optimized and run with five different maximal isometric 

strengths of ES. The first one was taken from the literature and was equal to 7000 N (van der 

Burg, Casius, Kingma, van Dieen & van Soest, 2005). Thereafter, the strength of ES was 

increased and decreased by 10% and 20% of the literature value yielding 7700 N (SJ+10%), 

8400 N (SJ+20%), 6300 N (SJ-10%) and 5600 N (SJ-20%) respectively. 
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“Insert figure 1 and table 1 near here” 

 

 

 

Squat jumps without spine extension (SJWTE) 

 The objective was to simulate a squat jump with the L5-S1, lumbar joints and THA-L1 

joints remaining constant. Moreover, in order to evaluate the influence of ES activation during 

squat jumping, ES was not to be activated during SJWTE. Therefore, the whole rigid “pelvis + 

lumbar spine + THA” segment had to be actuated only by the hip extensors (GLU and BF). 

For that purpose, we used the same model as SJ, but without ES, and with the constraint that 

the lumbar spine joints had to remain constant and the “pelvis + lumbar spine + THA” 

segment be solely actuated by GLU and BF (Fig. 1). (see Appendix A.2. for more details) 

 

Validation of the model 

 To ensure that the simulation model presented the salient characteristics of the jumps 

performed by the subjects, we compared SJ performed by the subjects and SJ performed by 

the simulation model. To quantify the deviation in kinematics, we normalized the push-off 

time (between 0 and 1) and calculated the difference in segment angle between the subject 

and simulated jumps at each time sample. Subsequently, the root mean square (RMS) of these 

differences was calculated over all time samples. Moreover, we tested to significance 

(independent two-samples Wilcoxon test) the difference in the range of motion of each joint 

and CM height at the beginning of the push-off, at takeoff and at the apex of the flight 

between SJ performed by the subjects and SJ performed by the simulation model. All analyses 

were executed using the R.2.7.2. software (Vienna, Austria). The level of significance was set 

at p < 0.05.  

Page � of ��

�R�� �ttp����c��anuscriptcentral�co� �r�sp

Journal of Sports Sciences

1

2

3

4

5

6

7

8

9

10

11

12

13

14

15

16

17

18

19

20

21

22

23

24

25

26

27

28

29

30

31

32

33

34

35

36

37

38

39

40

41

42

43

44

45

46

47

48

49

50

51

52

53

54

55

56

57

58

59

60



F
o
r P

eer R
evie�

 O
n
l�

 

Results 

Jumps performed by the subjects 

 The subjects performed SJ with an average height of 0.38 meters (Table 2). The stick 

diagrams showed a quasi full extension of all joints at take-off (Fig. 2). The SREMG signal 

indicated an activation of ES during the entire push-off. (Fig. 3). 

 

“Insert figure 2 near here” 

 

 

Comparison between subjects jump and simulated jumps 

 Although the only criterion of optimization was the maximum value of the height 

achieved by CM, the kinetics and kinematics of the simulated jumps were very close to those 

of the jumps performed by the subjects. Nevertheless, it can be noticed that the simulated 

jump push-offs were 1.6 times quicker than those of the subject jumps. This issue might be 

explained because our subjects were not specifically trained to high jumping. Indeed, previous 

studies using almost the same model found simulated push-off time equal to 265 ms and 

push-off time of volleyball players equal to 261 ms (Bobbert, de Graaf, Jonk & Casius, 2006). 

These results are close to the values of the push-off time obtained in our study (between 225 

and 296 ms). 

 Concerning the comparison of the kinematics of SJ performed by the subjects and the 

simulated SJ, the RMS errors were comprised between 0.03 and 0.06 rad. When the same 

mathematics were used to compare SJ of the subjects and SJWTE of the simulation model, 

RMS errors were comprised between 0.02 and 0.16 rad (Fig. 2). In addition, the range of 

motion of each joint, with the exception of the ankle and knee, was the same in SJ performed 

Page �0 of ��

�R�� �ttp����c��anuscriptcentral�co� �r�sp

Journal of Sports Sciences

1

2

3

4

5

6

7

8

9

10

11

12

13

14

15

16

17

18

19

20

21

22

23

24

25

26

27

28

29

30

31

32

33

34

35

36

37

38

39

40

41

42

43

44

45

46

47

48

49

50

51

52

53

54

55

56

57

58

59

60



F
o
r P

eer R
evie�

 O
n
l�

by the subjects and simulated SJ (p value at least superior to 0.08). Ankle and knee range of 

motion was significantly greater during SJ performed by the subjects compared to the 

simulated SJ (0.99 rad vs 0.90 rad, p<0.01; 1.23 rad vs 0.98 rad; p<0.01, respectively for the 

ankle and knee joints). 

 

 

“Insert figure 3 near here” 

 

 Relative to CM height, the subject and the simulated squat jumps (with spine 

extension) were close. The initial CM height was the same for the SJ performed by the 

subjects and simulated SJ (p=1.00). CM height at takeoff was 7.3 cm lower for the simulated 

SJ (p<0.01), which was explained by greater ankle and knee joint extensions for the subjects 

at takeoff. The simulated SJ (ZCM,max) was 1 cm lower on average than the subject jumps 

without being significantly different (p=0.56).  

 

 “Insert table 2 near here” 

 

Jumps performed by the simulation model 

 Vertical jump height (equal to ZCM,max) was about 5.4 cm lower during SJWTE 

compared to SJ. This difference was mainly explained by ZCM,flight being 3.9 cm lower during 

SJWTE compared to SJ. When ES maximal isometric strength was changed from SJ-20% to 

SJ+20%, vertical jump height was still lower during SJWTE compared to SJ (from 4.3 cm to 6.4 

cm respectively). For all the conditions (from SJ-20% to SJ+20%), this was mainly explained by 

a lower ZCM,flight during SJWTE. 
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 The energetic analysis (Table 3) showed that the effective energy (sum of potential 

and kinetic energy or product of total muscle work (Wtotalm) by efficacy ratio (Reff)) was 

greater during SJ compared to SJWTE. Wtotalm was greater during SJ. The latter was mainly due 

to the mechanical work of ES (WES). Finally, it can be noticed that the hip extensor muscle 

work (GLU and BF) was greater during SJWTE compared to SJ. Moreover, greater GLU and 

BF contractile element shortening distances during SJWTE were observed (Fig. 4). 

 

 “Insert table 3 and figure 4 near here” 

 

 

 

 

Discussion 

 The purpose of this study was to determine the influence of spine extension during 

maximal squat jumping. To that aim, we used a simulation model of the musculoskeletal 

system to compare squat jumps with and without spine extension. 

 With regards to the human kinematics, it can be observed that the spine was extended 

during maximal squat jumping performed by the subjects. Moreover, the difference in the 

trunk kinematics between simulated jumps and jumps performed by the subjects was over 

twice as much more for SJWTE than for SJ (RMS error: 0.06 rad for SJ and 0.16 rad for 

SJWTE). These results indicated that the spine really did appear to extend during maximal 

squat jumping. Likewise, the SREMG burst of ES observed during the entire push-off time 

led to the assumption that this muscle was partially in charge of spine extension during 

maximal squat jumping. These observations are in accordance with the results obtained by 
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Anderson and Pandy (1999) who also pointed out an extension of the pelvis and the back 

associated with an activation of m. erector spinae during maximal squat jumping. 

 The comparison between simulated SJ and SJWTE showed that vertical jump height 

was decreased by 14.6% when no spine extension occurred. This difference was mainly 

explained by a smaller flight height (ZCM,flight). This result was confirmed by smaller vertical 

kinetic energy during SJWTE. Moreover, the total effective energy was greater during SJ 

compared to SJWTE. This was explained by a greater Wtotalm. The latter was mainly due to WES 

(+ 119.5 J). It can also be noticed that the hip extensor muscle work (GLU and BF) was 

greater during SJWTE compared to SJ. This was explained by a greater GLU and BF 

shortening distance during SJWTE. Therefore, when the lumbar spine joints were fixed, the 

pelvis extended more compared to SJ (with spine extension), in order to ensure a quasi-

vertical position of the trunk. In this case CM and potential energy were as high as possible. 

This could explain the small difference observed in CM vertical positions at takeoff between 

simulated SJ and SJWTE (- 1.5 cm during SJWTE). 

 Finally, we modulated ES maximal isometric strength in order to evaluate how this 

would change vertical jump height between SJ and SJWTE. When ES maximal isometric 

strength was reduced by 10% and 20%, vertical jump height decreased by up to 1.1 cm. An 

enhancement of 10% and 20% of ES maximal isometric strength induced an increase in 

vertical jump height of up to 1 cm. Whatever the condition (SJ-20%, SJ-10%, SJ+10%, SJ+20%), 

vertical jumps were lower during SJWTE. Therefore, even if the difference in vertical jump 

height between SJ and SJWTE slightly varies according to ES strength, we can assume that ES 

contributes to the increase of CM vertical position during squat jumping. 

 If we consider that the model presents the salient characteristics of maximal squat 

jumps performed by the subjects, it can be assumed that spine extension contributes to 

achieving a maximal vertical jump height. More particularly, ES would be one of the muscles 
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enabling spine extension and an increase in the overall mechanical work. Therefore ES should 

be considered as a trunk extensor muscle just as the gluteus is a hip extensor muscle. From 

this point of view, the increase in vertical jump height after trunk muscle strengthening 

(Butcher, Craven, Chilibeck, Spink, Grona & Sprigings, 2007, Mills, Taunton & Mills, 2005) 

might be explained by a strengthening of the trunk extensor muscles and so an increase in 

total mechanical work production. This would explain why no correlation was observed 

between lumbo-pelvic stabilization and vertical jump height (Mills, Taunton & Mills, 2005) or 

between core stability and vertical jump performance (Steffen, Bakka, Myklebust & Bahr, 

2008, Tse, McManus & Masters, 2005); in these studies, the motor function of the trunk 

erector muscles was not trained. 

 The main limit of this study was that spine movement was only attributed to the 

lumbar spine joints. It would have been relevant to create a model of the trunk taking into 

consideration the flexibility of the thoracic spine. This would have helped to understand more 

precisely the mechanisms underlying spine contribution during squat jumping. Nevertheless, 

to the best of our knowledge, no data (segment inertial parameters, trunk muscle 

characteristics, …) exist in the literature to simulate a more accurate trunk movement. 

Moreover, some the mobility of the spine in the sagittal plane is lesser for the thoracic spine 

than for the lumbar spine (Kapandji, 1980, Louis, 1982). Besides, the comparison between 

our model and jumps performed by the subjects showed that the model closely reproduced the 

pelvis and trunk kinematics during maximal squat jumping.  

 In conclusion, coaches should consider strengthening the erector spinae muscle when 

they aim to improve maximal vertical jump height. Indeed, the erector spinae muscle has not 

only a body balance function but also a motor function during squat jumping. This could be 

useful for many sports (e.g. volleyball, basketball, high jumping) for which vertical jump is an 

important factor of performance. Moreover, we can ask ourselves if the same issues would be 
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observed during activities such as the countermovement jump or the start in sprint running, 

which also require a spine extension. Thus, according to the results of the previous 

experimental studies (Nesser, Huxel, Tincher & Okada, 2008, Steffen, Bakka, Myklebust & 

Bahr, 2008, Tse, McManus & Masters, 2005) on core stability and vertical jump performance, 

further researches are needed to evaluate the role of the erector spinae in such activities. 
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Tables 

 

Table 1: Anthropometrical values derived from the 8 subjects participating to this study 

 l (m) d (m) m (kg) I (kg.m²) 

Feet 0.128 0.064 1.987 0.007 

Lower legs 0.424 0.241 6.371 0.100 

Upper legs 0.437 0.248 13.70 0.270 

Pelvis 0.119 0.113 8.083 0.010 

L5 0.030 Ø 0 0 

L4 0.031 Ø 0 0 

L3 0.041 Ø 0 0 

L2 0.031 Ø 0 0 

L1 0.031 Ø 0 0 

Thorax-head-arms 0.326 0.065 38.36 2.20 

Segment length (l), distance from the proximal joint in chain of segments (starting at the toes) to center of 

gravity (d), segment mass (m), segment moment of inertia (relative to segment center of mass) (I). 
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Table 2: Mean ± standard deviation of kinematic variables describing the maximal squat jump 

with (SJ) and without (SJWTE) trunk extension performed by the subjects and the simulation 

model. For the simulation model, the maximal isometric force of the m. erector spinae was 

increased from 10 (SJ+10%) to 20 % (SJ20%) and decreased from 10 (SJ-10%) to 20% (SJ-20%) of 

the value obtained in the literature. 

Variable SJ SJ+10% SJ+20% SJ-10% SJ-20% SJWTE 

Jump of the subjects 

ZCM,start (m) -0,198 ± 0,04 

NA NA NA NA NA 

ZCM,to (m) 0,110 ± 0,01 

ZCM,max (m) 0,386 ± 0,04 

ZCM,flight (m) 0,277 ± 0,05 

tpush-off (s) 0,390 ± 0,09 

Jumps of the simulation model 

ZCM,start (m) -0,196 -0,196 -0,196 -0,196 -0,196 -0,196 

ZCM,to (m) 0,037 0,037 0,037 0,038 0,037 0,022 

ZCM,max (m) 0,376 0,381 0,386 0,370 0,365 0,322 

ZCM,flight (m) 0,339 0,344 0,346 0,333 0,327 0,300 

tpush-off (s) 0,244 0,250 0,252 0,257 0,296 0,225 

ZCM,start: height of the center of mass of the body at the start of the jump relative to standing upright; ZCM,to: 

height of the center of mass of the body at takeoff of the jump relative to standing upright; ZCM,max: height of the 

center of mass of the body at the apex of the jump relative to standing upright; ZCM,flight: height of the center of 

mass of the body at the apex of the jump relative to ZCM,to; tpush-off: push-off duration defined as the time between 

the onset of the increase of the vertical ground reaction force and takeoff. 
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Table 3: Muscle work, kinetic and potential energies and efficacy ratio during the push-off in 

the simulated maximal squat jump with (SJ) and without (SJWTE) trunk extension. 

Variable SJ SJWTE 

WSOL (J) 60,03 56,39 

WGAS (J) 38,08 37,34 

WVAS (J) 113,4 115,50 

WRF (J) 16,04 13,70 

WGLU (J) 128,4 133,19 

WBF (J) 73,28 74,77 

WES (J) 119,5 Ø 

Wtotalm (J) 548,7 430,9 

Epot (J) 156,7 148,8 

Ekin (J) 227,5 198,6 

Reff 0.71 0.80 

SOL=soleus; GAS=Gastrocnemius; VAS=Vati ; RF=rectus femoris ; GLU=gluteus maximus ; BF=biceps 

femoris ; ES=erector spinae ; AD= anterior deltoid. The work produced by the muscle included the left and right 

limbs. Wtotalm: total muscle work; Epot: potential energy at takeoff relative to potential energy in starting 

position; Ekin: vertical kinetic energy of the center of mass of the body at takeoff; Reff: efficacy ratio equal to 

( Epot + Ekin) /Wtotalm. 
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Figure Captions 
 
Figure 1: Model of the musculoskeletal system used for forward dynamic simulation of a 

squat jump with trunk extension (SJ) and without trunk extension (SJWTE). The model 

consisted of ten rigid segments interconnected by nine hinge joints and actuated by 7(for SJ) 

or 6 (for SJWTE) muscle-tendon complexes: m. soleus (SOL), m. gastrocnemius (GAS), m. 

vastii (VAS), m. rectus femoris (RF), m. biceps femoris long head (BF), m. gluteus maximus 

(GLU) and m. erector spinae (ES). For squat jump without trunk extension, BF and GLU 

actuated the whole fixed system “pelvis + lumbar spine + THA” and the lumbar spine joints 

remained unchanged as a function of time. 

 

Figure 2: Average stick diagrams representing the squat jump performed by the participants 

(top) and the simulation model (middle) and the squat jump without trunk extension (bottom) 

performed by the simulation (SJWTE). Time has been given in percentage of push-off time. 

The ground reaction force vector with the origin in the center of pressure was represented by 

the upward arrows. Arrows pointing downward represent the force of gravity with the origin 

in the body mass center (o). 

 

Figure 3: Mean subject (n=8) rectified smoothed eletromyograms (SREMG) of the medial 

erector spinae as a function of normalized time. t = 100% corresponded to takeoff.  

 

Figure 4: Gluteus Maximus and Biceps Femoris muscle works as a function of muscle 

shortening length variation. A negative value corresponds to a shortening of the muscle. 

Arrows indicate the direction of time. 
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Appendices 

 

Appendix A.1 

 

The model consisted of ten rigid segments: feet, lower legs, upper legs, pelvis, five 

lumbar vertebrae and the segment “thorax-head-arms” (THA). These segments were 

interconnected by nine frictionless hinge joints: the ankle, knee, hip, L5-S1, L4-L5, L3-L4, L2-

L3, L1-L2 and THA-L1. The distal part of the foot was connected to the ground by a hinge joint.  

 Concerning the simulation of the lumbar spine, the positions of the five lumbar 

vertebrae were determined by using the method by considering that the movement of each 

lumbar vertebra is not controlled individually (White & Panjabi, 1978, Wilkenfeld, Audu & 

Triolo, 2006). In the opposite they consider that the movements of the whole lumbar spine are 

determined by the movements of the pelvis and the segment THA (Audu, Nataraj, Gartman & 

Triolo, 2011, Cholewicki, McGill & Norman, 1995, Christophy, Faruk Senan, Lotz & 

O'Reilly, 2012, Lambrecht, Audu, Triolo & Kirsch, 2009). Thus, the angle between each 

lumbar vertebra is dependant of the angle between the pelvis and THA as follow: 

  

  

  

  

  

  

With, Avec �i, the articular joint angle; i, the segmental angle; the coefficients were obtained from 

White and Panjabi (White & Panjabi, 1978). 
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Considering that the movement of the lumbar spine is function of the angle between 

the pelvis and THA, it is considered that the resultant net joint moment of the lumbar spine is 

located at the L5-S1 joint. Consequently, from the Newton laws, the masses and moment of 

inertia of the five lumbar vertebra must be null (de Zee, Hansen, Wong, Rasmussen & 

Simonsen, 2007). 

 The model was actuated by seven major muscles that contribute to the extension of the 

lower limb, the pelvis and the HAT: m. soleus (SOL), m. gastrocnemius (GAS), m. vastii 

(VAS), m. rectus femoris (RF), m. biceps femoris long head (BF), m. gluteus maximus 

(GLU), m. erector spinae (ES). Each muscle was designed as a Hill-type model which is 

described in detail by van Soest and Bobbert (1993) and van der Burg et al (2005). Briefly it 

consisted of a contractile element (CE), a series elastic element (SEE), and a parallel elastic 

element (PEE). Behaviors of SEE and PEE were represented as a quadratic force-length 

relationship while behavior of CE was more complex: CE velocity depended on CE length, 

force and active state, with the latter being defined as the relative amount of calcium bound to 

troponin (Ebashi & Endo, 1968). Active state was not an independent input of the model but 

was manipulated indirectly via muscle stimulation (STIM), a one-dimensional representation 

of the effects of recruitment and firing rate of -motoneurons. STIM, ranging between 0 and 

1, was dynamically coupled to active state as proposed by Hatze (1977), taking into account 

the length-dependent Ca2+ sensitivity of CE (Kistemaker, Van Soest & Bobbert, 2006). 

 The initial position of the musculoskeletal model was derived from experimental data. 

The initial STIM level was set to allow the resultant joint moments to keep the system in 

equilibrium. To find a unique solution of the initial STIM level, a small STIM level (0.01) of 

bi-articular muscles (GAS, RF, BF) was assigned. Subsequently, the STIM level and the 

length of CE of each muscle were calculated in order to maintain the equilibrium of the whole 

system in its initial posture. This approach was based on the energy efficiency to use 
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primarily the mono-articular muscles to generate the initial joint moments (Bobbert, Casius, 

Sijpkens & Jaspers, 2008). 

 During SJ, STIM of each muscle was allowed to increase only from its initial level 

towards its maximum of 1. Any increase of STIM towards 1 occurred according to a ramp 

with a slope of 5 au.s
-1, a value previously used to match simulated and experimental curves 

in maximum height squat jumping (Bobbert, Casius, Sijpkens & Jaspers, 2008). Under these 

restrictions, an optimization was performed to find the STIM pattern (onsets of the increase of 

STIM) of the seven (SJ) muscles that resulted in the maximum value of the height achieved 

by CM, and thereby maximum jump height. The optimization problem was solved by a 

simplex optimization algorithm to minimize the objective (minus height achieved by CM). To 

ensure that a global minimum was found, the optimization was run from 50 randomized 

particles (50 random STIM onsets) and 400 iterations. 

 In order to match with the human movement, two constraints were added to the model. 

The first one aimed to reproduce the heel contact on the ground during the beginning of the 

push-off. Then, the foot segment angular acceleration was fixed to zero until the net joint 

moment of the ground reaction force relative to the distal part of the feet dropped to zero. 

After this moment the feet were free to rotate. The second constraint aimed to fix the distal 

part of the feet to the ground until takeoff. To that aim, we imposed a zero vertical and 

horizontal velocity of the toes until the vertical ground reaction force dropped to zero.  

 

Appendix A.2. 

 

The purpose was to create a system “pelvis + lumbar spine + THA” without changes of 

lumbar spine joint angles and solely actuated by m. gluteus (GLU) and m. biceps femoris 

(BF). To that aim we replaced the segments “pelvis + lumbar spine + THA” by one segment 
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(SYST) actuated by GLU and BF. SYST was a line from the hip joint going through the 

center of mass of the system “pelvis + lumbar spine + THA”. SYST length was equal to 

length between the hip and the shoulder calculated from the initial posture of the model. 

SYST mass was equal to the sum of the pelvis, lumbar spine and THA masses. SYST moment 

of inertia was calculated from anthropometric data (Winter, 2009). 

 

 

 

The system “pelvis + lumbar spine + THA” corresponded to the thin solid lines. The thick 

dashed line corresponded to SYST and had the same length than the thin dashed line. The 

black circle represented the center of mass of the system “pelvis + lumbar spine + THA”. 

 The relations between joint angle and muscle lengths given by Van der Burg et al. 

(2005) were corrected for all muscles crossing the hip joint: GLU, BF and m. rectus femoris 

(RF). Therefore, to actuate SYST was exactly the same thing than to actuate the system 

“pelvis + lumbar spine + THA” without change of lumbar spine joint angles. 

Knowing the relationships between joint angle and GLU, BF and RF lengths and the angle 

difference between the pelvis and SYST, we can recalculate the new constants as follow: 
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For a mono-articular muscle (i.e. GLU) 

   (eq. 1) 

With LMTC: the muscle-tendon complex length ; i: the adjacent segment angles of the joint 

crossed by the muscle-tendon complex ; A0, A1 and A2 some constants. 

Knowing that A2 equal to zero for GLU and that A1 is the lever arm constant being 

unchanged, we just needed to calculate the new A0 (A0new) for the new segment angle 2 

( 2new) (i.e. SYST) and for the same known LMTC (calculated from eq. 1). 

 

From (eq.1) we had                               (eq. 2) 

Then we obtained                           (eq. 3) 

 

For a bi-articular muscle (i.e. BF and RF) 

  (eq. 4) 

With A1’, A2’ and A3’ are the constants of the second joint crossed by the muscle-tendon 

complex. 

As for mono articular muscle we obtained from (eq.4) 

  (eq. 5) 
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