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Unité de Recherche :
Programme Interdisciplinaire de Recherche en Sciences du Sport et du Mouvement Humain
(PRISSMH - EA 4561) - Equipe Laboratoire Adaptation Perceptivo-Motrice et Apprentissage
(LAPMA)



  



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

COSTES Antony 

Programme Interdisciplinaire de Recherche en Science du Sport et du Mouvement 
Humain (PRISSMH – EA 4561)  

Laboratoire Adaptation Perceptivo-Motrice et Apprentissage (LAPMA) 

Bureau 211 

Université Toulouse III – Paul Sabatier 

118 Route de Narbonne  

31062 Toulouse Cedex 9 

antony.costes@univ-tlse3.fr ou antony.costes@orange.fr 

       @AntonyCOSTES 

         Antony Costes  



  



Résumé 

 

L’objectif de ce travail a été d’approfondir la connaissance des choix spontanés effectués par 

les humains dans le but de réaliser des tâches locomotrices simples, avec un focus sur le 

mouvement de pédalage.  

L’analyse de la transition spontanée de la position assise vers celle en danseuse en cyclisme a 

été le thème central de ces travaux. Peu étudiée en comparaison de la transition marche-

course, cette transition est pourtant digne d’intérêt du fait des quelques possibilités de 

contraindre le mouvement de pédalage, et par sa nature abrupte facilitant ainsi la mise en 

valeur des critères optimisés lors du mouvement. Les analyses cinématiques, par 

électromyographie de surface, et par méthode de dynamique inverse du corps complet, ainsi 

que la mesure des efforts exercés en chacun des points d’appui du cycliste sur un ergocycle 

entièrement instrumenté ont permis l’analyse du pédalage sous un nouvel angle. La 

combinaison de ces procédés offre de nouvelles perspectives pour comprendre les choix 

spontanés effectués pour pédaler sous contrainte incrémentale de production de puissance. 

 

Mots-clés : biomécanique ; cyclisme ; optimisation. 



Abstract 

 

The aim of this work has been to deepen the knowledge about the choices spontaneously 

made by humans in order to realize simple locomotor tasks, with a focus on the pedaling 

movement. 

The analysis of the spontaneous transition from the seated to the standing position in cycling 

was the main topic of this thesis. Little studied in comparison to the walk-run transition, this 

transition is of interest given the possibilities to constrain the pedaling movement, and 

because of its abrupt nature making easier the identification of the criteria optimized in the 

movement. The combination of full-body kinematics, electromyography, inverse dynamics, 

and the measure of the efforts applied on each of the cyclist’s supports on a fully instrumented 

cycling-ergometer offered a new perspective on the pedaling movement. These methods 

provide new leads to understand the spontaneous choices made in order to pedal under 

increasing power-output constraints. 

 

Keywords: biomechanics; cycling; optimization. 
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Illustration : « Laufmaschine » ou « Draisienne », inventée en 1817 par le Baron Karl Von Drais pour se 
déplacer plus vite dans les jardins royaux de Paris. Considérée comme l’ancêtre de la bicyclette.  
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Depuis ses balbutiements avec la « Draisienne » du Baron Karl Von Drais, jusqu’aux 

bicyclettes modernes, le « vélo » est une invention qui a évolué pendant près de deux siècles. Au 

même titre que la marche ou la course, ce dernier est un moyen de déplacement utilisant 

l’énergie humaine, utile à environ 2 milliards de personnes dans le monde1. Le niveau de 

difficulté du déplacement à bicyclette paraît faible. Toutefois, le  « problème de Bernstein » 

montre que le nombre de solutions possibles pour la réalisation de ce mouvement est la source 

d’une complexité computationnelle importante2. En effet, en raison de la redondance du système 

neuro-musculo-squelettique, un mouvement simple comme le pédalage peut être réalisé d’une 

infinité de manières par les différents muscles et articulations du corps humain. Cette complexité 

est d’autant plus importante lorsque des contraintes environnementales s’ajoutent. Se déplacer à 

une certaine vitesse en vélo, c’est principalement lutter contre des forces extérieures (traînée 

aérodynamique, poids, frottements…) en transférant les efforts musculaires d’un potentiel 

d’environ 790 muscles humains aux pédales. Selon ces contraintes, deux positions principales 

sur la bicyclette ont été observées : la position « assise », qui utilise les cinq possibilités d’appui 

proposées (selle, appuis manuels et pédales), et la position « danseuse », qui n’utilise que quatre 

appuis en supprimant celui sur la selle. Tout comme un bipède passe de la marche à la course, et 

inversement, selon sa vitesse de déplacement (Raynor et al. 2002), ou un quadrupède du pas au 

trot, puis au galop (Hoyt and Taylor 1981), il est couramment observé qu’un cycliste passe 

spontanément de la position « assise » à celle en « danseuse » en fonction de contraintes, à ce 

jour encore mal connues. Faisant suite aux travaux initiés par la thèse d’Eric Poirier (2009), ce 

manuscrit de thèse a pour objet principal l’approfondissement de la connaissance biomécanique 

de la transition assis-danseuse. L’intérêt de cette transition est sa nature abrupte, qui facilite 

l’étude des mécanismes impliqués lors de ce changement de stratégie choisie par l’humain 

(Alexander 1989). L’approche expérimentale utilisée se base sur une analyse biomécanique, en 

combinant les outils suivants : l’analyse cinématique du corps complet, l’analyse dynamique par 

la mesure des efforts appliqués sur les cinq appuis du cycliste sur sa bicyclette, l’approche dite 

par « dynamique inverse » sur le corps complet, ainsi que l’analyse électromyographique des 

principaux muscles impliqués dans le mouvement de pédalage. 
                                                 

1 Source : Banque Mondiale. 

2 Nikolai Aleksandrovich Bernstein (1896-1966) est un physiologiste russe célèbre pour ses travaux sur le 

contrôle moteur. 
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Dans une première partie, l’état de l’Art recensera les méthodes ayant été utilisées pour 

l’analyse biomécanique du cyclisme, et conclura sur les principales études ayant comparé la 

position assise à celle en danseuse en cyclisme. Dans une seconde partie seront présentées nos 

contributions, concernant en premier lieu la mesure des efforts au membre supérieur lors du 

pédalage, la mesure des efforts appliqués par le cycliste sur ses différents appuis sous contraintes 

incrémentale de puissance mécanique à développer, les mesures par électromyographie, puis 

l’utilisation de fonctions de coût permettant d’expliquer la transition de la position assise vers 

celle en danseuse. Par la suite, une conclusion générale discutant les implications, limites et 

perspectives de ces travaux sera présentée. Enfin, en annexe seront reportés différents travaux 

réalisés parallèlement à cette thèse pour approfondir la connaissance du mouvement de pédalage 

selon différentes modalités. 
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Illustration : Louison Bobet en « danseuse », en tête de son premier Tour de France victorieux (1953). 

  

II) Etat de l’Art 
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II.1. CONSIDERATIONS METHODOLOGIQUES 

 

II.1.1. Analyse Cinématique et Anthropométrique 

 

Dans le cadre de l’analyse cinématique du mouvement humain, les articulations et segments 

corporels peuvent être modélisés. Depuis les travaux de Muybridge (1883), Marey (1884) et 

Demeny (1904) utilisant la chronophotographie, les possibilités de mesure de la cinématique du 

corps humain ont évolué. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1 : décomposition image par image d’une scène de cyclisme, par Etienne Jules Marey.  

 

D’un point de vue mécanique, le corps humain est généralement représenté comme un 

système composé de n segments Si de centre de gravité Gi, de masse mi et de rayon de giration ri 

reliés par des articulations considérées « parfaites » (Hull and Jorge 1985, figure 2 pour 

illustration). 
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Figure 2 : modèle cinématique utilisé pour représenter un cycliste en 3 dimensions. (Gauche) : vue 

dans le plan saggital. (Centre) : vue dans le plan frontal. (Droite) positionnement de 54 marqueurs 

cutanés afin de décrire la cinématique du corps complet (adapté de Hayot, 2010). 

 

Afin de capturer les positions de différents points d’intérêt du corps humain, puis d’en 

calculer par dérivation par rapport au temps les vitesses, accélérations, voire les jerks (variations 

d’accélération par rapport au temps), l’utilisation de système optoélectroniques s’est 

progressivement développée depuis les années 1970. Ces sytèmes permettent désormais 

l’enregistrement en temps réel des positions de plusieurs dizaines de marqueurs dans un espace 

en 3 dimensions, avec une précision de l’ordre du milimètre (Poirier 2009) et des fréquences 

d’acquisition dépassant 200 Hz. Classiquement, une articulation peut ainsi être repérée à partir 

de la position de deux marqueurs. Par exemple pour le coude, le centre de rotation est déterminé 

comme étant le milieu du segment reliant les marqueurs apposés sur l’épicondyle et l’épitrochlée 

(Figure 3). 
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Figure 3 : localisation du centre articulaire du coude (point rouge) estimée à partir de marqueurs 

réfléchissants collés à la surface de la peau (points noirs). 

 

Toutefois, quelques limitations existent à ces mesures. La première est la portée des 

caméras, qui restreint le champ d’analyse à quelques dizaines de mètres carrés, en fonction de la 

quantité de caméras utilisées. Pour y pallier dans le cas du cyclisme, trois principales méthodes 

expérimentales ont été utilisées : l’utilisation d’un ergocycle (Bini, Hume, and Kilding 2014; 

Martin and Brown 2009), celle d’un tapis roulant motorisé (Stone and Hull 1995; Duc et al. 

2008), ou encore l’enregistrement en un point fixe sur un vélodrome (Bertucci, Taiar, and 

Grappe 2005), qui ne permet donc pas un enregistrement en continu. Une seconde limitation est 

que si la précision du repérage des marqueurs dans l’espace est devenue acceptable, le 

mouvement de ces derniers ne reproduit pas exactement celui des os du corps humain en raison 

d’artefacts liés aux mouvements des tissus mous (Thouzé et al. 2013; Dumas et al. 2014). En 

particulier dans le cas du cyclisme, la cinématique de la hanche a été décrite comme mesurée de 

façon imprécise par l’enregistrement du mouvement d’un marqueur collé à la surface de la peau 

au niveau de la tubérosité proximale du fémur (grand trochanter). Neptune et Hull (1995, 1997) 

ont étudié cette problématique et montré que l’erreur sur la position du centre articulaire de la 

hanche dans le plan saggital pouvait atteindre 4 cm (Figure 4). 
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Figure 4 (Gauche): modèle expérimental utilisé par Neptune et Hull (1995). Noter la triade de 

marqueurs associée à un pin intracortical fixé à l’articulation de la hanche et utilisé comme standard 

afin de mesurer l’erreur cinématique entraînée par différentes configurations de marqueurs. (Droite) : 

Position du centre articulaire de la hanche au cours d’un cycle de pédalage à 225 W et 90 RPM. STD : 

référence basée sur le pin intracortical. TRO : marqueur cinématique placé sur le Grand Trochanter. 

ASIS : méthode basée sur l’utilisation d’un marqueur placé sur l’épine illiaque antéro-supérieure. 

 

Pour diminuer cette erreur, ces auteurs proposent l’utilisation d’une méthode basée sur 

l’utilisation d’un marqueur placé sur l’épine illiaque antéro-supérieure. L’importance de la 

précision de la cinématique étant fondamentale lors de l’analyse biomécanique, et en particulier 

pour l’application de méthodes de dynamique inverse, d’autres méthodes ont été proposées. La 

méthode « SCoRE » (pour Symetrical Center of Rotation Estimation, voir Figure 5) est l’une 

d’entre elles et a notamment été utilisée dans les articles proposés dans le 3ème chapitre de cette 

thèse (Ehrig et al. 2006; Monnet et al. 2007). Son principe est d’estimer la position relative du 

centre articulaire en recherchant un point commun moyen appartenant à la fois au segment 

proximal et au segment distal, et implique donc de connaître la position et la matrice de rotation 

de ces deux segments et nécessitent la réalisation d’un enregistrement préalable sollicitant les 

mouvements de flexion-extension, abduction-adduction et de rotation interne et externe de 

l’articulation étudiée (Begon, Monnet, and Lacouture 2007). Cette méthode a été décrite en détail 

dans la littérature (Hayot 2010; Villeger 2014) et permet la localisation de l’articulation de la 

hanche avec une précision de 1,2 mm (Ehrig et al. 2006) et de 3 mm pour l’épaule (Monnet et al. 

2007). 
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Figure 5 : localisation du centre articulaire de la hanche par la méthode SCoRE. R0 désigne le 

référentiel global (du laboratoire), Rc le référentiel local associé à la cuisse, et Rba le référentiel local 

associé au pelvis. Les points verts réprésentent les marqueurs passifs permettant la mesure de la 

cinématique du bassin, et les carrés noirs pour la cuisse. Le point rouge est le centre articulaire de la 

hanche dont la position est estimée à l’aide de la méthode SCoRE.  (Adapté d’Hayot, 2010). 

 

Malgré l’amélioration de la précision de la cinématique grâce à cette méthode, elle reste 

simplificatrice car décrivant le mouvement de centre de rotation moyen, alors que les 

articulations humaines possèdent des centres de rotation instantanés et donc mobiles du fait de la 

géométrie des surfaces de contact osseuses.  

Enfin, une dernière source d’erreur en cinématique réside dans la propagation des erreurs 

dans la mesure des positions lors des opérations de dérivation. Pour y remédier, des méthodes 

d’optimisation du signal existent (Cahouët, Martin, et Amarantini (2002). L’approche la plus 

simple et la plus utilisée est de filtrer le signal à l’aide de filtres de type Butterworth, appliqués 

en aller-retour afin d’éliminer le déphasage temporel créé (Winter, 1990). Afin d’en déterminer 

de façon objective la fréquence de coupure passe-bas, une approche est de conserver un certain 

pourcentage de la puissance spectrale déterminée par transformée de Fourier (Amarantini 2003; 

Kamen and Gabriel 2010 / Figure 6).  
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Figure 6 : exemple de représentation graphique de spectres de puissances de signaux cinématiques et 

analogiques déterminés par transformée de Fourier et permettant la définition objective d’une 

fréquence de coupure passe-bas permettant la conservation d’au moins 90% du signal (adapté 

d’Amarantini, 2003).  

 

L’objectif des procédures de filtrage est d’éliminer une partie des sources de perturbation 

du signal non désirées liées notamment aux vibrations des marqueurs passifs, aux mouvements 

des câbles dans le cas de la mesure électromyographique, ou encore à l’imprécision instantanée 

inhérente à toute mesure physique. 

Les données anthropométriques (masses et rayons de giration des différents segments 

corporels) ont aussi une importance cruciale dans l’analyse biomécanique. Ces dernières 

constituent une donnée d’entrée dans le calcul des moments dynamiques au niveau des 

articulations. Elles sont généralement issues de statistiques basées sur la taille et la masse de 

différentes populations, reportées dans des tables anthropométriques. Le choix de la table 

anthropométrique utilisée se doit donc être adapté à la population étudiée et peut constituer une 

source d’erreur  (Rao et al. 2006).  

Dans le cadre de ces travaux de thèse, la table anthropométrique proposée par de Leva 

(1996) a été utilisée au vu de la population de jeunes sportifs étudiée (Figure 7). 
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Figure 7 : représentation graphique de la position des centres de masse segmentaires selon la table 

anthopométrique de De Leva. (Adapté de De Leva, 1996). 
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II.1.2. Mesure des Efforts Externes 

 

La mesure des efforts externes permet de caractériser l’intéraction entre le cycliste et sa 

bicyclette. Lors du pédalage en position assise, cinq appuis existent et sont répartis sur les 

pédales, le cintre et la selle. Dès ses débuts en l’an 1896, la littérature scientifique s’est focalisée 

sur la mesure des efforts appliqués sur les pédales (Figure 8). Ces premiers « cyclographes » 

avaient déjà permis de noter la présence de forces anti-propulsives lors du pédalage. Les 

méthodes se sont ensuite modernisées progressivement (Hoes et al. 1968; Sargeant and Davies 

1977) pour permettre des mesures en 3 dimensions (Stone and Hull 1995; Gregersen and Hull 

2003). En parallèle, en 1986, ont été développés les premiers capteurs SRM (Schoberer Rad 

Messtechnik, Jülich, Allemagne) permettant la mesure embarquée de la puissance mécanique 

développée au niveau de l’axe de pédalier.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 8 : (Gauche) « Cyclographe » premier outil permettant la mesure des forces appliquées sur la 

pédale en deux dimensions. (Droite) représentation du pattern de force appliquée sur la manivelle 

gauche (rotation dans le sens trigonométrique) grâce à une synchronisation avec des données issues de 

la chronophotographie. (Adapté de Marey, 1896). 
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La mesure de la puissance mécanique appliquée sur les pédales en cyclisme est 

fondamentale car c’est d’elle que dépend la vitesse de déplacement d’un cycliste en fonction des 

forces extérieures appliquées sur lui (traînée aérodynamique, poids et frottements des pneus et de 

la transmission, principalement). L’usage des capteurs de puissance se démocratise et l’offre se 

diversifie avec actuellement plus d’une dizaine de fabricants sur le marché. Mécaniquement, la 

puissance mécanique développée au niveau de l’axe du pédalier dépend de trois facteurs : la 

longueur de la manivelle, la valeur de la force appliquée sur la pédale perpendiculairement à la 

manivelle (le produit de ces deux premières variables représentant le couple mécanique), et la 

vitesse de rotation des manivelles. Il est à noter dans cette équation que seule la composante 

normale à la manivelle de la force appliquée sur la pédale créée un travail mécanique, la partie 

restante n’étant pas propulsive, mais pas non plus gratuite en terme d’effort musculaire ou de 

contrainte articulaire. 

La puissance mécanique au pédalier n’étant pas suffisante pour quantifier l’effort global du 

système musculo-squelettique, il est nécessaire de quantifier les torseurs mécaniques à chaque 

contact entre le cycliste et sa bicyclette. Peu d’études ont été consacrées à la mesure des efforts 

appliqués sur le cintre et la selle. Les premiers dynamomètres permettant ce type de mesure 

datent de 1985 (Bolourchi et Hull, 1985 / Figure 9). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 9 : dynamomètre pour la mesure des efforts appliqués sur la selle (Gauche), et sur la pédale 

(Droite). (Adapté de Boulourchi et Hull, 1985). 
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II.1.3. Détermination du Torseur des Actions Mécaniques par Dynamique Inverse 

 

La combinaison des mesures de la cinématique, anthropométriques et des efforts externes 

exposés précédemment permet l’application de la « dynamique inverse en bottom-up ». Par 

l’application des lois fondamentales de Newton et d’Euler, ce procédé permet l’estimation du 

torseur des actions mécaniques aux articulations. A partir de ces torseurs, le travail, la puissance 

et l’énergie développés peuvent être calculés. Les forces résultantes au niveau des articulations 

sont associées aux forces de contact inter-articulaires, tandis que les couples développés sur ces 

mêmes articulations sont principalement associés à la création de force par les différents 

actionneurs du corps humain (muscles, tendons et ligaments) et à leurs caractéristiques visco-

élastiques (Figure 10). Il est aussi à noter que la contraction d’un chef musculaire agoniste d’une 

articulation est systèmatiquement associée à une co-contraction plus ou moins importante des 

chefs antagonistes, qui créent donc un couple articulaire opposé à celui des agonistes. Les 

couples résultants sont donc associés aux couples créés simultanément par les agonistes et par les 

antagonistes (Amarantini and Martin 2004) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 10 : représentation schématique des principaux muscles actionneurs du membre inférieur. Ma, 

Mk et Mh représentent les moments résultants au niveau de la cheville, du genou et de la hanche, 

respectivement. (Adapté de Poirier, 2009). 
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Cette technique qui permet de déterminer les actions mécaniques appliquées à un solide 

rigide est basée sur la deuxième loi de Newton (1687) : 

 

                      
          

 

       

 
 

 

  
       

         
 

 
 

                                                (Equation 1) 

 

   représente la masse du solide S étudié,        

  l’accélération de son centre de gravité (G) 

par rapport à un référentiel galiléen  ,         la somme des forces extérieures s’exerçant sur S, 

       

  le moment dynamique en un point A quelconque et          

  la somme des moments des 

forces. Avec        

  
 

  
             

                     

  ou     est le tenseur d’inertie en A du 

solide étudié et         
 la vitesse de rotation du solide. 

Afin de déterminer le torseur des actions mécaniques au niveau des articulations du corps 

humain, cette procédure implique l’utilisation d’un modèle faisant l’hypothèse que chaque 

segment humain est un solide indéformable (de masse constante et de centres de masse et 

d’inertie fixes par rapport au segment), et que ces derniers sont reliés par des articulations ne 

produisant pas de force de friction. 

    Pour exemple dans le cas du cyclisme, le moment articulaire résultant au niveau de la 

cheville (de la jambe sur le pied, noté                    
s’exprime de la façon suivante : 

 

                  
                             

                           
                    

 (Equation 2) 

 

   Où                             
 est le moment lié à l’action de la pesanteur sur le pied, 

                         
 est le moment des efforts de réaction mesurés par la pédale instrumentée, et 

                   
 est le moment dynamique du pied au niveau de la cheville dans le référentiel du 

laboratoire.  
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Le principe de la dynamique inverse « bottom-up » est d’itérer ces calculs au segment 

proximal suivant par déduction. Conséquemment, le moment articulaire résultant au niveau du 

genou                
 peut être écrit : 

 

               
                            

                     
               

                  
       (Equation 3) 

 

Où                           
est le moment lié à l’action de la pesanteur sur la jambe, 

                    
est le moment de la force de contact inter-osseuse du pied sur la jambe,               

 

est l’opposé du moment à la cheville calculé précédemment, et                  
 est le moment 

dynamique de la jambe au niveau du genou dans le référentiel du laboratoire. Il est à noter que la 

précision finale des données de sortie de la dynamique inverse est liée à celle des données 

d’entrée au niveau de la cinématique, de l’anthropométrie et de la mesure des efforts 

(Amarantini, 2003).  

 

II.1.4. Calcul des Puissances aux Articulations 

 

Dans le cadre de l’analyse biomécanique du cyclisme, les puissances développées au 

niveau des articulations ont aussi été source d’intérêt (G. Caldwell, van Emmerik, and Hamill 

2000; Martin and Brown 2009; Elmer et al. 2011; McDaniel et al. 2014). Ces dernières peuvent 

être calculées sur la base du calcul des couples articulaires présentés lors des paragraphes 

précédents. Un des intérêts du calcul de ces puissances est sous-jacent à l’application du 

théorème de l’énergie mécanique pour les systèmes physiques conservatifs. Ce thèorème indique 

que la variation d’énergie mécanique d’un solide isolé dans un référentiel galiléen est égale à la 

somme des travaux des forces non conservatives internes et externes qui s’exercent sur le solide 

considéré.  
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Dans le cas du pédalage, il existe un système composé des deux jambes et des manivelles, 

qui peut être considéré comme isolé, proposant l’égalité suivante (Kautz, Hull, and Neptune 

1994): 

 

      
   

  
                                            

 
        (Equation 4) 

 

Où    est la puissance totale du système étudié,    

  
 est la variation d’énergie mécanique de 

ce système,    
 
    est la somme des puissances articulaires résultantes au niveau de la cheville, 

du genou et de la hanche,        est le produit scalaire entre la force de réaction mesurée à la 

pédale et la vitesse de translation de la pédale (terme représentant la puissance mécanique 

appliquée sur les pédales), et        est le produit scalaire entre la force de réaction de la hanche 

et la vitesse de translation de la hanche. Cette égalité a été vérifiée expérimentalement à plusieurs 

reprises et permet une analyse approfondie des sources de productions de puissance dans le 

mouvement de pédalage en proposant une équivalence entre les puissances aux articulations et la 

puissance au pédalier (Martin and Brown 2009 / Figure 11). 
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Figure 11 : puissance moyenne sur une pédale, par articulation, et pour la somme des articulations 

d’un membre inférieur au cours d’un cycle de pédalage lors de la 3ème seconde d’un test de Wingate 

(30 secondes à puissance maximale sur ergocycle). Il est à noter 1) que la variation d’énergie 

mécanique du système est nulle au cours d’un cycle et non représentée ici 2) que la puissance à la 

pédale est généralement supérieure à la somme des puissances articulaires durant la phase 

d’extension, et inférieure pendant la phase de flexion en raison de l’action du poids, qui agit toujours 

vers le bas et crée donc une puissance additionnelle pendant l’extension, mais coûte de la puissance 

pendant la phase de flexion. (Adapté de Martin et al, 2009). 

 

 

Un des sujets d’intérêt de ces travaux de thèse est le test d’une hypothèse ancienne qui 

expliquerait la puissance liée à la force de réaction à la hanche par l’action mécanique des 

membres supérieurs (Kautz, Hull, and Neptune 1994). Cette question est discutée dans l’article 1 

(section III.3) du chapitre « Contributions Personnelles » de cette thèse. Dans cet article, la 

participation en puissance du membre supérieur a été étudiée en position assise et danseuse à 

différents niveaux de puissance au pédalier. La puissance développée par le membre supérieur 

variant entre 1 et 2,5% de celle développée au pédalier, il semblerait que ces derniers ne soient 

que partiellement la cause de la puissance liée aux efforts de réaction à la hanche. 
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II.1.5. Analyse Electromyographique  

 

L’électromyographie (souvent abrégée « EMG ») est définie comme « l’étude 

fonctionnelle du muscle à travers le recueil et l’analyse du signal électrique généré par les 

muscles en contraction » (De Luca 1997). D’un point de vue physiologique, ce signal électrique 

est le résultat de la stimulation de la cellule musculaire par les motoneurones alpha qui créent un 

potentiel d’action musculaire au niveau de la plaque motrice, qui en se propageant le long du 

sarcolemme provoque le déclenchement de la contraction. Cette activité électrique peut être 

mesurée de façon invasive à l’aide d’électrode-aiguilles placées en sous-cutané, ou de manière 

non invasive à l’aide d’électrodes collées à la surface de la peau, on parle alors « d’EMG de 

surface ». La méthode invasive étant difficilement applicable à l’analyse du mouvement, 

l’électromyographie de surface, pourtant moins précise, lui est majoritairement préférée. Dans le 

cadre de cette méthode, et après un traitement de la surface de la peau incluant rasage et 

nettoyage (www.seniam.org), le doublet d’électrodes enregistre la différence de potentiel entre 

deux points du muscle. La tension électrique mesurée représente la somme algébrique des 

potentiels d’action musculaires (Day and Hulliger 2001) et donne une représentation du nombre 

d’unités motrices activées et de leur fréquence de décharge (Figure 12). Cette réprésentation 

nécessite plusieurs précautions quant à son interprétation. En effet, certains facteurs 

physiologiques et non physiologiques peuvent influencer la forme du signal EMG recueilli 

(Farina, Merletti, and Enoka 2004). 
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Figure 12 : correspondance physiologique du signal électromyographique. Les motonoeurones 

alpha issus de la moëlle épinière créent des potentiels d’action « nerveux », qui en retour créent des 

potentiels d’action « musculaires » au niveau de l’unité motrice. La sommation du signal enregistré sur 

quelques unités motrices (méthode par électrode-aiguille) donne un signal EMG « élémentaire », alors 

que la sommation du signal créé par un plus grand nombre d’unités motrices (méthode « EMG de 

surface ») donne un signal EMG « global ». (Adapté de Turpin, 2012). 

 

 Parmi ces limitations, le phénomène « d’amplitude cancellation » consiste en l’annulation 

des phases positives et négatives de potentiels d’action musculaires lorsqu’ils se superposent en 

raison d’un délai temporel d’enregistrement légèrement différent. Ceci peut causer une sous-

estimation de l’amplitude du signal de 62% (Keenan et al. 2005). Ce phénomène semble majoré 

par la fatigue en raison de la diminution de la vitesse de conduction des fibres musculaires, 

induisant une augmentation de la durée des potentiels d’action, et donc à un chevauchement plus 

important. Certaines méthodes de normalisation permettent de remédier partiellement à ce 

problème, qui ne constitue cependant pas une limite pour l’interprétation des patterns d’activité 

musculaire en termes de temps d’activation et d’allure.  
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Une autre difficulté méthodologique est l’hétérogénéité du recrutement musculaire. En 

effet un muscle est constitué d’unités motrices ayant différentes propriétés physiologiques et 

mécaniques. Ces propriétés ne sont pas réparties de façon homogène dans le muscle : les unités 

motrices « lentes » sont plutôt situées en profondeur, tandis que les unités « rapides » sont plutôt 

périphériques (Dahmane et al. 2005; Knight and Kamen 2005). Notamment, et en raison du 

principe d'Henneman (1965), les unités motrices recrutées en début de contraction ou lors de 

contraction à faible intensité seraient essentiellement situées en profondeur du muscle, et donc à 

distance des électrodes. Cette propriété conduit à deux problèmes dans l’interprétation du signal : 

1) le déplacement des électrodes par rapport au muscle peut conduire à ne pas mesurer l’activité 

des mêmes fibres musculaires au cours du mouvement, 2) la variation inter-individuelle dans le 

placement des électrodes peut induire une variabilité du volume musculaire étudié. 

Le phénomène de « cross-talk » ou « diaphonie » désigne l’enregistrement non désirable 

de l’activité des muscles adjacents à celui visé (De Luca 1997; Farina, Merletti, and Enoka 

2004). Son importance dépend principalement du volume musculaire étudié, de l’épaisseur de la 

couche sous-cutanée, et du système de détection utilisé. Ce phénomène étant difficilement 

quantifiable de façon non-invasive, des précautions doivent être prises pour sa réduction comme 

la minimisation de l’impédance de la peau (Hermens et al. 2000), et un choix judicieux du 

positionnement des électrodes sur le ventre du muscle et à distance de ses insertions (Mesin, 

Merletti, and Rainoldi 2009). En respectant ces principes, il a été montré que l’influence du 

cross-talk pouvait être limitée lors du pédalage (Chapman et al. 2010). 

Enfin, il est à noter que le signal EMG peut aussi être influencé par le mouvement des 

électrodes et des câbles, par les sources électromagnétiques environnementales (e.g. signal 

électrique à 50 Hz), et l’activité électrique cardiaque. Pour y remédier, un traitement du signal est 

nécessaire (Figure 13).  
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Afin d’étudier la coordination, plusieurs études ont montré que l’activité musculaire peut 

être modélisée comme résultant d’une répartition en modules de l’activité de muscles 

fonctionnellement liés, aussi dénommées « synergies musculaires ». Ces dernières sont définies 

comme « un ensemble de muscles contrôlés comme une unité fonctionnelle » (Bizzi et al. 2008). 

Cette organisation permettrait la simplification de la commande centrale : un nombre réduit de 

synergies permettant de contrôler plusieurs ensembles musculaires (Figure 14). En collaboration 

avec Nicolas Turpin, les synergies musculaires mesurées au cours du pédalage en position assise 

et danseuse ont fait l’objet d’articles présentés en partie « Contributions Personnelles » 

(section III). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 13 : A. le signal brut est rectifié et filtré pour en obtenir « l’enveloppe ». B. Le début et la fin de 

chaque cycle sont identifiés à partir d’un signal mécanique ou d’un « trigger ». C. Les cycles sont 

normalisés et interpolés pour obtenir un pattern représentatif, avec seuil permettant de déterminer si le 

muscle est considéré actif ou inactif. Exemple issu de données enregistrées sur un vastus lateralis lors 

du pédalage. (Adapté de Hug, 2011). 
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Figure 14 : modèle de génération d’activités musculaires par la combinaison de synergies musculaires. 

Des synergies indépendantes contrôlent chacune plusieurs muscles. (Adapté de Turpin, 2012). 

 

 

II.1.6. Fonctions de Coût 

 

En mécanique, l’intérêt de fonctions de coût est de synthétiser sous la forme d’une seule 

variable algébrique un indice représentatif du coût global d’une action et illustre donc le contrôle 

moteur humain. Pour l’étude du cyclisme, le premier indice proposé a été le « Moment Cost 

Function » (MCF), un indice basé sur le moment résultant des deux articulations principales du 

membre inférieur que sont le genou et la hanche (Redfield and Hull 1986; Hull and Gonzalez 

1988; Gonzalez and Hull 1989) : 

  

                                   
     

      (Equation 5) 

 

Où Mk et Mh sont respectivement le moment articulaire résultant au niveau du genou et de 

la hanche, calculés par méthode de dynamique inverse et réalisée à l’origine en deux dimensions. 

Cette expression est généralement appliquée sur un cycle de pédalage complet. Cet indice 

représente un moyen non-invasif permettant l’estimation des efforts musculaires du membre 

inférieur de façon globale. Ses créateurs l’ont d’abord utilisé afin de modéliser des réglages 

optimaux par minimisation de ce critère en fonction de l’anthropométrie de cyclistes (Gonzalez 

and Hull 1989 / Figure 15). 
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Figure 15 : (Gauche) Quatre variables géométriques utilisées par Gonzalez et Hull (1989). (Centre) 

Impact sur le « Moment Cost Function » de la variation de ces mesures, exprimées en valeur 

normalisée. (Droite) Variation du « Moment Cost Function » en fonction de la cadence de pédalage et 

de la longueur des manivelles. Données obtenues par modélisation. (Adapté de Gonzalez et Hull, 

1989). 

 

Suite à ces données obtenues par modélisation, une étude a vérifié expérimentalement 

l’effet de la variation de la cadence de pédalage sur une « Moment Cost Function » légèrement 

modifiée et incluant le couple articulaire résultant à la cheville dans son calcul (Marsh, Martin, 

and Sanderson 2000): 

 

                                  (Equation 6) 

 

Où      ,       , et       sont respectivement les moments articulaires résultants exprimés 

dans un modèle saggital en deux dimensions au niveau de la cheville, du genou, et de la hanche, 

mis en valeur absolue et moyennés au cours d’un cycle de pédalage. Cette étude a démontré que 

la cadence de pédalage spontanément choisie n’est pas différente statistiquement de celle qui 

minimise le « moment cost function », ce qui n’est pas le cas pour d’autres indices 

physiologiques comme la consommation d’oxygène (Coast and Welch 1985; Marsh and Martin 

1993), et que cette cadence augmente avec l’augmentation de la puissance de pédalage 

(Figure 16). 
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Figure 16 : influence de la cadence et de la puissance sur la « Moment Cost Function ». 

L’augmentation de la puissance de pédalage augmente la cadence de pédalage définie comme optimale 

par ce critère. (Adapté de Marsh et al., 2000). 

 

Un dernier exemple de fonction de coût utilisée pour l’analyse du pédalage a été proposé 

par MacIntosh et al. (2000). Cette dernière est basée sur l’activité électromyographique de 

plusieurs muscles du membre inférieur : 

 

                                                          

(Equation 7) 

 

Où ECF est l’activité électromyographique représentative de l’activité globale du membre 

inférieur, et EMGTA, EMGSOL, EMGGM, EMGVM, EMGRF, EMGST, EMGBF, et EMGGMAX sont 

respectivement les activités électromyographiques moyennées sur un cycle des muscles tibialis 

anterior, soleus, gastrocnemius medialis, vastus medialis, rectus femoris, semi tendinosus, biceps 

femoris, et gluteus maximus. 
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 A l’aide de ce critère, ces auteurs ont eux aussi vérifié l’hypothèse de l’augmentation de la 

cadence de pédalage optimale en association avec l’augmentation de la puissance au pédalier 

(Figure 17). 

L’utilisation de fonctions de coût a aussi été utilisée pour comparer le pédalage assis et 

celui en danseuse dans le cadre de ces travaux de thèse (section III.8). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 17 : activité électromyographique globale du membre inférieur en fonction de la cadence, et de 

la puissance de 100 à 400 W (de bas en haut, respectivement). (Adapté de MacIntosh et al., 2000). 
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II.2. POSITION ASSISE VERSUS POSITION DANSEUSE 

 

II.2.1. Introduction 

 

Bien que moins richement étudiées que les différences entre la marche et la course, les 

différences entre les positions assis et danseuse en cyclisme ont fait l’objet de  travaux. La revue 

de littérature qui va suivre est ainsi centrée vers l’effet de la position sur les principaux 

paramètres mécaniques et physiologiques mesurables lors du pédalage. 

 

II.2.2. Effets de la position sur les variables mécaniques  

 

Par analogie au fait que la course soit préférée à la marche pour les vitesses élevées de 

déplacement, la position en danseuse est souvent préférée à celle assise lorsqu’il est nécessaire 

de développer des puissances mécaniques élevées. Hansen et Waldeland (2008) ont testé sur 

tapis roulant motorisé le temps de soutien maximal dans les deux positions à différents 

pourcentages de la puissance correspondant à la consommation maximale d’oxygène déterminée 

lors d’un test incrémental (Figure 18). 
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Figure 18 : temps de soutien à différents pourcentages de la puissance correspondant à la 

consommation maximale d’oxygène en position assise et danseuse. Trait plein : Assis. Trait pointillé : 

Danseuse. (Adapté de Hansen et Waldeland, 2008). 

 

Cette étude montre que le temps de soutien est maximisé pour la plupart des participants à 

basse puissance en position assise, et à haute puissance en position danseuse. La puissance de 

transition théorique représentait en moyenne 94% de la puissance correspondant à la 

consommation maximale d’oxygène déterminée lors d’un test incrémental en position assise. 

D’autres études ont montré la supériorité de la position en danseuse pour la production de 

puissance mécanique. Reiser et al. (2002) ont montré que la puissance développée était 

supérieure au cours de plusieurs tests de Wingate (épreuve de pédalage maximale de 30 

secondes) réalisés sur ergocycle, avec en moyenne 11 ± 0,4 W.kg-1 en position danseuse contre 

10,4 ± 0,6 W.kg-1 en position assise. Millet et al. (2002) ont publié des résultats similaires sur 30 

secondes (803 ± 103 W en danseuse vs 635 ± 123 W assis). McLester et al. (2004) ont quant à 

eux montré que la puissance développée au cours de 3 tests de Wingate répétés était améliorée 

lors de la 3ème répétition en raison d’une plus faible perte de puissance au cours des 30 secondes.  

Plusieurs études ont montré que cette augmentation de puissance en danseuse 

s’accompagne généralement d’une diminution de la cadence de pédalage spontanément utilisée 

(Millet et al. 2002; Harnish, King, et Swensen 2007; Lucía, Hoyos, et Chicharro 2001). 
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Du point de vue des couples articulaires, le couple de flexion plantaire ainsi que celui 

d’extension du genou augmenteraient en danseuse (Li et Caldwell 1998; Caldwell et al. 1999 / 

Figure 19).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 19 : patterns de moments articulaires en fonction de l’angle de la manivelle. LS : position assise sur 

terrain plat. US : position assise sur terrain en pente de 8%. ST : position danseuse sur pente de 8%. (Adapté de 

Li et Caldwell, 1998). 

 

Une seule étude a testé l’effet de la position sur une fonction de coût (Gonzalez and Hull 

1989) basée sur les moments articulaires (Poirier, Do, and Watier 2007 / Figure 20). 
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Figure 20 : Moment Cost Function en fonction de la puissance de pédalage (normalisée par la 

puissance spontanée de transition) en position assis (« Classique) et danseuse. (Adapté de Poirier et al., 

2007). 

 

Cette étude montre que la position choisie spontanément minimiserait la fonction de coût 

utilisée. Ces résultats ont été confirmés dans un contexte expérimental différent dans la section 

III.8 de cette de thèse. L’étude de Poirier et al. (2007) montre aussi un décalage des valeurs 

d’angle et de valeur du maximum de couple appliqué à l’axe médiolatéral du pédalier 

(Figure 21). Ce résultat est retrouvé dans d’autres études (Caldwell et al. 1998; Li and Caldwell 

1998). 
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Figure 21 : patterns de couple appliqué au pédalier. Bleu : danseuse. Rouge : assis. (Haut) : à 70% de 

la puissance spontanée de transition. (Bas) : à 130% de la puissance spontanée de transition. Sont à 

noter les différences lors des parties négatives sur la gauche de figures (couple anti-propulsif), ainsi 

que le décalage temporel et de magnitude des valeurs maximales.(Adapté de Poirier, 2007). 

 

Enfin, les efforts sur le cintre n’ont été que très peu étudiés et comparés entre les deux 

positions. Une des premières études sur le thème est à attribuer à Stone et Hull (1993), qui ont 

montré l’évolution des patterns de forces et moments appliqués sur les poignées du cintre (ou 

« cocottes ») pour trois sujets différents. Par la suite, Poirier (2009) a montré une diminution 

progressive des forces appliquées sur le cintre (mesurées à la potence), suivie d’une forte 

augmentation lors du passage en danseuse (Figure 22). 
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Figure 22 : résultante des forces exercées verticalement sur le cintre (au niveau de la potence). Un 

effort de poussée du haut vers le bas est représenté par une valeur positive, tandis qu’un effort de traction 

(du bas vers le haut) est représenté par une valeur négative. Est à noter la diminution des efforts avec 

l’augmentation de la puissance en position assise (palier 0 à 20), puis l’augmentation au palier 20 

correspondant à la transition en danseuse. (Adapté de Poirier, 2009). 
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II.2.3. Effet de la position sur les variables physiologiques 

 

D’un point de vue physiologique, de nombreuses études se sont intéressées à la distinction 

entre position assise et danseuse du point de vue de la consommation d’oxygène, de la fréquence 

cardiaque, de la perception de l’effort, du rendement et de l’activité électromyographique. 

Au niveau de la consommation d’oxygène, la position assise a été montrée comme moins 

coûteuse à faible puissance de pédalage (Ryschon et Stray-Gundersen 1993; Tanaka et al. 1996), 

mais aucune différence n’a pu être observée entre les deux positions à haute puissance (Harnish, 

King, et Swensen 2007; Millet et al. 2002; Tanaka et al. 1996). Le rendement ne semble pas non 

plus différent entre les deux positions pour du pédalage sur le terrain à une puissance 

correspondant à 75% de celle correspondant à la consommation maximale d’oxygène déterminée 

lors d’un test incrémental en position assise (Millet et al., 2002). La fréquence cardiaque a été 

décrite comme plus élevée en danseuse (Millet et al., 2002 ; Tanaka, 1996). Poirier montre des 

résultats légèrements différents avec une fréquence cardiaque plus faible assis lors du pédalage à 

faible puissance, et une absence de différence à haute puissance (Figure 23). 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
Figure 23 : fréquence cardiaque exprimée en battement par minute, en fonction de la puissance de 
pédalage exprimée en pourcentage de la puissance spontanée de transition assis-danseuse. (Adapté de 
Poirier, 2009). 
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Au niveau de la perception de l’effort, seulement deux études ont comparé les deux 

positions. Millet et al. (2002) n’ont pas montré de différence significative entre les deux 

positions pour deux niveaux de puissance, tandis que Poirier (2009) a confirmé ce résultat pour 

une plus large étendue de puissance. 

 Enfin, au niveau de l’activité électromyographique, la littérature suggère des différences 

dans les profils temporels et les niveaux d’activation de plusieurs muscles (Li and Caldwell 

1998, Figure 24). Par exemple, Duc et al. (2008) ont montré une diminution du niveau de 

l’activité du semimembranosus en danseuse, ainsi qu’une importante augmentation du niveau 

d’activité des muscles du bras (Triceps Brachii et Biceps Brachii) et du tronc (Rectus Abdominis 

et Ilio-Costalis) dans cette position. Au contraire, Li et Caldwell (1998) ont montré des niveaux 

d’activation augmentés des muscles gluteus maximus, tibialis anterior, et rectus femoris en 

danseuse (Figure 24). Poirier (2009) montre quant à lui une diminution du temps d’activation du 

biceps femoris en danseuse. Du point de vue des synergies musculaires, aucun avantage d’une 

position sur l’autre n’a pû être démontré à ce jour (Hug et al. 2011) : les synergies musculaires 

des membres inférieurs semblent identiques dans les deux positions et seul un décalage temporel 

au cours du cycle permet de les distinguer. 
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Figure 24 : enveloppes électromyographiques mesurées par Li et Caldwell (1998) sur 6 muscles. LS : 
position assise sur terrain plat. US : position assise sur terrain sur pente de 8%. ST : position danseuse 
sur pente de 8%. (Adapté de Li et Caldwell, 1998). 
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Illustration : peinture acrylique, auteur inconnu. 
  

III) Co  ntributions Personnelles 



 

57 

 

  



 

58 

 

III.1. INTRODUCTION 

 

Les contributions apportées par ces travaux de thèse sont centrées autour d’une étude 

portant à la fois sur les variables mécaniques des positions « assis » et « danseuse »  mais aussi 

aux critères qui sous-tendent la  transition d’une position vers l’autre. Celle-ci a été réalisée en 

conditions de laboratoire d’analyse biomécanique sur un ergocycle stationnaire Lode Excalibur 

(Groningen, Pays-Bas) à friction électromagnétique. La particularité de cet ergocycle réside dans 

son intrumentation permettant la mesure des efforts appliqués au niveau de chacun des appuis du 

cycliste (selle, partie gauche et droite du cintre, et pédale gauche et droite). L’analyse réalisée 

lors de ces études combine les nouvelles possibilités de mesure apportées par cet ergocycle 

entièrement instrumenté, en complément avec une mesure de la cinématique du corps complet et 

de l’activité electromyographique de 16 muscles. Ce dispositif est présenté dans la section III.2 

« Plateau Expérimental ». 

 Dans une première partie des contributions scientifiques de ces travaux de thèse, pour la 

première fois l’effet de la position (assis vs danseuse) et de la puissance de pédalage sur la 

contribution mécanique des membres supérieurs en cyclisme a été analysé. Cette étude a été 

complétée par une analyse électromyographique de membres supérieurs lors du pédalage. Afin 

d’expliquer ces premiers résultats, une seconde partie centrée sur la mesure des efforts externes 

appliqués sur l’ergocycle a été réalisée, puis approfondie par méthode de dynamique inverse 

dans le cadre d’une troisième partie pour mettre en évidence un critère mécanique simple et 

explicatif de la transition en danseuse. Dans une quatrième partie, une analyse des synergies 

musculaires lors de la transition assis-danseuse a été effectuée. Enfin, dans une cinquième partie, 

l’effet de la puissance de pédalage sur des fonctions de coût représentatives des efforts 

musculaires du membre inférieur a été testé, et met en évidence d’autres explications à la 

transition spontanée d’un cycliste vers la position danseuse.   
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III.2. PLATEAU EXPERIMENTAL 

 

Afin de procéder à l’analyse biomécanique la plus complète possible, les participants ont 

réalisé un protocole expérimental sur ergocycle Excalibur (Lode, Groningen, Pays-Bas / Figure 

25). Ces derniers étaient équipés de marqueurs passifs dont les positions étaient enregistrées en 

instantané à une fréquence de 200 Hz par des caméras Vicon (Oxford Metrics, Oxford, 

Royaume-Uni). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 25 : (Gauche) Ergocycle Lode Excalibur en cours d’utilisation. (Droite) Caméra Vicon. 

 

L’ergocycle utilisé est instrumenté de cinq capteurs 6 composantes Sensix (Poitiers, 

France). Ces derniers permettent la mesure en 3D des forces et moments appliqués, avec une 

précision annoncée par le fabricant à 1% sur chaque composante, et à 1,5% sur la combinaison 

des 6 composantes (Figure 26). 
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Figure 26 : capteurs Sensix 6 composantes utilisés dans le cadre de ces travaux de thèse. A. I-Crankset 

1 pour la mesure aux pédales. B. Capteur au tube de selle. C. Capteur permettant la mesure des efforts 

sur les parties gauche et droite du cintre. 

 

Afin d’enregistrer l’activité électromyographique des participants au cours du pédalage, 

deux dispositifs à 8 voies Bagnoli (Delsys, Boston, Etats-Unis) ont été utilisés (Figure 27). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 27 : dispositif pour l’enregistrement d’électromyographie de surface Delsys Bagnoli. 
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Une fois les participants équipés avec les électrodes électromyographiques et les marqueurs 

passifs destinés à l’analyse cinématique, ces derniers effectuaient deux enregistrements. Le premier 

afin de permettre l’implémentation de la méthode SCoRE pour déterminer la position des centres 

articulaires des hanches et des épaules (Begon, 2007), et le second afin d’effectuer une pesée sur 

l’ergocycle en position statique mains sur le cintre et manivelles à l’horizontale. 

A la suite de ces étapes, les participants réalisaient un protocole permettant la détermination 

de leur puissance de transition spontanée en danseuse. Enfin, et suite à un temps de repos de 5 

minutes, ces derniers réalisaient 6 séquences de pédalages à 20, 40, 60, 80, 100 et 120% de leur 

puissance spontanée de transition, assis et en danseuse, dans un ordre aléatoire. Ce protocole 

expérimental est illustré sur la Figure 28). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 28 : protocole expérimental permettant la détermination de la puissance de transition 

spontanée assis-danseuse. 
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III.3. ETUDE 1 : EFFET DE LA POSITION ET DE LA PUISSANCE SUR LA DYNAMIQUE DES MEMBRES 

SUPERIEURS 

 

Ce premier article accepté dans la revue « Journal of Applied Biomechanics » est intitulé 

« Influence of Position and Power Output on Upper Limb Kinetics in Cycling ». Faisant le 

constat du faible nombre d’études consacrées à l’analyse du rôle du membre supérieur en 

cyclisme, et des quelques données indiquant un potentiel effet de la puissance et de la position 

(assis vs danseuse), notre objectif a été de présenter pour la première fois une analyse du rôle 

mécanique du membre supérieur en cyclisme. Basée sur une analyse de dynamique inverse des 

actions mécaniques effectuées au niveau du poignet, du coude et de l’épaule avec comme 

données d’entrée la cinématique du membre supérieur et les efforts résultant au niveau du cintre, 

l’étude a porté sur un échantillon préliminaire de 17 participants. Les résultats montrent que la 

puissance de pédalage et la position ont un effet sur 43 des 58 variables mécaniques étudiées. En 

position assise et à faible puissance, le membre supérieur semble n’avoir qu’un rôle équilibrateur 

et de support du tronc. A partir du niveau de puissance correspondant à la transition spontanée en 

danseuse, les actions mécaniques des articulations du membre supérieur associées à la traction 

sur le cintre apparaissent. Suite à cette analyse, une question s’est posée : pourquoi les 

participants tirent-ils sur le cintre à haute puissance ? Une hypothèse explicative serait que 

l’activation des membres supérieurs permettrait une activation plus importante des muscles du 

membre inférieur (Ebben, Leigh, et Geiser 2008; Turpin et al. 2014). Toutefois, cette action de 

traction pourrait-elle n’avoir qu’une explication mécanique ? 
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III.4. ETUDE 2 : PATTERNS D’ACTIVITE MUSCULAIRE DES MEMBRES SUPERIEURS ET DU 

TRONC PENDANT LE PEDALAGE ASSIS ET EN DANSEUSE 

 

L’objectif de cet article accepté dans la revue « Journal of Sports Science » a été de 

clarifier le rôle fonctionnel des muscles du membre supérieur en cyclisme en position assis et 

danseuse lorsque la puissance de pédalage augmente. 

L’activité électromyographique de 7 muscles du membre supérieur et du tronc a été étudiée 

assis et en danseuse pour des puissances d’environ 100 à 700 W. Les forces appliquées sur le 

cintre et les pédales ont été enregistrées simultanément. L’activité EMG intégrée, les patterns 

temporels des EMG et les synergies musculaires ont été analysés durant plusieurs séquences de 

10 secondes réalisées à 90 rotations par minute.  

La plupart des muscles observés avaient une activité tonique, devenant progressivement de 

plus en plus phasique avec l’augmentation de la puissance. Trois synergies musculaires ont été 

identifiées et associées à 1) la compensation des accélérations du tronc vers le haut par traction 

sur le cintre 2) au support du poids du tronc 3) à la stabilisation du corps. Le niveau d’activation 

des synergies 1 et 3 a été observé comme augmentant de manière importante avec 

l’augmentation de la puissance au pédalier, pendant les périodes de poussée de jambe ipsi- et 

contro-latérales, respectivement, suggérant un rôle important de ces synergies lors de 

l’augmentation de la production de puissance au pédalier.  

En conclusion, cet article améliore notre compréhension de la biomécanique du cyclisme, et 

suggère que les muscles du membre supérieur ont un rôle important en cyclisme lorsque la 

production de puissance au pédalier est élevée. 
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III.5. ETUDE 3 : AUGMENTATION DE PUISSANCE ET MESURE DES EFFORTS APPLIQUES SUR LA 

BICYCLETTE 

 

Ce deuxième article intitulé « Increasing Power Output and Movement Optimization in 

Cycling: Insights from a Fully Instrumented Cycling Ergometer » a été accepté et présenté lors 

du 33ème Congrès de la Société Internationale de Biomécanique du Sport le 30 Juin 2015 à 

Poitiers (France). A la suite de l’analyse des actions mécaniques effectuées par le membre 

supérieur et pour expliquer les tractions sur le cintre observées en position assise à partir du 

niveau de puissance correspondant à la transition spontanée en danseuse, l’hypothèse d’une 

explication mécanique a été évoquée. La première étape a été de définir les positions « assis » et 

« danseuse » d’un point de vue mécanique. De ce point de vue, la position assise est définie par 

la présence d’une force verticale sur la selle, et celle en « danseuse » par l’absence de cette force. 

L’hypothèse de recherche était donc « évidente » : la force verticale à la selle diminuerait lorsque 

la puissance de pédalage augmente. Pour compléter cette analyse, les efforts verticaux appliqués 

sur les pédales et le cintre ont aussi été mesurés. Les résultats montrent une diminution 

significative de la force verticale appliquée sur la selle (de 5,3 ± 0,5 N.kg-1 à 0,68 ± 0,5 N.kg-1) 

lorsque la puissance de pédalage augmente (de 1,6 ± 0,3 W.kg-1 à 9,6 ± 1,6 W.kg-1) pour une 

cadence de pédalage constante de 90 rotations par minute. D’autre part, il est à noter que des 

actions de traction sur le cintre et sur les pédales sont observées à partir du niveau de puissance 

correspondant à la transition spontanée en danseuse. En conclusion, il semble que le niveau de 

force verticale appliqué sur la selle soit un critère déterminant pour le déclenchement de la 

transition spontanée vers la position en danseuse. Les efforts de traction observés au niveau du 

cintre et des pédales indiquent des possibilités mécaniques pour continuer à pédaler assis malgré 

la baisse de la force appliquée sur la selle. Est-il possible d’établir un lien physique entre ces 

différentes forces ?  
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III.6. ETUDE 4 : UNE DIMINUTION DE LA FORCE VERTICALE SUR LA SELLE DECLENCHE LA 

TRANSITION ASSIS-DANSEUSE  

 

Ce troisième article intitulé « A Reduction of the Saddle Vertical Force Triggers the Sit-

Stand Transition in Cycling » a été accepté et publié dans la revue « Journal of Biomechanics ». 

Afin d’approfondir l’analyse effectuée dans l’article précédent, l’objectif de cet article a été 

d’établir un lien entre la force verticale appliquée sur la selle et les autres forces appliquées par et 

sur un cycliste. Par une application de la 2nde loi de Newton sur le tronc d’un cycliste, rendue 

possible par l’application d’un procédé de dynamique inverse sur chacun de ses appuis, une 

équation simple a été proposée afin de rendre compte de l’état d’équilibre entre les différentes 

forces appliquées sur le cycliste. Cette équation (Equation 1 dans l’article ci-après) a aussi fourni 

une possibilité de vérification de la précision du procédé de dynamique inverse utilisé pour ces 

travaux de thèse. Les résultats de cette étude ont montré une réduction de la force verticale 

appliquée sur la selle en association avec l’augmentation du niveau de puissance au pédalier 

(pour une cadence fixée à 90 rotations par minute). D’après le modèle utilisé, cette diminution de 

la force verticale à la selle est principalement expliquée par une augmentation des forces 

verticales appliquées sur les pédales, qui par réaction tend à créer une force verticale sur les 

hanches, provoquant elle-même une tendance à élever le tronc. Pour éviter une élévation du tronc 

par des forces dépassant son poids, des stratégies compensatoires sont nécessaires. Comme 

montré dans l’article précédent, ces dernières consistent en une traction sur les pédales et le 

cintre, et par des accélérations du tronc vers le bas en synchronisation avec les efforts sur les 

pédales. En conclusion, ces données suggèrent que la diminution de la force verticale appliquée 

sur la selle pourrait être un déclencheur de la transition spontanée en danseuse, et que pédaler à 

haut niveau de force en position assise implique de nouvelles contraintes mécaniques associées 

au maintien d’un niveau de force verticale minimal sur la selle. Par ailleurs, cet article a permis 

une quantification et une forme de validation de la précision du procédé de dynamique inverse 

utilisé dans ces travaux. 
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III.7. ETUDE 5 : PATTERNS D’ACTIVITE MUSCULAIRE ASSOCIES AVEC LA TRANSITION ASSIS-

DANSEUSE EN CYCLISME : MODULARITE ET PREUVES D’UNE TRANSITION OPTIMALE 

 

La transition de la position assise vers celle en danseuse en cyclisme semble favoriser la 

performance pendant la pratique du cyclisme à haut niveau de puissance. L’hypothèse testée 

dans cet article a été que les stratégies d’activation musculaire utilisées pourraient expliquer 

l’avantage de la position en danseuse à puissance de pédalage élevée. 

Neuf muscles du membre inférieur ont été étudiés sur 17 participants novices pendant des 

séquences de pédalage assis et en danseuse réalisées de 20 à 120% de leur puissance spontanée 

de transition en danseuse déterminée lors d’un test préalable. L’activité EMG intégrée, les 

patterns temporels EMG, ainsi que les synergies musculaires ont été analysées.  

Des synergies musclaires similaires ont été trouvées dans les deux positions. En comparaison 

avec la position assise, celle en danseuse a été observée comme temporairement décalée pour 

deux synergies associées à l’extension de genou et de cheville. L’activité EMG intégrée a 

augmenté de façon différente entre les positions, et était inférieure en position assise en-dessous 

de la puissance spontanée de transition, à partir et au-dessus de cette position en danseuse. 

En conclusion, les positions « assis » et « danseuse » sont associées à des stratégies 

différentes d’activation musculaire pour produire de la puissance au pédalier, résultant en un 

avantage de la position en danseuse en termes d’activité EMG intégrée aux puissances de 

pédalage supérieures au niveau spontané de transition assis-danseuse. 
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Abstract 

Transiting from the seated to the standing position in pedaling may favor performance during intensive 

cycling. It was hypothesized that the muscle activation strategies used to produce power-output would enable 

to explain the advantage of the standing position at high power-output. 

Nine muscles of the lower limb were investigated in 17 untrained man during seated and standing cycling 

sequences performed at power-outputs ranging from 20 to 120% of their spontaneous seat to stand transition 

power (SSTP), determined in a specific test. Integrated EMG activity, temporal patterns of the EMGs and 

muscles synergies were analyzed. 

Similar muscles synergies were found in both positions (scalar products >0.957± 0.077). Compared to seated, 

the standing position was associated with a marked temporal shift in the activation pattern of two synergies 

associated with knee and ankle extensor muscles. Integrated muscle activity increased in specific fashions in 

seated and standing and was found to be lower below SSTP (i.e., 562±94 Watts) in the seated position for 

most of the recorded muscles and lower or equal above SSTP in the standing position. 

In conclusions, seated and standing positions are subserved by distinct activation strategies to produce power-

output resulting in an advantage of the standing position in terms of integrated muscle activity at power-

outputs greater than SSTP. 

 

KEYWORDS: locomotion, modules, muscle synergy, cycling 

 



 

97 

 

Introduction 

Bicycling can be performed in either seated or standing position. However, the reasons that lead to adopt one 

over the other position are still unclear.  

The transition from a seated to a standing position generally occur during steep climb ascensions or when fast 

accelerations are needed, suggesting that the standing position favors high power outputs (Hansen & 

Waldeland 2008; Millet et al. 2002; Padulo et al. 2014). The more forward position of the hip which may 

provide different leverage over the crank arm and the greater contribution of the upper limbs have been 

suggested as explanations to the advantages provided to the standing position (Caldwell et al. 1999; Stone & 

Hull 1993). Such hypotheses have predictable consequences. For instance a favorable leverage over the crank 

arm would likely be associated with less activity of the lower limb muscles or with greater efficiency of the 

standing position to produce power-output. Moreover, a greater contribution of the upper limbs would be 

logically associated with greater activation of the related muscles or with greater joint torque. Conversely, 

most of the previous studies did not show any obvious advantage of the standing position in terms of lower 

limbs joint torque (Caldwell, Hagberg 1999; Li & Caldwell 1998), lower limbs muscle activity (Duc et al. 

2008; Li & Caldwell 1998) and energetic efficiency (i.e., defined as work over energy expended) (Harnish et 

al. 2007; Millet, Tronche 2002; Tanaka et al. 1996). The greater contribution of the upper limbs in standing 

cycling has been highlighted through analysis of muscle activation (Duc, Bertucci 2008), forces applied to 

the handle (Soden & Adeyefa 1979; Stone & Hull 1993) and power transferred across the hip joint (Elmer et 

al. 2011; van Ingen Schenau et al. 1990). However, the actual contribution of the upper limbs to crank power-

output appears to be limited (Dore et al. 2006; Stone & Hull 1993) and may not fully explain the gain in 

power production associated with the standing position (Dore, Baker 2006; Millet, Tronche 2002; Stone & 

Hull 1993). 

The advantage of the standing position may also bear on muscle coordination which is thought to represent a 

critical determinant of mechanical efficiency and power output in cycling (Wakeling et al. 2010). The change 

from a seated to a standing position is associated with significant changes in the intensity and timing of EMG 

activity (Duc, Bertucci 2008; Li & Caldwell 1998) but these changes have not been clearly related to a 

greater ability to produce power-output in the standing position. The postural change results in different 

relative moment arms and length at which the muscles are contracting, thus changing the relative advantages 

of the muscles to create joint torque (Caldwell, Hagberg 1999; Li & Caldwell 1998). These may result in 

changes in the structure of muscle synergies (Wakeling et al. 2011), here defined as groups of muscles 

activated together in a specific balance (Hug et al. 2011). The muscle synergies have been studied from a 

handful of studies in cycling and mainly in the seated position. A recent report found no change in the 

number or in the structure of the muscle synergies between the seated and standing positions (Hug, Turpin 

2011). Yet, this study investigated a very specific population (i.e., experts in cycling) and obtained results 

that differed from studies examining untrained participants (Barroso, Torricelli 2014; De Marchis, Schmid 

2013). This aspect requires therefore further investigations.  
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Actually, evidences can be found showing that the standing position could be advantageous over the seated 

position in terms of energy expended or in terms of effort, but only when power output is high. For example, 

Hansen et al. (2008) recently showed in trained cyclists that the standing position is associated with greater 

time to exhaustion at power-outputs greater that 94% of their maximum power-output. Additionally, Tanaka 

et al. (1996) reported that their subjects felt less sensation of effort in the leg in the standing position 

compared to the seated position, but solely during steep hill climbing and not during moderate hill climbing. 

These studies suggest therefore that the standing position could be favorable when exercising at high power-

output but not at moderate power-output.  

Given the above, the goal of the present study was to identify the coordination patterns of the lower limb 

muscles in the seated and standing positions across a wide range of power-outputs (~100-700 Watts) in order 

to determine how muscle activity is distributed spatially (i.e., in terms of muscle synergies), temporally and 

in terms of their intensities in these two positions. It was hypothesized that the muscle activation strategies 

used to produce power-output would be distinct between the seated and the standing positions and would 

allow to understand why the standing position is adopted mainly when high power-output is required. 
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MATERIALS AND METHODS 

Participants 

 Seventeen males (23.3±3.4 years; 1.78±0.05m, 72.6+67.4kg) unexperienced in cycling volunteered to the 

study after signing an informed consent form. The experimental design of the study was approved by the 

local ethical committee and was conducted in accordance with the declaration of Helsinki.   

Experimental procedure 

 Participants were first instrumented with the recording electrodes and with the position markers (see section 

electromyography and section kinematics recordings). Participants performed all tests on an 

electromagnetically braked ergometer (Excalibur, LODE, Groningen, The Netherlands) and used cleated 

cycling shoes.  

After 5 min of warm-up on the ergometer at ~100 Watts, the participants performed the sit-to-stand transition 

test consisting in an incremental pedaling exercise to determine the seat-to-stand transition power (SSTP). 

STTP corresponds to the power at which the participants would spontaneously switch from the seated to the 

standing position and this particular power output was used to normalize the power across participants. For 

this test, the participants started in the seated position and the ergometer was programmed so they exercised 

continuously at a power output of 50 Watts interrupted each 60s with transient sequences of 20 s during 

which power-output was rapidly set to the "test power". The test power was initially set to 200 Watts and was 

increased by 25 Watts until the subject choose to adopt the standing position. The participants were instructed 

to maintain the pedaling frequency as stable as possible (i.e., 90 RPM), and to feel free to adopt the more 

comfortable position (the seated or the standing position). SSTP was established when the participant cycled 

in the standing position for at least 10 s.  

The second test, from which the EMG and kinematic data were analyzed consisted in twelve 10 s randomized 

trials, in which participants were placed in either the standing or the seated position and were required to 

exercise at power-outputs corresponding to 20, 40, 60, 80, 100, or 120% of SSTP at 90 RPM with 2-3 min 

between trials. This test resulted in a total of 12 trials per participant (i.e., = 2 positions × 6 power-outputs).  

The participants were presented with their instantaneous RPM on a screen and were instructed to maintain a 

pedaling frequency of 90 RPM in both the first and the second test.  

Electromyography 

 Surface EMG were recorded from 9 muscles of the right side of the body (i.e., tibialis anterior: TA, soleus: 

Sol, gastrocnemuis lateralis: GL, vastus lateralis: VL, vastus medialis: VM, rectus femoris: RF, biceps 

femoris: BF, semitendinosus: ST, and gluteus maximus: Gmax).  Prior to electrode application, the skin was 

shaved and cleaned with alcohol to minimize impedance. Each electrode (Delsys DE 2.1, Delsys Inc, Boston, 

MA, USA; 1 cm interelectrode distance) was placed longitudinally with respect to the underlying muscle 

fibers arrangement and were located according to the recommendations of Surface EMG for Non-Invasive 

Assessment of Muscles (SENIAM). The quality of the EMG signal was assessed visually and the electrodes 
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were secured with adhesive tapes before recording. The EMG signal was amplified (× 1000), digitized (6-400 

Hz bandwidth) at a sampling rate of 1 kHz (Bagnoli 16, Delsys, Inc. Boston, USA).  

Participant positioning 

 The saddle height of the ergometer was adjusted such that a knee angle of ~150° (180° = full extension) 

was obtained with the crank at the lowest position while seated. The foot was positioned on the pedals so the 

rotation axis of the pedals was vertically aligned with the metatarsophalangeal joint of the big toe. The angle 

of the seat tube was of 73° and the length of the cranks of 0.17m. The handlebars were flat (mountain bike 

type) and the position of the hands on the handlebars was left free to the participants (handlebar width = 

0.7m).  

EMG signal processing 

 EMG signals were bandpass filtered (zero lag, 4th order Butterworth) between 20 and 400 Hz. Because 

components at 50Hz and its harmonics were found in the spectrum of the signal, band-stop filters around 50, 

100, 150, 200, 250, and 300 Hz (band width = ± 0.3 Hz) were successively applied (zero lag, 4th order 

Butterworth). Linear envelope for each muscle was obtained by first subtracting the mean and then by low-

pass filtering the fully rectified raw EMG signals with a 9 Hz low-pass filter (2nd order Butterworth, zero 

lag).  

For each participant and for each muscle, EMG envelopes were normalized in amplitude by their mean value 

computed across all conditions (Yang & Winter 1984). 

The integrated muscle activity was obtained by integrating the EMG envelopes over the ~15 cycles of each 

trial of the second test. For each muscle and each subject these values were normalized by the mean value 

computed across all conditions of power-output. 

Cycles were identify by a trigger signal that indicated the lowest position of the right crank (bottom dead 

center; BDC). A cycle corresponded to one pedal revolution, with 0 and 100% corresponding to the BDC, a 

representation consistent with previous studies (Hug, Turpin 2010; Sarabon et al. 2012). EMG patterns were 

time-interpolated such that each cycle corresponded to a 200 points vector. 

Times lags and patterns similarity 

 Similarity in the shape of the EMG and synergy patterns as well as of the muscle synergies were assessed 

using normalized scalar product (NSP), computed as: 

NSP
T

T T


x y
x x y y

     Equation 1 

With x and y, two vectors of the same dimension and superscript T denoting vector transposition.  

To quantify the changes in timing, lag times were computed using an analogous to the cross correlation 

function. This function was obtained by iteratively computing the NSP between two waveforms, with one of 
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the two shifted by lags of -100 up to 100 time bins. The phase shift between the two EMG patterns was 

calculated as the lag time at the maximum of this function, and the corresponding NSP value defined NSPmax.. 

The NSP values expected by chance have been computed by comparing random synergy vectors (Roh et al. 

2012). For each participant and each synergy, random synergy vectors were constructed by randomly 

sampling weightings from the ensemble of weightings of all (all conditions) original vectors. 

Muscle synergies extraction 

 Muscle synergies extractions were performed by non-negative matrix factorization using an implementation 

of the Lee and Seung algorithm (Lee & Seung 1999; Lee & Seung 2001). In the algorithm, the synergy 

vectors were forced to have unit length at each iteration. The maximum number of iteration was set to 1E6. 

The stopping rule was a cost that decreased by less than 1E-6%. 

Determining the number of synergies 

The variance accounted for (VAF) was computed as follow: 

1 /VAF SSE SST        Equation 3 

Where SSE is the sum of squared residuals between the actual EMG data and its decomposition, and SST the 

total sum of square (i.e., of the original EMG data). VAF was iteratively computed by varying the number of 

synergies between 1 and the number of muscle in the EMG data to obtain the ‘VAF’ vs. ‘number of 

synergies’ curve. The number of synergies was defined as the smallest number explaining at least 90% of the 

total data variance and at least 75% of each muscle VAF.  

Statistics 

Normality of the data has been checked using Shapiro-Wilk's tests. Repeated measures ANOVAs (with 

position=[seated;standed] and power-output=[20 40 60 80 100 120]% as repeated measures) were used to 

analyze integrated muscle activity. Post-hoc analyses were then performed using Bonferroni's method. 

Significance of the time lags were analyzed using t-tests for single mean (references values = 0). 

Comparisons between random and actual synergy vectors were performed using paired t-test on Z-

transformed NSP values. Values are reported as mean ± SD. A p-value below .05 was considered statistically 

significant.   
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RESULTS 

 The first test allowed to determine that participants spontaneously raised from the seated to the standing 

position at a power output of 562±94 Watts (i.e., the seat-to-stand transition power; STTP). 

Muscle activation profile 

 EMG envelopes are depicted in Figure 1. Table 1 presents the maximum of the normalized scalar product 

(NSPmax), time lags and percentages of cycle at which peak activity occurred for each muscle. NSPmax 

represents a measure of similarity of two patterns without any phase shift between them. Despite large 

similarities, the change in position was associated with changes in the timing of activation in 8 out-of 9 

muscles, which were shifted forward in the cycle in standing compared to seated position (Table 1). EMG 

patterns were mainly scaled in amplitude with power-output in each position with slight changes in the 

timing or in the form of their activation patterns (i.e., NSPmax>0.972 and lags lower than 1.4% were found on 

average over all muscles; Table 1). Table 1 shows that the lags tended to be positive in seated and negative in 

standing indicating specific adaptations to power-output. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1. Ensemble averaged patterns of muscle activity. Each waveform represents the patterns averaged over all 
participants. EMG envelopes for each participant were normalized by the average EMG activity computed overall 
conditions. 
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Seated vs. Standing 
   

  NSP max lag 
Seated peak 

(%) 
Standing peak 

(%) 

TA 
0.965 ± 
0.027 

2.2 ± 
2.3 37.6 ± 7.1 39.5 ± 8.8 

SOL 
0.988 ± 
0.007 

6.5 ± 
1.7 70.6 ± 4.5 77.7 ± 3.4 

GM 
0.974 ± 
0.021 

2.6 ± 
4.0 75.9 ± 9.7 83.0 ± 4.0 

VL 
0.930 ± 
0.024 

8.1 ± 
3.8 56.8 ± 5.2 72.4 ± 5.3 

VM 
0.942 ± 
0.025 

8.2 ± 
3.3 55.8 ± 5.0 71.0 ± 6.4 

RF 
0.943 ± 
0.036 

6.6 ± 
9.0 45.8 ± 8.8 52.1 ± 13.4 

BF 
0.965 ± 
0.023 

2.8 ± 
4.3 76.4 ± 5.3 80.9 ± 5.1 

ST 
0.947 ± 
0.025 

1.2 ± 
8.0 75.2 ± 14.7 73.6 ± 16.9 

Gmax 
0.985 ± 
0.018 

8.9 ± 
1.9 67.5 ± 2.1 77.4 ± 2.6 

   
Seated peak (%) 

Seated 
 

  power p power p+1 

TA 
0.988 ± 
0.012 

-0.3 ± 
0.7 38.4 ± 8.7 38.0 ± 6.5 

SOL 
0.994 ± 
0.003 

-0.7 ± 
0.6 71.4 ± 4.3 70.3 ± 4.8 

GM 
0.993 ± 
0.004 

-0.3 ± 
1.0 76.7 ± 8.0 75.0 ± 11.8 

VL 
0.996 ± 
0.002 

-0.3 ± 
0.4 57.6 ± 5.4 55.8 ± 5.6 

VM 
0.995 ± 
0.005 

-0.3 ± 
0.9 57.3 ± 4.8 55.3 ± 5.1 

RF 
0.991 ± 
0.004 

-1.4 ± 
5.8 46.3 ± 10.1 45.2 ± 8.0 

BF 
0.989 ± 
0.008 

-0.1 ± 
1.2 76.3 ± 5.7 76.1 ± 6.2 

ST 
0.987 ± 
0.012 

0.4 ± 
2.5 77.1 ± 13.4 73.5 ± 18.2 

Gmax 
0.989 ± 
0.019 

-0.1 ± 
1.0 67.5 ± 1.8 67.6 ± 2.1 
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Standing peak (%) 

Standing 
 

  power p power p+1 

TA 
0.989 ± 
0.008 

1.1 ± 
1.6 38.9 ± 8.9 39.5 ± 8.8 

SOL 
0.996 ± 
0.002 

1.1 ± 
0.4 76.2 ± 3.5 77.7 ± 3.4 

GM 
0.993 ± 
0.005 

0.5 ± 
0.8 81.1 ± 6.6 83.0 ± 4.0 

VL 
0.986 ± 
0.004 

1.1 ± 
1.1 69.5 ± 4.5 72.7 ± 5.2 

VM 
0.987 ± 
0.005 

1.3 ± 
1.1 67.7 ± 5.2 71.0 ± 6.4 

RF 
0.982 ± 
0.009 

1.3 ± 
2.6 49.9 ± 11.9 52.1 ± 13.4 

BF 
0.983 ± 
0.010 

-0.3 ± 
1.9 80.2 ± 4.7 80.7 ± 5.1 

ST 
0.972 ± 
0.009 

0.7 ± 
6.1 72.9 ± 16.7 73.6 ± 16.9 

Gmax 
0.991 ± 
0.011 

1.2 ± 
0.6 76.3 ± 3.7 77.4 ± 2.6 

Table 1. Maximum NSP, lags and occurrence of the peak activity for each muscle. Significant lags appears in bold 
(t-tests for single mean; reference values= 0). Seated vs. Standing corresponds to comparisons between waveforms taken 
at the same power output. In the 2nd and 3rd parts of the table, comparisons were made between the power p and power 
p+1 (p= [20, 40 , 60, 80 and 100 %]), e.g. if p= 100%, p+1= 120%. Occurrence of the peak activity and the lags are given 
in percentage of cycle. 

 

Integrated muscle activity 

 There was significant increases in the integrated muscle activity in all muscles with power output (global 

effect, p<.001; Figure 2). Integrated muscle activity of all muscles was affected by the position (main effect 

p-values ranged from p=.037 to p<.001) except in GM (p=.091). There were significant interactions between 

power and position for all muscles expect GM and the post-hoc results showed that position affected global 

muscle activity at specific power-outputs only (indicated in Figure 2). Power-output was associated with 

increases integrated muscle activity in all muscles in the two positions, with p<.05 overall post-hoc 

comparisons except for RF and TA in the standing position (i.e., in this position the integrated activity of TA 

showed differences only between 120% and 60%, and RF between 120% and [20, 40, and 60 %] ). 
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Figure 2. Integrated muscle activity. Values are given in percentage of the mean integrated activity obtained overall 
conditions and represented as mean ± SD. The lines above data indicate the powers at which significant differences were 
found between the values in seated and standing positions (p<.05). Power-output is given in percentage of the seat-to-
stand transition power (SSTP). 

 

Analysis of the muscle synergies 

 The variance accounted for (VAF) in function of the number of synergies extracted is presented in Figure 

3A. The similarity of the two curves suggests similar dimensionalities in seated and standing. The synergies 

were extracted separately for each position and included all conditions of power-output. The large variation 

in power-outputs ensured that substantial motor variability was present, which is known to improve the 

identification of the synergies (Steele et al. 2015). The number of synergies was 4 using the criterion 

[VAF>0.9 & VAFmuscle >0.75]. VAF per muscle ranged from 85.1 ± 6.2% (Gmax) to 97.9 ± 0.7% (VM) in 

seated and from 86.9 ± 5.9% (Gmax) to 97.9 ± 0.5% (VM) in standing, which demonstrates very good 

reconstruction rates.  

Muscle vectors are depicted in Figure 3B. The first synergy mainly co-activated the rectus femoris and 

tibialis anterior muscles (RF/TA synergy), the second synergy was associated with extensor muscles (EXT 

synergy), the third synergy was associated with ankle and hip extensors muscles (EXT2 synergy) and the 

fourth synergy was associated with knee flexors (FLEX synergy). Muscle synergies appeared to be very 

similar in the two positions, with an average NSP value of 0.957± 0.077 over all synergies between seated 

and standing. Z-transformed values for individual comparisons are reported in Figure 3C. These values were 

higher than chance level for all the synergies (p<0.001; Figure 4C) indicating significant similarities. 
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Figure 3. Dimensionality analysis and the muscle synergies. A. Cumulated variance accounted for in function of the 
number of synergies extracted in the seated and standing positions. Values are the averages computed over all 
participants. The arrow indicates the number of synergies determined for all subjects. B. Muscle synergy weightings. C. 
Z-transformed NSP values for comparisons between the muscle synergies in seated and standing (white bars). Black bars 
are the chance level NSP (i.e., obtained from comparisons between synergies composed of randomly shuffled 
weightings). For indication Z-transformed values of 1, 2 and 3 correspond to NSP values of 0.761, 0.964 and 0.995 
respectively. 

 

The synergy activation profiles are depicted in Figure 4 and the percentage of cycle at which their peak 

activity occurred as well as their similarity across power-outputs and positions are reported in Table 2. 

Timings of activation of RF/TA, EXT and EXT2 were significantly shifted forward in standing compared to 

seated. The change in power-output was associated with smaller but significant time shifts, mostly positive in 

seated and negative in standing.  

 

 

 

 

 



 

107 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4. Synergy activation profiles. Synergy activations profiles are given in arbitrary unit (a.u.). Waveforms have 
been averaged over all participants. 
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seated vs. standing 

   
  NSP max Lag 

seated peak 
(%) 

standing peak 
(%) 

RF/TA 
0.967 ± 
0.019 

2.7 ± 
2.8 37.1 ± 5.4 38.5 ± 4.1 

EXT 
0.953 ± 
0.027 

8.9 ± 
4.3 57.4 ± 5.2 69.2 ± 6.8 

EXT 2 
0.979 ± 
0.016 

7.0 ± 
5.4 71.8 ± 9.6 82.3 ± 3.3 

FLEX 
0.935 ± 
0.034 

-0.4 ± 
11.7 73.2 ± 14.9 73.5 ± 11.8 

   

seated peak (%) 

seated     power p power p+1 

RF/TA 
0.979 ± 
0.016 

0.2 ± 
3.3 37.7 ± 8.5 36.5 ± 3.3 

EXT 
0.987 ± 
0.006 

-1.8 ± 
2.7 59.8 ± 5.2 55.1 ± 5.7 

EXT 2 
0.977 ± 
0.016 

-2.4 ± 
8.0 71.6 ± 12.8 71.9 ± 7.5 

FLEX 
0.954 ± 
0.028 

3.8 ± 
4.8 76.7 ± 10.7 69.6 ± 22.3 

   

standing peak (%) 

standing     power p power p+1 

RF/TA 
0.977 ± 
0.022 

1.6 ± 
1.7 37.1 ± 2.9 38.9 ± 4.6 

EXT 
0.968 ± 
0.015 

2.2 ± 
1.8 64.5 ± 6.7 69.1 ± 6.4 

EXT 2 
0.984 ± 
0.009 

1.4 ± 
2.9 79.7 ± 3.3 81.7 ± 3.2 

FLEX 
0.944 ± 
0.018 

3.9 ± 
6.8 70.2 ± 14.7 74.0 ± 15.8 

 

Table 2. Maximum NSP, lags and occurrence of the peak activity for each synergy activation profiles. Significant lags 
appear in bold (t-tests for single mean; reference values= 0). 
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DISCUSSION 

The results of the present study showed that the seated and standing coordination patterns in cycling 

both rely on 4 similar muscle synergies. The two positions were however distinct in terms of their activation 

patterns and how muscle activity was increased with power-output. 

Optimality and the sit-to-stand transition 

The results demonstrated distinct and power-output dependent patterns of muscle activation between the 

seated and the standing positions (Figure 1 and 2, Table 1). The activity of the knee flexors (i.e., ST, and BF) 

was lower in the standing position compared to the seated position at all tested power-outputs except the 

lowest ones (i.e., 20 and 40 %). Conversely, the activity of the extensors (i.e., Sol, VL, VM, RF and Gmax) 

and TA were lower in the seated position below SSTP (i.e., below 562±94 Watts) but were similar above 

SSTP. Thus, when considering the recorded muscles, these results suggest there is a net advantage in term of 

integrated muscle activity in the seated position below SSTP and in the standing position above SSTP. 

Previous studies reported that metabolic economy and gross efficiency were similar between the standing and 

seated positions (Harnish, King 2007; Millet, Tronche 2002; Tanaka, Bassett 1996). However, in line with 

the present results, there are evidences that the differences in the cost of the two positions is power-dependent 

and that the narrow range of power-output previously investigated obscured the differences. For example, 

Ryschon et al. (1991) showed that energy expenditure was higher in standing vs. seated position, but 

investigated only low power-outputs (i.e., subjects exercised at 60-80RPM without resistive torques). 

Whereas, Tanaka et al. (1996) reported that subjects felt lesser sensations of effort in the legs in the standing 

position with a 10 % grade in comparison to a seated position but fail to find differences in heart rate or 

energy expenditure. The authors indeed suggested that upper body energy expenditures may have been higher 

in the standing position, masking the probable saving of energy associated with the standing position for the 

lower limbs. The absence of differences in terms of energy expenditure between the two positions may be 

related to the higher cost associated with the activity of upper limbs muscles in standing. Likewise, a recent 

study showed that the standing position was associated with longer time to exhaustion at high power-output 

(i.e., 94% of the participants maximum aerobic power) in comparison to the seated position (Hansen and 

Waldeland, 2008). It is therefore very likely that the standing position corresponds to an optimal behavior 

only at high power-output. An assumption that is in line with the present results and with the fact that the 

standing position is typically adopted at high power output or when high forces on the pedals are required. 

This is also in agreement with a previous study of our group reporting that the seated and standing positions 

allows for joint moment minimization depending on power-outputs (Poirier, Do 2007). Specifically, a cost 

function based on the torque produced by the hip and the knee joints was calculated as a function of power-

output. The results demonstrated that below 80-85 % of the participant’s maximum power output, the seated 

position was the most favorable position in term of this cost function and that this tendency was inverted 

above 80-85 %. Based upon the present data and those of previous studies, it appears that there is a critical 

power output beyond which the standing position becomes more favorable than the seated position in terms 

of lower limbs muscle activation. 
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Additionally, higher slopes were observed in the relationship between power output and integrated EMG in 

seated compared to standing position and higher y-intercepts were observed in standing for most of the 

recorded muscles (Figure 2). Integrated EMG reflects the metabolic costs of cycling (Bigland-Ritchie & 

Woods 1976; Blake & Wakeling 2013). It is also related to the neural drive to the muscles and could be 

viewed as a measure of effort (Cafarelli 1977; Noakes et al. 2005). The y-intercept is the cost in terms of 

integrated EMG when power-output is zero and can be interpreted as the cost of moving the limbs (McDaniel 

et al. 2002). Conversely, the slope of this relationship can be associated with the cost of producing 

mechanical power. In seated the y-intercept was close to zero whereas in standing the y-intercept was much 

greater (Figure 2). The fact that in standing subjects have to compensate for the weight of their upper body 

may account for this observation (Caldwell, Hagberg 1999). The lower slopes observed in the standing 

position indicates that a given increase in power output is associated with less increase in the cost in this 

position compared to seated, which may be interpreted as a form of efficiency. The standing position is 

associated with a superior contribution of the upper limbs (Stone & Hull 1993; Tanaka, Bassett 1996) which 

may take over part of the efforts from the lower limbs and explain this observation. However, the actual 

contribution of the upper limbs to crank power-output have been shown to be limited (Dore, Baker 2006; 

Stone & Hull 1993) and this might not fully explain the higher efficiency observed in the standing position. It 

could be hypothesized that differences in the relative moment arms and the length at which the muscles were 

contracting (Caldwell, Hagberg 1999), or that a different leverage over the crank arm for the knee and hip 

joints (Caldwell, Hagberg 1999; Stone & Hull 1993) changed the advantages of the muscles to produce 

power-output and account for the differences.  

Similarity with the gait transition 

Interestingly, similarities can be drawn between the cycling and gait patterns (Barroso, Torricelli 2014; 

Raasch & Zajac 1999). A transition could be defined as a discontinuous change in gait parameters leading to 

a different "mode" (Alexander 1989; Diedrich & Warren Jr 1995) with each mode characterized by distinct, 

stable and efficient coordination patterns (Diedrich & Warren Jr 1995).  

When transiting from the walking to the running mode, at least 3 distinct features can be exposed. First, both 

modes are subserved by the same number of synergies namely, 5 in gait, and which appears to be very similar 

in the two modes (Cappellini et al. 2006; Ivanenko et al. 2004). This feature can also be found in other 

mammals where the same modules, i.e., the muscle synergies plus their associated activation patterns 

(Lacquaniti et al. 2012), tend to cooperate to give rise to a template of stable interlimb coordination patterns, 

namely, walk, trot or gallop (Maes & Abourachid 2013). Second, the two modes of coordination possess 

distinct temporal structures (Cappellini, Ivanenko 2006). This difference is significant since the temporal 

organization of the synergy activation patterns has been shown to be robust to changes in both velocity and 

body weight unloading during walking (Ivanenko, Poppele 2004). And third, the choice of a given mode of 

coordination could be associated with a form of optimization of the neural resources ( Ivanenko et al. 2008). 

It is worth noting that the number and the structure of the synergies found in the present study were similar to 

that found in previous studies (Barroso, Torricelli 2014; De Marchis, Schmid 2013). The three 
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characteristics, namely similar modular organizations (Figure 3 and 4), distinct temporal structures (Figure 4, 

Table 1 and 2) and optimality (Figure 2) were also observed in the present study suggesting that seated and 

standing cycling also represent distinct and efficient modes of locomotion, comparable to the walking and 

running modes in gait. 

Possible limitations 

One possible limitation of this study is that the workload and not the pedaling frequency was modified to 

increase power output. Increasing the cycling frequency while maintaining the same load will increase 

power-output and the cost of the movement depending on the contraction velocity of each muscle (MacIntosh 

et al. 2000; McDaniel, Durstine 2002) . This may affect the cost of the movement very differently in seated 

vs. standing position. Therefore, it is possible that the power at which the spontaneous transition occurs could 

be different by changing the frequency of pedaling, a point which deserves future studies. 

In the present study the mean has been used to normalize the EMG data whereas the maximum is a more 

common normalization. However, all conditions could be compared in terms of muscle activation patterns, or 

muscle synergies since the same normalization is used for each of them. Moreover, Yang and Winter proved 

that normalizing by the peak or the mean are equally suited to reduce inter-subject variability. Therefore, it is 

not likely that the normalization chosen have affected the conclusions of the present study. 

Conclusion 

 This study demonstrated that despite similar synergies, the seated and standing positions in cycling are 

subserved by distinct activation patterns and distinct activation strategies to produce power-output resulting 

in an advantage of the standing position in terms of integrated muscle activity at power-outputs greater than 

~500-600 Watts. This suggests that subjects may shift between the seated and standing coordination patterns 

in order to minimize neural resources.  

 

PERSPECTIVES 

The standing position is more economical in terms of muscle activity at high power-output but not at low 

power-output. This results from a combination of a higher efficiency of the muscles to produce power-output 

(here defined as the slope of the relationships between power-output an integrated EMG) and a higher initial 

cost. Energetic cost and efficiencies are in general studied through global measures influenced by upper and 

lower limbs. It would be interesting then to understand how these values change in different pedaling 

conditions (uphill slope, pedaling frequency etc.)   The relationship between the spontaneous transition power 

(SSTP) and the amount of muscle activity suggests that transition is guided by intuition, or more likely by the 

sense of effort. The study suggested that the determination of an optimal transition power is possible by 

studying how lower-limbs muscle activity changes with power-output. We studied only untrained 

participants, but this study paves the way to future interesting studies on trained cyclists to better understand 

when it would be advantageous to shift from one position to the other. 
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III.8. ETUDE 6 : LA TRANSITION ASSIS-DANSEUSE EST ASSOCIEE A UNE MINIMISATION DE 

FONCTIONS DE COUT 

 

Ce quatrième article intitulé « Minimization Of Cost Functions Is Associated With The Sit-

Stand Transition In Cycling » est en révision pour la revue « Journal of Biomechanics ». A 

l’image de la transition de la marche vers la course, largement étudiée chez l’humain, notre 

hypothèse est que la transition assis-danseuse pourrait elle aussi avoir une explication 

multifactorielle (Raynor et al. 2002). A la suite des travaux précurseurs de Gonzalez and Hull 

(1989) sur l’usage de fonctions de coût mécanique adaptées à l’étude du pédalage, et des travaux 

de thèse de Poirier (2009) ayant montré une minimisation d’une « Moment Cost Function » dans 

la position spontanément choisie en cyclisme, différents objectifs ont été proposés. Le premier a 

été de tester à nouveau l’effet de la puissance de pédalage sur une fonction de coût basée sur les 

moments articulaires afin de confirmer les résultats de Poirier en utilisant un autre protocole 

incrémental conduisant à la transition assis-danseuse. En profitant d’avancées techniques, cette 

fonction de coût a été actualisée par l’utilisation d’un procédé de dynamique inverse en 3 

dimensions au lieu de 2, et par l’utilisation d’une méthode d’adimensionnalisation des résultats 

(Hof 1996). Un second objectif a été de tester une autre fonction de coût basée sur l’activité 

électromyographiques de plusieurs chefs du membre inférieur (MacIntosh, Neptune, and Horton 

2000). Enfin, un troisième objectif a été de tester la corrélation entre ces deux fonctions. En effet, 

si cette dernière paraît évidente en théorie, de nombreuses limitations pratiques (participation 

d’efforts non musculaires dans les couples articulaires, précision relative de la dynamique 

inverse, non-linéarité de la relation EMG-force, non exhaustivité des chefs musculaires étudiés, 

pondération des données de chaque muscle dans la fonction de coût EMG...) pourraient limiter 

cette association entre les données électrophysiologiques et mécaniques. Les résultats de cette 

étude ont montré que les deux fonctions sont hautement corrélées et minimisées dans la position 

spontanément choisie par les participants. Ces résultats confirment ceux de Poirier (2009) et 

apportent de nouvelles pistes pour améliorer la sensibilité de fonctions de coût représentatives 

des efforts musculaires du membre inférieur, ces dernières étant minimisées dans la position 

spontanément choisie par le cycliste, et proposant donc un nouveau critère explicatif de la 

transition assis-danseuse en cyclisme.  
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Abstract 

Spontaneous changes of position are useful to understand which criteria influence 

humans in their coordination to perform a given task. However, the factors explaining the 

sit-stand transition in cycling are still unclear. This study was designed to test the effects of 

position (seated or standing) during cycling at increasing crank power on cost functions 

representative of the lower limbs muscular efforts. Twenty-five participants performed an 

incremental test leading to the sit-to-stand transition, and subsequent randomized pedaling 

trials at powers ranging from 20 to 120% of the power corresponding to this transition in 

seated and standing position. Lower limbs net joint moments were used to define a 

Moment Cost Function (MCF) and EMG data defined an Electromyographic Cost Function 

(ECF). MCF and ECF increased with increasing crank power and were correlated to each 

other (r = 0.93, p < 0.01). Both cost-functions values were lower in seated below the sit-

stand transition power and higher from this power in standing position. The results suggest 

that the spontaneous change of position observed in cycling with increasing crank power 

may represent an optimal choice regarding the increase in muscular efforts. These results 

support the use of such simple cost functions to define optimal settings in cycling and may 

provide applications for other tasks. 

 

Key Words: INVERSE DYNAMICS, ELECTROMYOGRAPHY, PEDALING, 

JOINT MOMENTS.   
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1. Introduction 

It is postulated that spontaneous changes of position are useful to understand which 

criteria are optimized in the movement given their relatively abrupt nature (Alexander, 

1989; Diedrich and Warren, 1995). During gait, a transition from walking to running or 

vice versa occurs at around 2 m.s-1 (Raynor et al., 2002) in association with the need of 

increasing or decreasing joint powers (Pires et al., 2014). Similarly, during cycling, a 

spontaneous transition from the seated to the standing position occurs during steep climb 

ascensions or when fast accelerations are needed, hence with the need of an increased 

power output and increased joint powers (Kautz et al., 1994). Despite large similarities 

between gait and cycling (Barroso et al., 2014; Raasch and Zajac, 1999), the presence of a 

transition in position in cycling still remains elusive. Previous studies suggested that the 

sit-stand transition may favor performance depending on the required power output 

(Hansen and Waldeland, 2008; Poirier et al., 2007). Therefore, it could be hypothesized 

that the spontaneous change of position observed in cycling could rely on an optimization 

strategy (Jackson et al., 2012). 

Optimization criteria like minimum jerk (Flash and Hogan, 1985), minimum kinetic 

energy (Biess et al., 2007) or minimum muscular efforts (van den Bogert et al., 2012) may 

predict several features of human movement like kinematics, joint moments or muscles 

activations. In cycling, net joint moments computed by inverse dynamics have been 

proposed as indirect markers of the muscular efforts (Hull and Jorge, 1985). Gonzalez and 

Hull (1989) proposed that the sum of the absolute or squared lower limb net joint moments 

may be a criterion to optimize bicycle settings and pedaling cadence. This assumption 

about pedaling cadence has been tested experimentally, showing no statistical difference 

between the spontaneously chosen pedaling cadence and that minimizing a Moment Cost 
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Function (MCF) at different crank powers (Marsh et al., 2000). However, no previous 

researches have investigated the association between this criterion and the spontaneous 

change of position in cycling. Additionally, muscle activations have been proposed as 

criteria associated with pedaling optimization (Hug and Dorel, 2009). MacIntosh et al. 

(2000) proposed an estimate of general muscle activity by computing the mean activation 

of seven lower limb muscles, and reported that this cost function was the lowest at the 

cadence preferred by the participants in various crank power conditions. Others studies 

showed that the pedaling posture affects the EMG patterns of the lower limb muscles in 

pedaling (Duc et al., 2008; Li and Caldwell, 1998), but none investigated the relationship 

between an Electromyographic Cost Function (ECF) and the spontaneous change of 

position observed in cycling with increasing crank power.  

Therefore, the first purpose of the study was to determine the relation between a 

moment-based (MCF) and an electromyography-based (ECF) cost functions. To explain 

the spontaneous change of position observed in cycling with increasing crank power, the 

secondary aim of the study was to test the effect of different crank powers conditions on 

these cost functions in seated and standing positions. Our hypotheses are that MCF and 

ECF would be correlated, and would be lower in seated and standing position below and 

from the spontaneous sit-stand transition power, respectively.  

 

2. Methods 

2.1. Participants 

 Twenty five male sport science students (age: 23.2 ± 3.6 y, height: 1.77 ± 0.06 m, body 

mass: 71.5 ± 9.1 kg) volunteered for this investigation. The participants were category 4-5 
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according to Ansley and Cangley (2009) classification. These participants were chosen 

with the assumption that novices would act more spontaneously than experts. Each 

participant was informed of the experimental procedure and signed an informed consent 

form prior to the study. The study was conducted in accordance with the declaration of 

Helsinki and was approved by the University of Toulouse ethical committee. Participants 

were asked to avoid high-intensity or exhaustive exercise at least 72 hours before the 

laboratory trials.  

 

2.2. Experimental Protocol 

After a standardized bike positioning, participants performed a cycling test to 

determine their spontaneous sit-stand transition power on an electromagnetically braked 

Excalibur (LODE, Groningen, Netherlands). The test started with a five-minute warm-up 

at 100 W. Then, sequences of 40 s at 50 W were alternated with sequences of 20 s with a 

starting power of 200 W, incremented by 25 W at each step. The sit-stand transition power 

was considered as the power at which participants rose from the saddle during at least 10 s. 

A visual feedback of the pedaling cadence was provided to the participants who were 

encouraged to maintain it as close as possible to 90 RPM throughout the whole test. After 

the end of the sit-stand transition test and a five-minute rest period, participants performed 

twelve randomized trials at crank powers corresponding to 20, 40, 60, 80, 100 or 120% of 

their sit-stand transition power in seated and standing positions. Each pedaling trial began 

with a stabilization of about 10 s at the target power output at 90 RPM, followed by 10 s of 

data recording. Three minutes of passive rest were given between each trial.  
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2.3. Data acquisition 

The force and moment applied to the pedals were recorded from two instrumented 

pedals (I-Crankset-1, SENSIX, Poitiers, France) at 1 kHz. Kinematics data were collected 

from 22 passive markers on anatomical landmarks of the lower limbs selected according to 

De Leva’s anthropometric charts (de Leva, 1996) and recorded by twelve infrared cameras 

(VICON, Oxford, United-Kingdom) at 200 Hz. Surface EMG recorded from 9 muscles of 

the right side of the body was used for this study i.e., tibialis anterior (TA),  soleus  (SOL), 

gastrocnemius lateralis (GL), vastus lateralis (VL), vastus medialis (VM), rectus femoris 

(RF), biceps femoris (BF), semitendinosus (ST), and gluteus maximus (Gmax).  Prior to 

electrode application, the skin was shaved and cleaned with alcohol to minimize 

impedance. Each electrode (Delsys DE 2.1, Delsys Inc, Boston, MA, USA; 1 cm inter-

electrode distance) was placed according to the recommendations of Surface EMG for 

Non-Invasive Assessment of Muscles (SENIAM). Electrodes were secured with adhesives 

tapes before recordings. EMG signals were amplified (×1000), digitized (6-400 Hz 

bandwidth) at a sampling rate of 1 kHz (Bagnoli 16, Delsys, Inc. Boston, USA). Kinetics, 

kinematics and muscle activation data were synchronized using Nexus 1.7.1 system 

(VICON, Oxford, United-Kingdom).  

 

2.4. Data reduction and analysis 

To compute ankle, knee and hip net joint moments, a classic inverse dynamic 

process was used (Winter, 1990). In this method, lower limbs’ body-segments were 

considered rigid and interconnected by frictionless joints. Because of the impossibility to 

stick one marker on the medial malleollus in reason of the crank proximity, and because of 
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the lack of accuracy of one marker on the great trochanter to represent the hip joint center 

(Neptune and Hull, 1995), ankle and hip joint centers were located using the SCoRE 

method (Ehrig et al., 2006). For this method, a preliminary recording asking the 

participants to repeat flexion-extension, abduction-adduction and circumduction of the 

tested joint allowed the localization of their centers-of-rotation (Begon et al., 2007). The 

knee joint center was defined as the midpoint between the medial and lateral femoral 

condyles. The remaining body segments characteristics were defined in accordance with 

De Leva’s anthropometric charts (de Leva, 1996). The Moment Cost Function (Marsh et 

al., 2000) was defined as:  

 

                   (Equation 1) 

 

where MA, MK, and MH are the mean values on one cycle of the three-dimensional ankle, 

knee, and hip joint moment euclidian norms, respectively. MCF were computed in a 

dimensionless form by dividing them by the participant’s body weight and his maximum 

leg length during the cycle (from the hip joint center to the center of the pedal axis) in 

order to reduce the variability associated with anthropometry (Hof, 1996). Kinetics and 

kinematics data were recorded in three-dimensions and filtered using a 4th order, zero 

phase-shift, low-pass Butterworth with a 8 Hz cutoff frequency (McDaniel et al., 2014). 

EMG signals were bandpass filtered (zero lag, 4th order Butterworth) between 20 and 400 

Hz. Linear envelope for each muscle was obtained by first subtracting the mean and then 

by low-pass filtering the fully rectified raw EMG signals with a 4th order, zero phase-shift, 
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low-pass Butterworth with a 8 Hz cutoff frequency. The Electromyographic Cost Function 

(ECF) was defined as (MacIntosh et al., 2000): 

 

                                                 

                      

 (Equation 2) 

 

where EMGi represents the mean value of the EMG envelope computed over the 15 cycles 

of each pedaling condition for the ith muscle.  

 MCF and ECF for each pedaling condition were averaged on 15 pedaling cycles and then 

normalized by their mean value computed across all pedaling conditions (Yang and 

Winter, 1984). The entire data processing was performed using custom-made codes written 

in Scilab 5.4.0 (SCILAB, Scilab Enterprises).  

 

2.5. Statistics 

Before each statistical test, data normality and variance homogeneity were assessed 

using Shapiro-Wilk’s, and Levene’s tests, respectively. Pearson’s correlation coefficients 

(r) were used to determine the correlation between the two cost functions. Two ways 

repeated measures ANOVAs with factors position = [seated; standing] and power output = 

[20; 40; 60; 80; 100; 120% of the sit-stand transition power] were performed to compare 

MCF and ECF across power outputs and positions. Post-hoc analyses were performed 

using Fisher’s method. Partial eta-squared (η²) were used to quantify the size of the effect 
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of power-output on the cost functions. All statistical analyses were performed using 

STATISTICA (STATSOFT, Maisons-Alfort, France). An alpha-value of 0.05 was defined 

as the level of statistical significance. 

 

3. Results 

The sit-stand transition power was 568 ± 93 W (8.0 ± 1.4 W.kg-1) and the power 

outputs corresponding from 20 to 120% of the sit-stand transition power ranged from 

114 ± 19 W (1.6 ± 0.3 W.kg-1) at 20% to 682 ± 111W (9.6 ± 1.6 W.kg-1) at 120%. 

MCF and ECF were strongly correlated in seated (r = 0.95; p < 0.01), standing 

(r = 0.86; p < 0.01), and when combining both conditions (r = 0.93; p < 0.01) (Figure 1). 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURE 1 – Correlation between the Moment Cost Function (MCF) and the Electromyographic Cost Function (ECF). 

 

MCF and ECF were strongly affected by the power output in both seated and 

standing positions (p < 0.001; Figure 2), as evidenced by partial η² of 0.98 and 0.89, and 

0.96 and 0.89, respectively. The interaction was significant between position and power 
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output for both MCF and ECF (p < 0.001). Post-hoc results showed that MCF and ECF 

were significantly lower in seated position below 80% of the sit-stand transition power, 

and significantly lower in standing position from 100% of the sit-stand transition power 

(see Figure 2; p < 0.05). For MCF and ECF, no significant differences were observed 

between positions for the crank power corresponding to 80% of the sit-stand transition 

power (p = 0.42 and 0.43 for MCF and ECF, respectively). 

 

 

FIGURE 2 – Cost functions across power outputs. A. Moment-based Cost Function (MCF). B. EMG-based Cost Function (ECF).  

*: significant difference between seated and standing positions (p < 0.05). 

 

 4. Discussion  

The first purpose of this study was to test the relationship between a moment-based 

(MCF) and an electromyography-based cost function (ECF). This study was the first to 

investigate the sit-stand transition in cycling through the combined analysis of kinetics and 

electromyographics data. In accordance with our hypothesis, these cost functions presented 

a strong correlation between each other and had lower values in the spontaneously chosen 

cycling position.  

The strong relationships we found between ECF and MCF was not obvious at first 

as many factors may have limited the correlation between these two cost functions. For 

example, the relation between muscle force and muscle activation as measured by surface 

electromyography is not always linear (Perry and Bekey, 1981). Moreover, joint moments 

are the product of individual muscle forces and of their lever arm across joints, which 
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change during the cycles. Their interpretation in regard to muscle forces is complex 

because of the existence of polyarticular muscles (Van Ingen Schenau et al., 1987). 

Additionally, the relationship between EMG and force in monoarticular muscles is not 

direct because muscle force arises from both contractile and non-contractile elements and 

the former cannot be taken into account by the EMG. Nevertheless, we found that the two 

cost functions carried similar information, given the high correlation coefficients between 

them. From this standpoint, both cost functions used in this study have the benefit to 

combine joint moments (MCF) or muscle activations (ECF) in a single variable the whole 

lower limbs. Their agreement to explain the spontaneous change of position in cycling 

indicates that both could be relevant to represent the total effort made by the lower limb 

muscles in cycling. Marsh et al. (2000) reported that the association between MCF and the 

preferred pedaling cadence was only moderate in two dimensions. However, the inclusion 

of 3D analyses, the scaling factors and the normalization used here may have improved the 

sensitivity of this cost function. Further experiments are needed to verify if improvements 

can be observed by adding upper limb kinetics and/or muscles data to these cost functions 

in order to get a full body representation. Our result suggests that both cost functions are 

equivalent and imply coherence between mechanical and electrophysiological 

measurements to provide a simple representation of the global lower limb muscular effort. 

The second purpose of the study was to test the combined effect of power output 

and position on these cost functions. We hypothesized that cost functions would be lower 

in seated position before the power output corresponding to the spontaneous sit-stand 

transition, and in standing position from and above this power output. Our findings 

supported our hypothesis, and both MCF and ECF showed lower values at power-outputs 

corresponding to the spontaneously chosen positions. Based on these cost functions, these 
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results suggest that it is optimal to pedal in seated position below the power output 

corresponding to the spontaneous sit-stand transition, and vice versa in standing position 

from and above this power output. One interesting observation of this study was the 

occurrence of the intersection between seated and standing cost functions at around 80% of 

the sit-stand transition power. Indeed, the incremental nature of the protocol used to 

determine the spontaneous sit-stand transition power in this study may have induced a 

transition for the participants when the standing position enabled a significant decrease of 

the cost-function values. It may be verified in future studies if a lower sit-stand transition 

power would be observed if the protocol was decremental instead of incremental. For 

example, hysteresis in the speed at which the transition occurs have been observed in the 

walk-run versus run-walk transition speed (Thorstensson and Roberthson, 1987). The 

presence of a similar hysteresis in cycling may therefore be hypothesized and could be the 

focus of further research. 

The ability to identify the cross-point of seated and standing cost functions relies on 

the different slopes and the different y-intercepts of these two lines. The lower slope in the 

relationship between cost functions and power-output in standing position in comparison to 

the seated position was a robust finding. The difference in slope and in y-intercept may 

have mechanical interpretations. The higher y-intercept value in standing position may be 

linked with the need for the legs to support a larger part of the body weight even without 

producing any power-output at the crank whereas a part of this weight is supported by the 

saddle in seated position. Conversely, the lower slope in standing position represents a 

smaller rate of increase in the cost per unit of power-output, which means that the standing 

position becomes more efficient than the seated position in terms of joint torque and 

integrated EMG to produce higher power-outputs. This advantage of the standing position 
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above one level of crank power is consistent with practitioners’ habits, using the standing 

position in pedaling conditions (sprinting, climbing) in which high power-outputs are 

necessary. This last finding is important given that most previous studies failed to explain 

why the standing position often provides an advantage to produce high power-outputs.  

Previous studies used oxygen consumption criteria to compare seated and standing 

positions in cycling. At low crank powers, the seated position has been shown to be more 

efficient (Ryschon and Stray-Gundersen, 1991; Tanaka et al., 1996). However, this 

approach failed to find any efficiency advantage of the standing position for high power 

outputs (Harnish et al., 2007; Millet et al., 2002; Tanaka et al., 1996). Only one recent 

study suggested an increase in gross efficiency in standing position (Bouillod et al., 2014). 

However, in this study, the increase in gross efficiency was caused by an increase in the 

crank power necessary to reach a given speed on a treadmill due to mechanical losses in 

the standing position, and the oxygen consumption was not different between the two 

positions at the same speed. Because the power at which the transition should occur has 

been reported to correspond to times to exhaustion around 210 s (Hansen and Waldeland, 

2008), an important part of the energy production may come from anaerobic pathways 

(Medbø and Tabata, 1989). Therefore, the sustainability of the standing position to increase 

crank power may be too short to be highlighted with an oxygen consumption criterion. The 

cost functions proposed in this study may therefore offer an alternative to investigate bouts 

of exercise of such short duration. The fact that the minimization of these cost function was 

associated with the spontaneous choice of the participants suggest that they may be 

relevant to define individualized bike settings for cyclists. These results are in line with 

Gonzalez and Hull (1989) who used a moment cost function to define optimal settings 

(saddle height, anteroposterior cleat placement, cadence…) in a modelization of theoretical 
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cyclists. Further investigations are necessary to determine if such cost function would be 

useful to monitor the evolution of the cost of cycling, or other tasks, with training, fatigue 

and during rehabilitation.  

Other mechanical factors may also influence the spontaneous change from the 

seated to the standing position. It has been previously suggested that the standing position 

could be used in order to increase the minimum crank torque, described as a weak point in 

the pedaling cycle (Caldwell, 2000). Indeed, the pattern of crank torque application may be 

shifted in this position, probably because of an increased gravitational component 

(Caldwell et al., 1998). Another mechanical factor influencing the sit-stand transition 

power may be a decrease in saddle vertical force (Costes et al., 2015). In a previous study 

(Costes et al., 2015), according to Newton’s third law we proposed that equilibrium 

between the vertical component of pedals, handlebars, saddle, trunk’s weight and trunk’s 

inertial forces is fundamental. In this study, we showed that an increase in pedal forces is 

necessary to create higher crank powers for a given pedaling cadence. As a consequence, 

the saddle vertical force has been observed to decrease, which may be determinant in the 

triggering of the sit-stand transition. 

In addition to the metabolic energy consumption, several other parameters have 

proven their influence on the walk-to-run transition such as mechanical, perceptual factors 

(Farris and Sawicki, 2012; Mohler et al., 2007) or optimization criteria (Alexander, 1989; 

Diedrich and Warren, 1995; Ivanenko et al., 2008). Gait and cycling are similar in many 

aspects and they have a common need to increase muscle powers in response to increasing 

speed for a given movement frequency. Therefore, by analogy it could be suspected that 

the same influences may also be found in cycling. One hypothesis to cope with the 
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diversity of factors influencing the transition during gait would be to consider the sense of 

effort as a determinant of the change in coordination mode. Integrative models such as the 

central governor model (Noakes et al., 2005) or the flush model (Millet, 2011) may explain 

how motor strategies (i.e., pace, or here coordination mode) are spontaneously selected in 

humans by taking into account several potential stressors perceived by the central nervous 

system. 

In conclusion the present study suggested that moment or electromyography-based 

cost functions are correlated and smaller in the spontaneously chosen cycling position 

compared to the other position across a wide range of power-output. The cost functions 

defined in this study may provide a simple quantification of the muscular efforts in cycling 

and could be useful to define optimal settings such as saddle height, anteroposterior cleat 

placement or cadence. Future work may focus on other tasks to study the relevance of 

moment-based and/or electromyography-based cost functions to evaluate muscle effort. 
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Illustration : Le « Vélo-Torpille » inventé par Etienne Bunau-Varilla et Marcel Riffard (1913) 

  

IV) Conclusion et Perspectives 
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En résumé, les contributions personnelles apportées au cours de ces travaux de thèse 

s’articulent autour d’une nouvelle analyse de la transition assis-danseuse en cyclisme rendue 

possible grâce à l’utilisation d’un ergocycle entièrement instrumenté ayant permis l’étude de la 

dynamique des membres supérieurs et inférieurs.  

Dans un premier temps, l’effet de la puissance de pédalage et de la position sur les 

contraintes mécaniques du membre supérieur ont été analysées. En révélant une augmentation 

des couples, puissances et travaux des articulations du membre supérieur lorsque la puissance au 

pédalier augmente et/ou lorsque la position en danseuse est choisie, cette étude indique la 

nécessité de prendre en compte les membres supérieurs lors de futures études biomécaniques du 

pédalage, en particulier lorsque le focus est sur des puissances élevées et/ou sur la position en 

danseuse, comme cela peut-être le cas par exemple lors d’une pratique cycliste de haut-niveau. 

D’autre part, en fournissant une première référence sur le niveau de sollicitation mécanique du 

membre supérieur, cet article ouvre la voie à de nouvelles investigations vers la recherche 

d’optimisation de la performance ou encore vers la prévention des blessures. Les perspectives 

directes en prolongement de ces travaux pourraient être l’analyse de nouvelles positions de 

pédalage, de nouvelles configurations de cintre, de populations différentes (enfants, seniors, 

haut-niveau...), et d’une application sur le terrain qui nécessiterait une instrumentation 

permettant une analyse cinématique et dynamique déplaçable à l’extérieur du laboratoire. La 

précision de l’analyse par procédé de dynamique inverse étant liée à celle de la détermination de 

ses trois types de données d’entrée que sont la cinématique, la mesure des efforts externes et 

l’anthropométrie, améliorer la finesse de ces mesures constituera un des enjeux de la future 

recherche en biomécanique. 

Dans un second temps, notre objet d’étude a été la transition assis-danseuse en cyclisme. 

Lors de l’analyse des efforts mécaniques au niveau du membre supérieur, les premiers indices 

associés à la transition assis-danseuse ont été observés avec l’apparition de couples articulaires 

correspondant à une traction du membre supérieur sur le cintre assis et au niveau de puissance 

correspondant à la transition spontanée en danseuse. En plus de la traction sur le cintre, la 

poursuite de l’analyse a permis d’observer dans le même contexte des efforts de traction sur les 

pédales, ainsi qu’une diminution de la force verticale appliquée sur la selle. Conformément aux 

définitions des positions  « assis » et « danseuse » proposées dans ces travaux, il semble que la 

diminution de la force verticale sur la selle observée simultanément à une augmentation des 
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forces appliquées sur les pédales constitue un déclencheur mécanique de la transition assis-

danseuse en cyclisme. Les stratégies observées permettant de pédaler assis avec un niveau de 

force appliquée sur les pédales élevé autorisent le maintien de cette position, mais semblent 

coûteuses mécaniquement et pourraient faire l’objet de futures recherches ayant pour but 

l’optimisation de la performance. Afin de confirmer ces résultats, de nouvelles études sont 

nécessaires. En effet, d’après l’équation proposée dans l’article « A Reduction of the Saddle 

Vertical Force Triggers the Sit-Stand Transition in Cycling », des possibilités de manipulation de 

l’état d’équilibre des forces appliquées par et sur le cycliste peuvent être testées. Par exemple, 

une modification de la cadence de pédalage devrait en théorie modifier la puissance spontanée de 

transition, et il en est de même pour une modification du poids corporel. Une autre application de 

ces travaux est l’explication des mouvements effectués par le tronc, qui pourrait aboutir sur de 

nouvelles recommandations pratiques afin de maintenir une posture stable sur la bicyclette dans 

un contexte d’application de forces élevées sur les pédales. La corrélation et la minimisation des 

fonctions de coût mécaniques présentées dans la dernière partie de ces contributions personnelles 

dans la position spontanément choisie en cyclisme donne une nouvelle preuve des possibilités 

offertes par ce type de fonction représentative des efforts musculaires du membre inférieur. La 

suite logique serait de tester l’effet d’autres variables (réglages de la bicyclette, pente, fatigue, 

pratique de terrain...) sur ces fonctions de coût, qui pourraient s’avérer des outils puissants afin 

d’optimiser de façon individuelle l’intéraction homme-machine en cyclisme. L’utilisation de ces 

fonctions de coût hors du contexte du pédalage pourrait aussi offrir de nombreuses perspectives 

de recherche. Il est à noter que ces fonctions de coût pourraient être encore améliorées par une 

prise en compte du corps entier, ainsi que par leur visualisation en temps réel qui nécessiterait de 

nouvelles créations matérielles. L’approche pour la normalisation proposée sur les « Moment 

Cost Function » offre elle aussi de nouvelles perspectives. En effet, il n’est pas rare de voir les 

cyclistes mis en parallèle en fonction de « puissances-étalon », qui pourraient être rendues plus 

comparables en prenant en compte la masse (ce qui est parfois le cas), et la taille des cyclistes (ce 

qui est plus rare). Dans cette optique, les travaux récents effectués en collaboration avec David 

Villeger à propos de nouveaux nombres adimensionnels appliqués à la marche et à la course 

semblent transférables avec quelques modifications à l’analyse du cyclisme. Une ébauche 

d’approche adimensionnelle adaptée au cyclisme est présentée en annexe (section IV.5). Cette 

approche permettrait d’augmenter la puissance statistique de certaines études biomécaniques 

portant sur le cyclisme. Enfin, il est à noter que certaines problématiques à propos de la transition 
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assis-danseuse restent à approfondir. Les perspectives de ce travail, poursuivies en 2016 dans le 

cadre du Master II Recherche de Rémi Gouze seront d’étudier l’effet de la cadence de pédalage, 

et de la variation du poids corporel sur la transition assis-danseuse. D’autre part, la question de 

l’utilisation du poids du corps pour se propulser en danseuse est récurrente et mériterait une 

analyse approfondie. Enfin, et lorsque l’évolution technologique le permettra, les données 

recueillies lors de ces travaux seront à comparer avec celles obtenues dans un contexte 

écologique.  

En catégorie « Annexe » sont présentées les études réalisées dans le cadre de mon année 

de Master II Recherche. Les enregistrements réalisés au cours de cette année d’étude ont été 

exploités en début de thèse et ont constitué une approche préliminaire à cette thèse, ayant fait 

l’objet de plusieurs articles portant sur la mécanique du pédalage et celle du mouvement humain. 
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IV.1. INTRODUCTION 

 

Dans cette partie « Annexes » sont présentés des travaux connexes au thème central de 

cette thèse et donc en lien avec l’optimisation spontanée du pédalage, et de façon plus générale 

avec l’optimisation spontanée du mouvement humain. 

Ces derniers sont principalement associés aux travaux de mon année de Master II 

Recherche. C’est au cours de cette année que le laboratoire de biomécanique de l’Université de 

Toulouse a fait l’acquisition d’une paire de pédales instrumentées Sensix I-Crankset. Ces 

dernières, combinées au système de capture du mouvement Vicon, ont permis l’application d’un 

procédé de dynamique inverse sur des cyclistes réalisant une épreuve « force-vitesse » sur 

ergocycle. Un résultat surprenant observé au niveau du couple à la cheville a retenu notre 

attention. En effet, le moment d’extension de la cheville était supérieur lors du pédalage en 

comparaison sur ergomètre isocinétique. Ce résultat a été confirmé par électromyographie sur les 

muscles extenseurs de la cheville dans la littérature (Dorel et al. 2012). L’article associé à cette 

étude a été accepté pour publication par le « Journal of Human Kinetics ». Sa suite directe, 

s’interrogeant sur l’origine du résultat observé à la cheville a été publiée dans la revue 

« European Journal of Applied Physiology ». 

Enfin, l’ébauche d’une approche adimensionnelle du cyclisme est proposée. Cette 

dernière a pour objectif de diminuer la part de variabilité des indices mécaniques mesurés chez le 

cycliste associée à leurs différences d’anthropométrie. 
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IV.2. ETUDE 7 : AN INVERSE DYNAMIC STUDY SUGGESTS THAT CYCLISTS MARGINALLY USE HIP 

JOINT TORQUE AT MAXIMAL POWER 

 

Article associé à mes travaux de Master II Recherche, accepté et présenté par Bruno Watier au 

24ème Congrès de la Société Internationale de Biomécanique (Natal, Brésil). 
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IV.3. ETUDE 8 : TRANSFERABILITY BETWEEN ISOLATED JOINT TORQUES AND A MAXIMUM 

POLYARTICULAR TASK : A PRELIMINARY STUDY 

 

Cet article accepté dans la revue « Journal of Human Kinetics » (sous presse) est associé 

aux travaux réalisés lors de mon Master II Recherche. L’objectif de cet article a été de mesurer 

les couples articulaires développés lors du pédalage à puissance maximale, puis de les comparer 

à ceux obtenus lors de mesures isolées sur ergomètre isocinétique afin d’étudier la corrélation 

entre ces mesures. Un objectif secondaire de cette étude a été de tester la corrélation entre les 

capacités de production de couple articulaire isolé à basse vitesse angulaire et la puissance 

maximale en cyclisme. Neuf cyclistes ont réalisé deux évaluations différentes de leurs couples 

articulaires maximaux au membre inférieur. Les couples articulaires isolés ont été évalués sur 

ergomètre isocinétique, alors que les mesures de couple articulaire lors du pédalage ont été 

effectuées par dynamique inverse à la cheville, au genou et à la hanche pour la flexion et 

l’extension pendant une épreuve de pédalage de type « force-vitesse ». Une analyse des 

corrélations entre les mesures isolées et celle calculées lors du pédalage a été effectuée pour 

chacun des mouvements articulaires [3 articulations x (flexion + extension)], ne montrant pas de 

corrélation significative. Une seule corrélation significative a été trouvée entre la puissance 

maximale de pédalage et le couple isolé d’extension du genou (r=0.68, P<0.05). L’absence de 

corrélation entre les mesures de couple isolées mesurées à faible vitesse angulaire et celles à la 

même articulation impliquée dans une tâche polyarticulaire montre que le transfert entre les deux 

n’est pas direct. Ces résultats pourraient être dûs aux différences de vitesse angulaire et à des 

capacités différentes de production de couple entre mouvements mono- et polyarticulaires. 

Cependant, cette étude confirme des résultats précédents indiquant que la puissance maximale en 

cyclisme est corrélée avec le couple articulaire isolé d’extension du genou obtenu à basse vitesse 

angulaire. 
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IV.4. ETUDE 9 : SELECTIVE MUSCLE CONTRACTION IS INCOMPATIBLE WITH MAXIMAL 
VOLUNTARY TORQUE ASSESSMENT 

 

Cet article accepté dans la revue « European Journal of Physiology » est la suite directe de mes 

travaux de Master II Recherche. Une analyse de la littérature montrant une grande variabilité dans les 

mesures de couple articulaire à la cheville observées lors de la flexion plantaire, notre hypothèse a été que 

ces différences (pouvant atteindre 40% entre les différentes études), pourraient être attribuées à des 

consignes favorisant ou non une extension polyarticulaire. 

 Seize participants ont été testés sur un ergomètre isocinétique dans trois positions (en pronation, 

supination, et assis), avec la cheville en position neutre, et des consignes favorisant une mobilisation 

isolée des extenseurs (ISOL) de la cheville ou une extension polyarticulaire (ALL), dans les deux cas en 

isométrie. Le couple à la cheville, la cinématique du pied, et l’activité EMG de 7 muscles du membre 

inférieur ont été enregistrés. 

Les résultats montrent que les couples articulaires étaient supérieurs en condition ALL en 

comparaison à ISOL (p < 0,05), avec des gains de 43,5%, 42,5% et 15,3% dans les positions 

supination, pronation et assis, respectivement. Les résultats de cette étude suggèrent que les 

forces musculaires créées par les muscles non liés directement à l’extension de cheville 

influencent les couples articulaires mesurés à la cheville. Cependant, les gains observés étaient 

associées à une plus grande activation des muscles extenseurs de la cheville, indiquant que la 

condition ISOL pourrait avoir conduit à une relative inhibition de l’activation de ces muscles. 

En conclusion, les résultats de cette étude suggèrent que l’utilisation de contraction 

« isolées » semble ne pas être optimale pour la mesure de contractions maximales volontaires, en 

particulier pour les muscles extenseurs de la cheville, observés comme étant sensibles à ce type 

de conditions expérimentales. 
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IV.5. PROPOSITION D’APPROCHE ADIMENSIONNELLE DU CYCLISME 

 

Dans le cas de l’étude du mouvement humain, il est possible de diminuer la part de variabilité 

liée à l’anthropométrie en utilisant des conditions expérimentales adaptées, basées sur une 

combinaison de nombres adimensionnels adaptés pour l’analyse de la marche et de la course 

(Delattre, Lafortune, et Moretto 2009; Villeger et al. 2014; Villeger et al. 2015). Il s’agit de 

placer les participants dans des conditions expérimentales similaires, tenant compte de leurs 

différences d’anthropométrie. A ce jour, aucune approche de ce type n’a été proposée pour 

l’étude du cyclisme. Dans cette optique, l’ébauche d’une approche adimensionnelle du cyclisme 

sera presentée ci-après. Cette approche n’a pas encore été modélisée de façon complète, ni 

validée de façon expérimentale. 

 La première étape consisterait en un positionnement standardisé sur la bicyclette. En 

particulier, l’angle du tube de selle (variable adimensionnelle) devrait être constant, et la hauteur 

de selle, proportionnelle à la longueur de la jambe en extension complète du cycliste. La 

longueur séparant le centre articulaire de la hanche de l’axe de la pédale lorsque la jambe est en 

extension complète constitue une longueur caractéristique pour chaque sujet, qui sera utilisée par 

la suite. Il est à noter que dans le cadre de cette approche, la longueur des manivelles devrait 

aussi être proportionnelle à la longueur de jambe des sujets. 

La seconde étape serait la définition d’une vitesse similaire entre les participants, quelle 

que soit leur anthropométrie. Le nombre de Froude permet d’étudier un mouvement périodique 

soumis à un champ gravitationnel. En utilisant ce nombre (Nfr), il est possible d’exprimer des 

vitesses similaires pour un champ gravitationnel donné en fonction d’une longueur 

caractéristique telles que : 

 

                        (Equation 8) 

 

Où g est l’accélération gravitationnelle, et lj la longueur caractéristique de la jambe 

énoncée précédemment. Pour une population d’anthropométrie proportionnelle (i.e. de masse 

volumique identique), ces vitesses ont été modélisées (Figure 29). 



 

174 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 29 : vitesse de déplacement similaire exprimée en km.h-1 en fonction de la taille du 

cycliste, pour une population de masse volumique de 12,5 et un nombre de Froude de 6. 

 

Etant donnée l’influence majeure des conditions environnementales en cyclisme (pente, 

coefficient de traînée aérodynamique, masse volumique de l’air...), notre proposition est de 

faire correspondre les vitesses similaires à des puissances mécaniques développées 

similaires. Considérant l’égalité :  

 

  
 

    
          (Equation 9) 

 

Où V est la vitesse de déplacement, P la puissance mécanique développée (par la roue 

arrière sur le sol) et Rtot la somme des résistances extérieures appliquée au cycliste telles 

que (Martin et al. 2006) : 

 

                                        (Equation 10)  
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    Où   est la masse volumique de l’air, S le maître-couple du système cycliste+bicyclette, 

Cx le coefficient de traînée aérodynamique, V la vitesse de l’air (représentée dans le cas 

sans vent par la vitesse du cycliste), Cr le coefficient de friction global (en première 

approximation, celui des pneus sur le sol), m masse du cycliste, g l’accélération 

gravitationnelle et   la pente. En considérant les vitesses similaires proposées au-dessus, et 

les conditions environnementales suivantes :   = 1,2 (valeur pour 20°C à 0 m d’altitude) ; 

Cr = 0.007 (revêtement  de qualité moyenne) ; α = 0 (terrain plat), et SCx défini en fonction 

de la taille du sujet selon la régression taille = 0.7335 * SCx – 1.0817 (Grappe 2009), nous 

obtenons les puissances similaires (Psim) suivantes : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 30 : puissances mécaniques similaires exprimées en km.h-1 en fonction de 

l’anthropométrie du cycliste pour des conditions plates et sans vent, et un nombre de Froude 

de 6. 

 

Enfin, une dernière étape serait la définition d’une fréquence « similaire » (fsim). A l’aide 

du nombre de Strouhal (NST), et sur la base des données précédentes de longueur caractéristique 

du système et de vitesse similaire, il est possible d’écrire la relation suivante :  
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         (Equation 11) 

 

En considérant que la fréquence exprimée est une fréquence caractéristique du système, il 

paraît logique d’y associer la fréquence de pédalage. En considérant les mêmes données que 

précédemment, et pour un nombre de Strouhal de 0,2 nous obtenons la relation suivante : 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 31 : fréquences de pédalage similaires exprimées en RPM (Rotations Par Minute) exprimées en 
fonction de l’anthropométrie des cyclistes. 
 
 

Pour résumer, cette approche propose la détermination de conditions expérimentales 

similaires adaptées au cyclisme en utilisant une combinaison des nombres adimensionnels 

de Froude et de Strouhal. Son objectif est de diminuer la variabilité du comportement des 

individus liée à leurs différences d’anthropométrie. Dans l’exemple proposé 

précédemment, pour placer deux cyclistes de masse volumique proportionnelle et ayant 

pour taille 1,60m et 1,90m dans des conditions expérimentales similaires, le premier aurait 

à développer 105 W à 98,5 RPM tandis que le second devrait développer 158 W à 90,5 

 RPM (pour Nfr = 6 et Nst = 0,2). Toutefois, cette approche théorique reste à valider 

expérimentalement afin de démontrer son intérêt pour la diminution de la variabilité des 

données mécaniques liée aux différences anthropométriques entre les cyclistes. 
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IV.6. ETUDE 10 : VARIABILITY IN THE SPATIAL STRUCTURE OF MUSCLE COORDINATION 

ASSOCIATED WITH THE SIT-TO-STAND TRANSITION IN PEDALING 

 

Article accepté pour présentation au congrès « Motor Control Summer School XI » (Bled, Slovénie). 
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