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RESUMES 

Résumé 
La course à pied et les différentes pratiques sportives induisent des chocs et des vibrations transitoires 
au niveau des tissus mous à chaque impact. Ces impacts et vibrations peuvent générer un stress 
mécanique important, qui accroit le risque de fatigue et de blessure de sur-sollicitation. Le premier 
objectif de la thèse était consacré au développement de méthodes de traitement du signal d’accélération 
et d’analyse statistique afin de mieux caractériser les impacts et vibrations subies par le sportif. Le 
second objectif était de définir les facteurs externes, tels que le type de mouvement, le matériel sportif, 
ou la fatigue neuromusculaire, qui faisaient varier le comportement vibratoire en pratique écologique. 
Avec le développement de méthodes de traitement du signal (transformée en ondelettes continue) et 
statistiques (Statistical nonParametric Mapping), nous avons montré que la vibration des tissus mous 
était différente de la vibration musculaire. Ainsi, les accéléromètres ne permettaient de caractériser que 
partiellement la vibration du muscle par rapport à une échographe ultra rapide. De plus, l’augmentation 
de la vitesse de course et les mouvements effectués lors de la pratique de sports collectifs génèrent des 
impacts à plus grande amplitude et à plus haute fréquence, ainsi que des vibrations des tissus mous plus 
amples que la course en ligne droite. Parmi le matériel sportif évalué, seul un revêtement sportif 
coulissant a permis de réduire l’amplitude de l’impact au sol. Une identification du type de mouvement 
a été rendu possible grâce à la mesure des impacts et l’usage d’un réseau de neurones convolutifs, 
permettant de franchir une première étape dans l’évaluation de la dose vibratoire subie par un sportif 
lors de sa pratique. Enfin, une étude réalisée lors des courses de l’UTMB a permis d’observer une 
stratégie de protection de l’organisme après des efforts de type trail en diminuant l’amplitude et la 
fréquence des vibrations des muscles les plus sollicités. Il reste nécessaire d’améliorer la caractérisation 
de la vibration musculaire avec des accéléromètres fixés sur la peau et de déterminer l’effet de 
l’exposition répétée à des vibrations transitoires sur le système neuromusculaire et musculo-
squelettique.  
 

Abstract  
Running and various team sports generate transient vibrations in the soft tissues of the lower limb at 
each impact between the foot and the ground. These impacts and vibrations can generate significant 
mechanical stress, which increases the risk of overuse injury when not properly managed. The first 
objective of the thesis was devoted to the development of signal processing and statistical analysis 
methods to better characterize the impacts and vibrations encountered by athletes. The second objective 
was to define the external factors, such as practices, sports equipment, or neuromuscular fatigue, that 
modify the vibratory behavior in ecological practice. With the development of signal processing 
methods (continuous wavelet transform) and statistical methods (Statistical nonParametric Mapping), 
we highlighted that soft tissue vibration was different from muscle vibration. Thus, accelerometers allow 
only a salient characterization of the muscle vibration compared to an ultrafast ultrasound. Besides, 
increasing running speed and sport specific tasks generated higher impact amplitude and frequency, as 
well as greater soft tissue vibration compared to in-line running. Among the sports equipment evaluated, 
only a sliding sports surface reduced the amplitude of the impact on the ground. An identification of the 
type of movement was made possible thanks to the measurement of the impacts and a convolutional 
neural network, allowing to cross the first step in the evaluation of the vibratory dose undergone by an 
athlete. Finally, a study carried out during the UTMB races put forward a strategy of protection of the 
neuromuscular system after trail-type efforts by decreasing the amplitude and the frequency of the 
vibrations of the most solicited muscles. It is now necessary to improve the characterization of muscle 
vibration with accelerometers fixed to the skin and to determine the effect of repetitive exposure to 
transient vibrations on the neuromuscular and musculoskeletal system. 
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1 INTRODUCTION GENERALE  

Selon le rapport de 2020 de l’Institut National de la Jeunesse et de l’Education Populaire, 66% de la 

population française de plus de 15 ans avait pratiqué au moins une activité sportive au cours de l’année. 

De plus, avec plus d'un demi-milliard de pratiquants à travers le monde (Hulteen et al., 2017), la course 

à pied est l’un des sports les plus pratiqués. Malgré les nombreux effets positifs de la course à pied sur 

la santé, tels qu’une meilleure santé cardiovasculaire et cardiorespiratoire rallongeant l’espérance de vie 

(Lee et al., 2017), une amélioration de la résistance du système ostéo-articulaire (Chen et al., 2016) et 

un sentiment d’accomplissement et d’intégration sociale (Major, 2001), une gestion inappropriée de la 

charge d'entraînement peut causer un risque accru de blessure (Hreljac, 2004; Kiernan et al., 2018). 

Une des causes d’occurrence des blessures en course à pied est un excès de stress mécanique, qui 

endommage les différents tissus comme les muscles, les cartilages et les os (Zadpoor & Nikooyan, 

2011). Le stress mécanique se caractérise par une succession de contractions musculaires, d'impacts 

entre le pied et le sol, et de vibrations provoquées par cet impact (Zadpoor & Nikooyan, 2011). Alors 

que les adaptations chroniques à l'exposition aux vibrations sont bénéfiques pour améliorer la force 

musculaire grâce à des adaptations nerveuses (Souron et al., 2017b) et structurelles (Necking et al., 

1996b) les vibrations aiguës peuvent être néfastes pour le système neuromusculaire à court terme 

(Necking et al., 2002; Souron et al., 2017a). En effet, il a été montré que des vibrations continues à 

40 Hz provoquent des lésions musculaires (Necking et al., 1996a, 1992) tandis que des vibrations entre 

80 et 120 Hz peuvent causer une fatigue neuromusculaire (Souron et al., 2017b, 2017a). Les vibrations 

provoquées par les impacts entre le pied et le sol, avec des fréquences allant de 10 à 130 Hz (Enders et 

al., 2012) sont, quant à elles, l'un des facteurs pouvant être à l’origine de la fatigue neuromusculaire et 

des lésions musculaires, augmentant à terme le risque de blessure chronique (Mair et al., 1996). 

Bien que plusieurs études aient porté sur la caractérisation de la vibration des tissus mous (i.e., le 

complexe peau, graisse et muscle) grâce à des accéléromètres (Wakeling & Nigg, 2001a), une certaine 

incertitude demeure quant à la capacité de ces capteurs à caractériser la vibration musculaire (Lai & 

Hodson-Tole, 2020; Yamada et al., 2018). De plus, de nombreuses études se sont intéressées à la course 
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à pied (Boyer & Nigg, 2004) et aux réceptions de sauts (Fu et al., 2015), cependant, les vibrations 

induites par des mouvements spécifiques à diverses pratiques sportives n’ont pas été étudiées. Enfin, 

même si des liens ont été établis entre les caractéristiques de la vibration et la génération de fatigue ou 

de dommages musculaires (Necking et al., 1992; Souron et al., 2017a), il est à noter que la vibration 

induite était continue et générée de manière artificielle (i.e., induite par un excitateur extérieur) et non 

générée par un impact entre le pied et le sol.  

Par conséquent, l’étude des vibrations musculaires dans diverses pratiques et de leurs effets sur le 

système neuromusculaire permettra d’apporter de nouvelles informations pour compléter l’analyse 

multifactoriel de la fatigue, de la performance et de la blessure. Pour mieux comprendre ces vibrations 

musculaires, un premier axe de la thèse portera sur l’identification et le développement de méthodes de 

mesures et d’analyse de la vibration, tandis qu’un second axe sera orienté sur la quantification des 

vibrations dans diverses conditions de pratiques.  



 

8 
 

2 REVUE DE LITTERATURE 

2.1 LA VIBRATION CHEZ L’ETRE HUMAIN  

2.1.1 Définition 

Une vibration est un phénomène mécanique qui correspond aux variations de vitesse d’un corps 

physique (i.e., son accélération), oscillant autour de sa position de repos (Piéron, 1935). La vibration est 

une perturbation qui se propage dans un milieu matériel, avec transport d'énergie mais sans transport de 

matière ; c’est donc une onde mécanique. La vibration est principalement quantifiée grâce à des 

accéléromètres (Coza et al., 2010; Wakeling & Nigg, 2001a) et est caractérisée par son amplitude et sa 

fréquence. L’amplitude de la vibration diminuant au cours du temps par un phénomène d’amortissement 

dans l’organisme humain, son coefficient d’amortissement est aussi caractérisé (Khassetarash et al., 

2015a). La vibration dans le corps humain peut donc être modélisée comme une force s’appliquant sur 

un système masse-ressort-amortisseur (Figure 1).  

 

Figure 1 : Modèle masses-ressorts-amortisseurs (gauche) adapté de Nikooyan et Zadpoor (2012) et modèle masse-ressort-
amortisseur simplifié (droite) adapté de Khassetarash et al. (2015b). m représente la masse du système, k sa raideur et c son 
coefficient d’amortissement. X est le déplacement de la masse engendré par la force de réaction au sol (modèle de gauche) ou 
par la force appliquée sur la masse (modèle de droite).  
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2.1.2 La vibration des tissus mous 

Les tissus mous sont composés du complexe muscle-tendon et des tissus superficiels l’entourant tels que 

la graisse sous-cutanée et la peau (Figure 2). La vibration du muscle devrait être au centre des recherches 

car c’est lui qui est effecteur du mouvement et qui peut être fatigué ou lésé. Or, la localisation profonde 

du muscle rend la caractérisation de sa vibration difficile et ne permet pas de la dissocier de la vibration 

de l’ensemble des tissus mous (Smeathers, 1989). Ainsi, la plupart des études utilisent le terme de 

« vibration des tissus mous » et non de « vibration musculaire ». 

 

Figure 2 : Organisation des différentes couches de tissus mous. Le muscle, tissu profond, se retrouve sous la graisse 
sous-cutanée (quelques millimètres à plusieurs centimètres d’épaisseur) et la peau (moins de 1 millimètre d’épaisseur). 

2.1.3 Cadre juridique sur l’exposition aux vibrations 

Dans le cadre du travail, plusieurs décrets et directives viennent réguler l’exposition aux vibrations. 

Notamment les articles r4442, r4443, r4444 et r4445 du code du travail, le décret n° 2005-746 du 4 

juillet 2005 et la directive 2002/44/ce du parlement européen et du conseil du 25 juin 2002. Ces textes 

sont relatifs aux prescriptions de sécurité et de santé applicables en cas d’exposition des travailleurs aux 

risques dus aux vibrations mécaniques et modifiant le code du travail. Ils obligent les employeurs à 1) 

organiser l’espace de travail pour limiter les travailleurs à l’exposition de vibrations ; 2) évaluer cette 

exposition, la mesurer et la comparer à la valeur seuil établie par le décret 2005-746 du 4 juillet 2005, 

dépendant de l’amplitude et de la durée de la vibration ; 3) engager diverses actions pour réduire 

l’exposition aux vibrations et informer les employés des bons comportements à adopter afin de protéger 

le travailleur. Cependant, le parallèle dans le cadre sportif ne peut pas être fait, car aucun règlement ne 

vient contrôler l’exposition aux vibrations des sportifs durant leur pratique. 

https://www.legifrance.gouv.fr/loda/id/JORFTEXT000000261989/#:%7E:text='exposition%20...-,D%C3%A9cret%20n%C2%B02005%2D746%20du%204%20juillet%202005%20relatif,en%20Conseil%20d'Etat).
https://eur-lex.europa.eu/legal-content/FR/TXT/?uri=LEGISSUM%3Ac11145
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2.2 LA VIBRATION DANS LA PRATIQUE SPORTIVE 

2.2.1 Caractéristiques de la vibration 

Bien que plusieurs paramètres soient présentés dans la littérature pour décrire la vibration dans la 

pratique sportive, ces paramètres se réfèrent toujours à l’une des trois composantes suivantes : 

l’amplitude, la fréquence, et l’amortissement. 

 

Figure 3: Signal d'accélération verticale type recueilli au niveau du gastrocnemius medialis après un impact entre le pied et 
le sol en course à pied 

2.2.1.1 Amplitude 

L’amplitude ou encore l’intensité de la vibration est caractérisée par sa valeur ou son amplitude 

maximale (i.e., au sens mathématique, c’est-à-dire la différence entre son maximum et son minimum). 

Plus l’amplitude est grande, plus la vibration entrainera un déplacement important pour une fréquence 

donnée. L’amplitude correspond donc à l’intensité de la force (N ou m∙s-2∙kg) normalisée par la masse 

(kg) du système (Équation 1). Elle est donc exprimée en m∙s-2 ou en g (1 g = 9.81 m∙s-2)(Figure 3).  

𝛼𝛼 =  𝐹𝐹 𝑚𝑚,⁄  Équation 1 

avec 𝛼𝛼 l’amplitude de la vibration, F la force externe au système et m la masse du système. 
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2.2.1.2 Fréquence 

La fréquence de vibration est définie par le nombre d’oscillations par seconde du signal vibratoire et est 

exprimée en Hz (s-1). La fréquence propre d’une structure (𝜔𝜔0), peut être définie de deux manières. 

Premièrement, elle correspond à la fréquence à laquelle va naturellement osciller une structure après 

avoir été déplacée de sa position de repos. Secondement, la fréquence propre est aussi appelée fréquence 

de résonnance, et correspond à la fréquence à laquelle l’amplitude de la vibration est maximale lorsque 

la structure est soumise à des vibrations extérieures (Wakeling et al., 2002; Wang et al., 2007). Quelle 

que soit la définition utilisée, la fréquence propre ou de résonnance est corrélée à la raideur de la structure 

(i.e., sa résistance à la déformation en N/m ou s-2∙kg), et inversement corrélée à sa masse (Équation 2). 

𝜔𝜔0 = �𝑘𝑘/𝑚𝑚, Équation 2 

avec k la raideur et m la masse du système. 

2.2.1.2.1 Fréquence propre et transfert d’énergie 

Pour déterminer la fréquence de propre des tissus mous, des vibrations continues sont générées via un 

excitateur externe, comme une plateforme vibrante (Wakeling et al., 2002) ou un vibrateur (Wang et al., 

2007). Les tissus mous vibreront à la fréquence induite par la source de la vibration, c’est-à-dire dans ce 

cas-ci à la fréquence de l’excitateur externe, avec une amplitude plus ou moins importante en fonction 

de l’amplitude de la vibration de l’excitateur et au regard de la proximité entre la fréquence de 

l’excitateur et la fréquence propre des tissus mous. La fréquence à laquelle l’amplitude de vibration de 

la structure est maximale détermine la fréquence de résonnance de la structure, alors que des fréquences 

plus ou moins élevées par rapport à cette fréquence entraineront une vibration de plus faible amplitude 

(Wakeling et al., 2002; Wang et al., 2007). Le transfert d’énergie en fonction de la fréquence (T(f), 

Équation 3) peut être calculé pour déterminer la quantité d’énergie transmise de la source jusqu’aux 

tissus mous. La totalité de l’énergie de la source est transférée sous forme de vibration lorsque T(f) = 

0%, une amplification d’énergie à lieu lorsque T(f) > 0%, et une atténuation lorsque T(f) < 0% (Figure 

4). 

T(f) = 100 ∙ � 𝐸𝐸𝑠𝑠(𝑓𝑓)𝐸𝐸𝑡𝑡𝑡𝑡(𝑓𝑓)
− 1� Équation 3 
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avec T(f) le pourcentage d’énergie à chaque fréquence transféré de la source 𝐸𝐸𝑠𝑠(𝑓𝑓) vers les tissus mous 𝐸𝐸𝑡𝑡𝑚𝑚(𝑓𝑓). 

 

 

Figure 4 : Exemple de spectre fréquentiel d’un impact (bleu) et de la vibration du gastrocnemius medialis en résultant (rouge). 
Une amplification de l’impact a lieu entre 12 et 42 Hz, alors qu’une atténuation se produit au-delà de 42 Hz. 

2.2.1.3 Amortissement 

L’amortissement d’une vibration peut être caractérisé par plusieurs variables différentes représentant la 

grandeur de décroissance de l’amplitude de la vibration au cours du temps. Concernant les tissus mous, 

l’amortissement est pseudo-périodique, c’est-à-dire que son taux d’amortissement (ζ) est compris entre 

0 et 1. Le taux d’amortissement correspond au ratio entre le coefficient amortissement mesuré (en s-1) 

et l’amortissement critique de la structure (Équation 4). Pour une même structure, plus le coefficient 

d’amortissement est important, plus le taux d’amortissement sera important (Figure 5). 

ζ = 𝑐𝑐 / 2 √𝑘𝑘𝑚𝑚, Équation 4 

avec ζ le taux d’amortissement, c le coefficient d’amortissement, k la raideur et m la masse du système. 
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Figure 5 : Evolution de l’amplitude de la vibration au cours du temps en fonction du taux d’amortissement. 

En connaissant la fréquence propre et le coefficient d’amortissement de la structure, le taux 

d’amortissement peut être calculé (Équation 5), notamment lorsque la vibration est modélisée (Wakeling 

& Nigg, 2001b). 

ζ =
𝑐𝑐𝜔𝜔0 �4𝜋𝜋2 +

𝑐𝑐2𝜔𝜔02
 , 

Équation 5 

avec ζ le taux d’amortissement, c le coefficient d’amortissement, et 𝜔𝜔0 la fréquence propre du système. 

2.2.2 La vibration continue 

La vibration continue, aussi appelée vibration contrainte ou entretenue, est caractérisée par sa fréquence 

et son amplitude. Son caractère continu est dû à une source ou excitateur externe, comme une plateforme 

vibrante (Wakeling et al., 2002) ou un vibrateur local (Wang et al., 2007), qui maintient la vibration à 

une amplitude constante. L’arrêt de l’activité de la source laisse donc le temps au muscle d’amortir la 

vibration, qui revient à une amplitude nulle au bout de quelques oscillations. 

L’exposition aiguë aux vibrations continues peut créer de la fatigue neuromusculaire et des dommages 

structurels en fonction de la fréquence (Necking et al., 1996a, 1992; Souron et al., 2017a). En effet, des 

vibrations continues à 40 Hz provoquent des lésions musculaires (Necking et al., 1996a, 1992) alors que 

la fatigue neuromusculaire peut être générée par des vibrations entre 80 et 120 Hz (Souron et al., 2017b, 

2017a). Ces phénomènes s’expliquent par le fait que les basses fréquences de vibrations ont un potentiel 
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plus important pour créer du déplacement et léser les fibres musculaires (de Hoyo et al., 2013; Necking 

et al., 1996a), tandis que les vibrations à hautes fréquences peuvent activer des afférences nerveuses 

provoquant de la fatigue neuromusculaire (Rittweger et al., 2003; Souron et al., 2017a, 2017b). De plus, 

des études ont montré une augmentation inefficace de l’activité musculaire lorsque le sportif est soumis 

à des vibrations continues (Hintzy et al., 2019; Munera et al., 2017), avec pour conséquence une 

augmentation de la consommation d’oxygène (Rittweger et al., 2002). 

Bien que les vibrations continues soient utilisées lors de protocoles d’entrainement spécifiques comme 

de la réathlétisation (Rittweger, 2010; Souron et al., 2017a), les résultats obtenus dans ces études 

permettent d’extrapoler leurs effets à ceux des vibrations transitoires rencontrées lors de la pratique 

sportive. 

2.2.3 La vibration transitoire 

La vibration induite par la pratique sportive est qualifiée de transitoire car une fois initiée, celle-ci est 

amortie (Khassetarash et al., 2015a). D’une manière générale, la vibration est provoquée lorsque deux 

structures rentrent en collision l’une avec l’autre. En course à pied, la vibration des tissus mous des 

membres inférieurs est initiée lors d’un freinage brusque du corps qui a lieu à chaque impact entre le 

pied et le sol. Dans le cas du tennis, un impact entre la balle et le tamis de la raquette provoque la 

vibration de la raquette, transmise au squelette et aux tissus mous du membre supérieur. Cet impact, 

représentant la source de la vibration, initie une onde de choc qui remonte le long des structures musculo-

tendineuses et se propage aux tissus mous. La fréquence de l’impact étant proche de la fréquence propre 

des tissus mous, un phénomène de résonnance à lieu (Wakeling et al., 2003, 2002; Wang et al., 2007) et 

la vibration se retrouve amplifiée (Équation 3, Figure 4 et Figure 6). Cependant, l’organisme est capable 

de s’adapter grâce à des ajustements du système nerveux central qui peut modifier les activations 

musculaires afin d’améliorer l’amortissement de la vibration et de limiter son transfert (Jalali et al., 

2019; Wakeling et al., 2003, 2002). Ce phénomène porte le nom de « muscle tuning » (Nigg & 

Wakeling, 2001) et permet de limiter l’amplitude de vibration et les potentiels effets néfastes associés. 
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Figure 6 : A) Force de réaction au sol (GRF, bleu) et vibrations des tissus mous (orange) du gastrocnemius medialis (GM) et 
vastus lateralis (VL) dans le domaine temporel. Représentation des mêmes signaux dans le domaine fréquentiel. La 
synchronisation des pics montre le phénomène de résonance. Adapté de Trama, Play et al. (soumis). 

2.2.3.1 Le « muscle tuning paradigm » 

Un paradigme appelé "muscle tuning" a été proposé par Nigg et Wakeling afin de comprendre comment 

le système musculo-squelettique s’adaptait aux différents impacts entre le pied et le sol (Nigg, 2001, 

1997; Nigg et al., 1987; Nigg & Liu, 1999; Wakeling & Nigg, 2001b). Ce paradigme suggère que les 

coureurs ajustent leurs activations musculaires avant le contact entre le pied et le sol, modifiant les 

angles et raideurs articulaires afin de minimiser l’amplitude des vibrations (Boyer, 2006; Boyer & Nigg, 

2004). En effet, une augmentation de l'activation musculaire avant le contact pied-sol a été observée lors 

de conditions où la fréquence de l’impact était proche de la fréquence de résonnance des tissus mous 

(Boyer & Nigg, 2004; Wakeling et al., 2002). Cette pré-activation musculaire conduit à une amélioration 

de l'amortissement des vibrations et à une légère augmentation de la fréquence (Wakeling et al., 2002), 

cependant pas assez importante pour s'éloigner de la fréquence de l’impact (Figure 7). En d'autres 

termes, la stratégie employée par le système neuromusculaire pour réduire l’amplitude des vibrations 

est d’améliorer le coefficient d’amortissement, et non pas d’éloigner la fréquence de résonnance des 

tissus mous de celle de l’impact. Un mauvais ajustement des activations musculaires par le système 
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nerveux central (Jalali et al., 2019) entraine donc une augmentation de l’amplitude des vibrations 

(Boyer, 2006). 

 

Figure 7 : Force de réaction au sol (bleu) et vibrations des tissus mous du gastrocnemius medialis (orange-GAS) dans le 
domaine fréquentiel. La zone bleu correspond à la fréquence propre du muscle (Martínez et al., 2019; Wakeling & Nigg, 
2001b), ce qui coïncide avec les différentes fréquences d’impacts mesurées lors de la course à pied à différentes vitesses (Boyer 
& Nigg 2004; Trama et al. 2019). Le décalage de la fréquence propre du muscle n’est pas suffisante et coïncide toujours avec 
la fréquence de l’impact (Wakeling et al., 2002). Adapté de Trama, Play et al. (soumis). 

2.2.3.2 Caractéristiques musculaires faisant varier les vibrations 

2.2.3.2.1 Masses musculaires 

Pour un impact donné, l’amplitude et la fréquence de la vibration sont inversement liées à la masse du 

système sur lequel la vibration est mesurée (Équation 1 et Équation 2, respectivement). Plus la masse 

est importante, moins l’amplitude et la fréquence sont élevées. Bien que ce postulat soit vrai pour une 

structure mécanique passive, celui-ci n’a pas été vérifié en course à pied puisqu’aucune étude 

expérimentale n’a fait le lien entre la masse du muscle, son amplitude de vibration et sa fréquence. 

Néanmoins, des amplitudes de vibrations plus importantes pour le quadriceps en comparaison au triceps 

surae, et des fréquences de vibration très proches entre le quadriceps et le tibialis anterior (Boyer & 

Nigg, 2004) ont été observées en course à pied. Bien que ces muscles soient de masses différentes, 

d’autres facteurs comme la proximité avec l’impact, les activations musculaires et les propriétés 
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mécaniques du muscle peuvent moduler ces caractéristiques vibratoires. Enfin, la masse locale, celle de 

l’accéléromètre et des tissus mous vibrant avec lui, pourrait être à considérer à la place de la masse du 

muscle et des tissus mous (Smeathers, 1989). 

2.2.3.2.2 Raideur musculaire 

La fréquence de vibration est proportionnelle à la raideur du système étudié (Équation 2). Sur un muscle, 

la fréquence est proportionnelle à la raideur de l’ensemble des tissus mous. Une étude récente a montré 

que des haltérophiles avaient une fréquence de vibration propre plus grande que des coureurs (Chen et 

al., 2020). Bien que d’autres facteurs puissent être avancés pour expliquer cette différence (e.g., moins 

de tissus adipeux, plus de pourcentage de fibres rapides), l’hypothèse la plus probable est celle d’une 

raideur musculaire accrue chez les haltérophiles. 

2.2.3.2.3 Contraction musculaire 

Sur un impact isolé, il a été montré que la contraction musculaire a pour effet d’augmenter la raideur 

des tissus mous par l’augmentation de la raideur musculaire, et par conséquent, d’augmenter la 

fréquence de la vibration (Équation 2), l’amortissement critique (Équation 4) et le coefficient 

d’amortissement (Wakeling & Nigg, 2001b). En course à pied, l’amplitude et la fréquence de l’impact 

étant modulées par les activations musculaires (Boyer, 2006; Boyer & Nigg, 2004), le lien entre la 

contraction musculaire et les caractéristiques de la vibration ne sont pas aussi évident.  

2.2.3.3 Facteurs externes faisant varier les vibrations 

2.2.3.3.1 Matériel sportif 

2.2.3.3.1.1 Chaussures 

Le marché de la chaussure de course est en évolution constante, avec des modes qui ne cessent de varier. 

Certaines marques mettent l’accent sur des chaussures avec des semelles très épaisses, dites 

maximalistes, tandis que d’autres prônent le retour au naturel avec des chaussures avec très peu d’amorti, 

dites minimalistes (Gellaerts et al., 2017). Ces deux extrêmes sont minoritaires tant la plupart des 

marques se situent entre les deux. Au-delà de faire varier l’épaisseur de la semelle, les marques 

proposent des matériaux viscoélastiques différents, ayant pour but d’amortir l’impact en augmentant la 
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viscosité (Éthylène-acétate de vinyle (EVA) ou autres technologies déposées) ou renvoyer de l’énergie 

en augmentant l’élasticité (polyuréthanes thermoplastiques (TPU) ou autres technologies déposées) 

(Giandolini et al., 2020). Faire varier les propriétés mécaniques de la semelle permet aussi de modifier 

la dureté (indice Asker C) de la chaussure (Boyer & Nigg, 2004; Nigg et al., 1987). Enfin, d’autres 

fabricants font varier la forme de la semelle, en proposant des semelles incurvées appelées « rocker » 

(Sobhani et al., 2016). 

L’effet de ces différentes modifications est encore difficile à percevoir au niveau de la vibration des 

tissus mous bien que quelques tendances ont été mises en évidence. Une semelle plus épaisse ou plus 

visqueuse tend à réduire l’amplitude des vibrations mesurées pendant la course (Gellaerts et al., 2017; 

Giandolini et al., 2020), tandis que la modification de la dureté ne modifierait pas le comportement 

vibratoire (Boyer & Nigg, 2004). 

Comme des modifications d’impacts et de vibrations variées ont été observées après la même 

modification de chaussure (c'est-à-dire des résultats spécifiques au sujet), le concept de groupes 

fonctionnels a été proposé. En effet, tous les individus ne présentent pas les même caractéristiques 

anthropométriques et musculaires. Certains individus entrainés en force peuvent présenter une raideur 

musculaire plus importante et avoir ainsi une fréquence propre de vibration plus importante (Chen et al., 

2020), tandis qu’il existe des personnes capables d’amortir plus efficacement les vibrations que d’autres 

(Martínez et al., 2019). Un groupe fonctionnel est donc défini comme un groupe de sportifs réagissant 

de manière similaire à une intervention spécifique sur la chaussure (Hoerzer et al., 2015). Dans ce sens, 

le ressenti du coureur est essentiel. En effet, une chaussure diminuant l’amplitude de l’impact et de la 

vibration chez ce coureur aura tendance à être ressentie comme amortissante (coefficient de corrélation 

r<0.3) (Horvais et al., 2019).  

2.2.3.3.1.2 Cuissard de compression 

Les vêtements compressifs font maintenant partie intégrante de l’équipement du coureur, qu’il soit 

traileur ou coureur sur route. Ce type d’équipement a d’abord été développé pour être porté au niveau 

de la jambe pour faciliter le retour veineux à l’effort comme au repos. Le développement de cuissards 

ou de manchons adaptés à la cuisse est plus récent et leur adoption est encore faible, comme le montre 
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les chiffres sur une cohorte de 52 participants à l’UTMB 2019. En effet seulement 8% des coureurs en 

portaient alors que 25% avaient une compression au niveau des jambes (données non publiées). 

L’effet des cuissards compressifs est très efficace (taille d’effet >0.8) pour diminuer l’amplitude de la 

vibration (Borràs et al., 2011; Broatch et al., 2019; Coza & Nigg, 2008; Ehrström et al., 2018; Fu et al., 

2015; Gellaerts et al., 2017; Hintzy et al., 2019; Lussiana et al., 2015; Valle et al., 2013). Cet effet est 

expliqué par un maintien mécanique au niveau musculaire, permettant aussi d’accroitre l’amortissement 

de la vibration (Coza & Nigg, 2008; Fu et al., 2015). 

D’autres effets protecteurs sont aussi à mettre en avant, comme la diminution des douleurs et des 

dommages musculaires (Borràs et al., 2011; Valle et al., 2013) ou la réduction des activations 

musculaires (Hintzy et al., 2019). Cependant, aucune donnée n’existe quant au lien entre l’altération de 

la fonction neuromusculaire et la diminution de l’amplitude de vibration.  

2.2.3.3.1.3 Revêtement du sol 

Il existe assez peu d’informations quant à l’effet du sol sur les vibrations des tissus mous. Une étude a 

montré qu’un sol plus dur entrainait une amplitude de vibration plus importante, résultat étant dû à un 

pic passif plus important (Boyer, 2006). Une autre étude se concentrant sur la force de réaction au sol 

sur l’axe antéro-postérieur a montré qu’un sol moins raide et « coulissant » permettait de réduire la 

vitesse de montée en force et la fréquence de l’impact (Chen et al., 2019). Cependant le lien entre la 

force de réaction au sol et la raideur du sol fait l’objet de controverses car certaines études ne reportent 

pas de changement du pic passif (Kerdok et al., 2002). Bien que la raideur du sol soit modifiée, la raideur 

effective du coureur reste inchangée, cela étant dû à une adaptation de la raideur de la jambe qui vient 

se compresser de manière plus importante (diminution de raideur) lorsque le sol est très raide (Kerdok 

et al., 2002). En conséquence, le sol sportif a un potentiel pour modifier la raideur de la jambe, et donc, 

les caractéristiques des vibrations des tissus mous (Boyer, 2006).  
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2.2.3.3.2 Fatigue neuromusculaire 

Dans ce paragraphe, la fatigue est définie comme une incapacité temporaire d’un muscle à produire de 

la puissance (Bigland-Ritchie et al., 1978; Gandevia, 2001). Cette fatigue étant réversible avec le temps 

(récupération) et non chronique, ce facteur a été considéré comme externe au pratiquant.  

Il a été démontré que les ajustements d’activités musculaires décrites par le muscle tuning se 

produisaient au niveau des muscles non fatigués (Wakeling et al., 2003; Wakeling & Nigg, 2001b). 

Différentes études ont montré que la fatigue entrainait une augmentation de l’amplitude de la vibration 

de 10 à 30% (Ehrström et al., 2018; Friesenbichler et al., 2011; Khassetarash et al., 2019, 2015a; 

Nikooyan & Zadpoor, 2012). Pour l’amortissement, deux études menées par Khassetarash et al. (2015a 

et 2019) ont montré un résultat inverse par rapport aux résultats d’un modèle informatique de Nikooyan 

et Zadpoor (2012), puisqu'une augmentation de 15 à 20% de l'amortissement a été constatée. Bien qu'il 

n'y ait pas d'explication claire à cette augmentation puisque l'activité musculaire n'a pas été modifiée, 

les auteurs ont spéculé que l’augmentation de l’amortissement pourrait être due à des changements dans 

les propriétés des composants passifs (c'est-à-dire non contractiles) de l'ensemble des tissus mous. 

Cependant, il convient de mentionner que les protocoles utilisés n'ont peut-être pas été assez longs pour 

induire une fatigue neuromusculaire importante et pour diminuer la capacité d'amortissement des 

muscles. Enfin, une seule étude a évalué l’effet de la fatigue sur la fréquence de vibrations, sans 

altération de celle-ci avec la fatigue (Friesenbichler et al., 2011). 
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2.3 MESURE DES VIBRATIONS 

Une vibration est un phénomène mécanique qui correspond aux variations de vitesse d’un corps 

physique (i.e., son accélération), oscillant autour de sa position de repos (Piéron, 1935). La vibration est 

principalement quantifiée grâce à des accéléromètres (Wakeling & Nigg, 2001a), mais peut aussi être 

mesurée grâce des marqueurs réfléchissants et des caméras haute fréquence (Coza et al., 2010), ou de 

l’échographie ultra-rapide (Yamada et al., 2018).  

2.3.1 Mesure par accéléromètre 

Les accéléromètres sont des capteurs permettant de quantifier l’accélération linéaire d’un corps. Bien 

que l’unité du système international soit le m∙s-2, la plupart des capteurs mesurent le signal en g, 

correspondant à l’accélération causée par l’attraction terrestre environ égale à 9.81 m∙s-2. Lorsque ces 

capteurs sont utilisés, il faut donc prendre en considération l’accélération de la pesanteur. La pesanteur 

étant une force constante, il est nécessaire d’utiliser un filtre passe-haut pour enlever les basses 

fréquences du signal ou des capteurs prenant en considération l’effet de la force de gravité. 

La position de l’accéléromètre a elle aussi une importance car l’amplitude de la vibration est réduite au 

fur et à mesure que l’on s’éloigne de son site d’initiation, c’est-à-dire en remontant vers la partie 

proximale du segment lorsque l’impact est initié au niveau du pied (Boyer & Nigg, 2006; Lucas-Cuevas 

et al., 2017). Cependant, il n’existe pas de consigne fixe pour positionner de manière reproductible les 

accéléromètres. Nous retrouvons donc des placements légèrement différents entre les études, bien que 

la partie proéminente du chef musculaire étudié, proche des électrodes d’électromyographie si utilisées 

conjointement, soit souvent préconisée comme site de fixation (Boyer & Nigg, 2007a). Il est donc 

essentiel de marquer la localisation du capteur si des mesures répétées sont effectuées. De plus, les 

accéléromètres peuvent être utilisés pour quantifier l’impact au sol (Boyer & Nigg, 2007b). Pour cela, 

le capteur est placé au niveau du talon, sur la peau ou sur la tige postérieure de la chaussure. 

Pour fixer le capteur sur la peau, de la colle médicale ou du scotch double face peuvent être utilisés. 

Cependant, la fixation des accéléromètres est souvent renforcée grâce à des bandes collantes de type 

straps ou autres tissus venant envelopper le membre sur lequel l’accéléromètre est fixé. Cette procédure 
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a pour effet de venir comprimer la jambe et peut avoir un effet sur le signal vibratoire (Lussiana et al., 

2015). Il est donc conseillé d’appliquer la même pression lors que la mesure est répétée, et si possible 

de la vérifier à l’aide de capteurs de pression. Pour fixer le capteur au niveau du talon la même 

méthodologie peut être employée, ou des systèmes de fixations supplémentaires où l’accéléromètre est 

encastré peuvent aussi être utilisés pour assurer un meilleur maintien (Giandolini et al., 2015). 

Les accéléromètres permettent un échantillonnage des données à de hautes fréquences, généralement 

supérieures à 1000 Hz. La vibration des tissus mous étant majoritairement composée de fréquences 

inférieures à 130 Hz (Khassetarash et al., 2015a), cette fréquence d’échantillonnage est suffisante. 

Cependant, certains capteurs, notamment lorsque intégrés à des électrodes d’électromyographie, 

peuvent avoir des fréquences de l’ordre de 150 Hz (Gellaerts et al., 2017). Bien que cette fréquence 

d’échantillonnage permette d’analyser des signaux oscillant à une fréquence allant jusqu’à 75 Hz selon 

le théorème de Nyquist-Shannon, et d’avoir une estimation correcte de la fréquence principale de la 

vibration (Wakeling et al., 2002), une fréquence d’au moins 500 Hz semble nécessaire pour pouvoir 

analyser de plus hautes fréquences (Enders et al., 2012). 

Il existe parmi ces capteurs des modèles uni-axiaux ou tri-axiaux. Le premier type de capteur peut être 

par exemple employé pour de la détection d’évènements, comme un impact au sol (Khassetarash et al., 

2019), tandis que les seconds seront préférés pour la caractérisation de la vibration. Cependant, même 

avec des capteurs tri-axiaux, certains auteurs se sont focalisés sur l’analyse de l’accélération sur l’axe 

colinéaire à l’axe longitudinal de la structure étudiée (Wakeling & Nigg 2001a; Boyer & Nigg 2004; 

Enders et al. 2012; Khassetarash, Hassannejad, Enders, et al. 2015; Trama et al. 2019; Giandolini et al. 

2020). Lorsque plusieurs axes sont analysés, une analyse indépendante (Giandolini et al., 2019) ou de 

la norme des axes, aussi appelée accélération résultante (Ehrström et al., 2018), peut être effectuée. Lors 

de l’analyse d’un ou plusieurs axes de manière indépendante, un alignement sur les segments corporels 

est nécessaire, tandis que l’analyse de la norme du signal peut se faire sans alignement particulier car 

elle considère les trois axes simultanément. 

La masse de l’accéléromètre peut, elle aussi, avoir un effet sur le signal vibratoire. En effet, si la masse 

de l’accéléromètre est trop importante par rapport à la masse du muscle étudié, le capteur peut avoir une 
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incidence forte sur le signal recueilli (Smeathers, 1989). Les avancées technologiques permettent 

l’utilisation d’accéléromètres pesant moins de 5 grammes limitant ainsi fortement les effets néfastes de 

la masse de l’accéléromètre sur le signal vibratoire (Figure 8).  

 

Figure 8 : Exemple d’un accéléromètre tri-axial léger (≈2.7 grammes) et compact (≈1.08 cm3) à gauche et positionnement de 
différents accéléromètres sur la cuisse (à droite). Tiré de Boyer and Nigg (2006). 

2.3.2 Mesure par caméra haute fréquence 

La mesure par caméra haute fréquence se fait en suivant la position d’un marqueur sphérique (Borràs et 

al., 2011; Broatch et al., 2019) ou d’un marqueur en forme de « L » fixé sur la peau (Coza et al., 2010) 

(Figure 9) grâce à plusieurs caméras optoélectroniques. Le suivi de la trajectoire de ces marqueurs se 

fait avec une erreur résiduelle inférieure à quelques millimètres (Borràs et al., 2011). La fréquence 

d’acquisition est limitée à quelques centaines de Hertz, limitant les chercheurs utilisant cette technologie 

à des fréquences d’acquisition allant de 200 à 500 Hz (Borràs et al., 2011; Broatch et al., 2019; Coza et 

al., 2010). Une limite majeure de cette méthode réside dans son caractère non ambulatoire. Bien que son 

utilisation soit possible lors de course à pied sur tapis avec une zone de mesure restreinte, l’étude de 

mouvements nécessitant un déplacement important ou une mesure écologique sont impossibles 

(Giandolini et al., 2015). Cette méthode est limitée en termes de fréquence d’acquisition et de 

déplacement, et reste donc marginalement utilisée. 
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Figure 9 : Matériel utilisé pour mesurer conjointement la vibration à l’aide d’un accéléromètre et de vidéo à haute fréquence. 
Gauche : Position des marqueurs sphériques utilisés par Borràs et al. (2011) et droite : Marqueur en forme de « L » utilisé 
par Coza et al. (2010). 

2.3.3 Mesure par échographe ultra-rapide 

Un échographe est une machine envoyant et réceptionnant des ultrasons à travers une sonde, et permet 

d’étudier directement le tissu musculaire profond. Le mode B des échographes permet d’obtenir des 

images et des vidéos du muscle, cependant, les fréquences d’acquisitions maximales de 100 Hz ne 

suffisent pas pour caractériser correctement le déplacement rapide du muscle lorsqu’il est soumis à un 

choc. Bien qu’une étude ait utilisé une fréquence de 80 Hz pour caractériser la vibration musculaire (Lai 

& Hodson-Tole, 2020), certains échographes disposent depuis 2009 d’un mode ultra-rapide permettant 

d’obtenir des vidéos avec une fréquence d’échantillonnage allant jusqu’à 20 000 Hz (Bercoff, 2011). 

D’un point de vue technique, l’échographe ultra-rapide est capable d’utiliser simultanément tous les 

émetteurs et récepteurs d’ultrasons de la sonde, alors qu’une acquisition en mode B utilise ces capteurs 

en série. Les désavantages de cette technique sont que la durée d’une vidéo est de quelques secondes au 

maximum, demandant parfois plusieurs essais pour acquérir la vibration dans son intégralité. Ce 

désavantage est accentué par le fait que l’image ne soit pas visualisable en temps réel, requérant un 

traitement ultérieur. De plus, la qualité de la vidéo est légèrement dégradée par rapport à une vidéo 

obtenue en mode B, et la distance entre deux pixels est d’un à deux millimètres (256 x 180 pixels pour 
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un champ de vue de 5 x 2.5 cm). Néanmoins, les vidéos ultra-rapides couplées avec un algorithme de 

suivi de points permettent de retrouver le déplacement des structures musculaires soumises à une 

vibration (Figure 10) (Lai & Hodson-Tole, 2020; Yamada et al., 2018). Cette méthode permettant 

d’analyser la vibration du muscle uniquement, et non de tous les tissus mous comme pour les 

accéléromètres et les caméras, est prometteuse. Cependant, certaines limites comme sa mobilité (bien 

que des échographes portables existent, la technologie ultra-rapide n’est pas disponible sur ceux-ci), la 

complexité du suivi d’image ou la prise en compte du mouvement relatif de la sonde en font une méthode 

en développement mais encore peu utilisée dans l’étude des vibrations.  

 

Figure 10 : Suivi de la trajectoire de différents points d’intérêts au niveau musculaire grâce à de l’échographie ultra-rapide. 
Adapté de Yamada et al. (2018). 
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2.4 TRAITEMENT DU SIGNAL VIBRATOIRE 

2.4.1 Filtrage du signal 

Lors de mouvements humains, les accéléromètres enregistrent aussi bien la vibration que le mouvement 

du squelette. Le mouvement étant à des fréquences inférieures à 10 Hz, un filtre passe haut est 

généralement appliqué pour s’affranchir de ce bruit nuisible à la caractérisation de la vibration. De plus, 

un bruit dû à certains systèmes de fixations à base de bois ont conduit les chercheurs à filtrer le signal 

avec un filtre passe bas à 50 ou 60 Hz (Shorten & Winslow, 1992). Lors d’une analyse fréquentielle ou 

temps-fréquence, ces filtres ont moins d’importance car l’analyse du signal permet de dissocier le 

mouvement et le bruit à haute fréquence de la vibration en elle-même. Par exemple, il est possible de 

calculer uniquement l’énergie de la vibration en prenant l’énergie se trouvant entre 10 et 50 Hz 

(Giandolini et al., 2020). Cependant, lors d’une analyse temporelle ou d’une modélisation de la 

vibration, ces filtres sont essentiels pour ne pas biaiser l’analyse.  

2.4.2 Analyse temporelle 

L’analyse temporelle se base uniquement sur la représentation temporelle du signal brut ou filtré de la 

vibration recueillie (Figure 11). Les différents paramètres d’amplitudes correspondent à l’accélération 

pic ou à l’amplitude pic à pic (Boyer & Nigg, 2004; Nikooyan & Zadpoor, 2012), à la déviation standard 

du signal (Gellaerts et al., 2017) ou à la valeur moyenne quadratique (root mean square, rms) du signal 

(Ehrström et al., 2018). La fréquence dominante de la vibration est calculée comme la valeur inverse du 

double de la période entre deux pics successifs (Boyer & Nigg, 2004) . Ce type d’analyse peut permettre 

d’estimer le coefficient d’amortissement grâce à l’enveloppe du signal, mais n’a été utilisé que sur des 

modes spécifiques de vibrations (Khassetarash et al., 2015a). 
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Figure 11 : Analyse temporelle d’un signal de vibration. 

2.4.3 Analyse fréquentielle par transformée de Fourier rapide  

La transformée de Fourier rapide (Équation 6), transforme le signal en somme de fonctions sinus 

d’amplitudes données (Figure 12). Cet algorithme permet de calculer le spectre fréquentiel (transformé 

de Fourier discrète), et d’en extraire des informations comme la fréquence principale (fréquence avec le 

plus d’amplitude), médiane et moyenne (Figure 13). Certains paramètres d’amplitude comme 

l’amplitude pic ou l’air sous la courbe peuvent aussi être calculés. Cette analyse permet donc de 

comparer le contenu fréquentiel de différents signaux, cependant, la notion de temporalité est perdue. 

𝑆𝑆(𝑘𝑘) =  � 𝑠𝑠(𝑛𝑛)𝑒𝑒−2𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑛𝑛𝑁𝑁𝑁𝑁−1
𝑛𝑛=0 , pour 0 ≤ 𝑘𝑘 < 𝑁𝑁 

 

Équation 6 

avec S(k) la transformée de Fourier discrète obtenue avec une transformée de Fourier rapide d’un signal s de N 
d’échantillons. 
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Figure 12 : Illustration de la transformée de Fourier rapide. Le signal en tracé épais est décomposé en deux sinus de fréquences 
différentes (tracés fins). 

 

Figure 13 : Signal dans le domaine temporel et son spectre fréquentiel obtenu après une transformée de Fourier rapide.  

2.4.4 Modélisation 

Un signal vibratoire composé d’une seule fréquence amortie peut être modélisé suivant l’Équation 7 (Fu 

et al., 2015; Wakeling & Nigg, 2001b). Cette modélisation est effectuée en optimisant les paramètres 

d’amplitude, fréquence et amortissement pour que le signal modélisé soit le plus proche du signal 

mesuré. 
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Bien que cette modélisation permette d’obtenir tous les paramètres de la vibration, elle requiert un 

second découpage du signal au niveau du premier pic (Figure 14) ou en prenant la vibration « libre » 

après 50 millisecondes (Wakeling & Nigg, 2001b). De plus, cette méthode est limitée à une seule 

fréquence, ce qui n’est pas le cas de la vibration dans le corps humain où la vibration est composée de 

plusieurs fréquences distinctes. 

 

Figure 14 : Modélisation du signal temporel sous forme d’un sinus amorti en découpant le signal au niveau de l’impact au sol 
(gauche) ou au niveau du premier pic (droite). Dans le second cas, le signal à une amplitude de -128 m∙s-2, une fréquence de 
18 Hz, et un coefficient d’amortissement de -48 s-1. 

2.4.5 Analyse temps-fréquence 

Chacune des méthodes présentées ci-dessus présentent des faiblesses évidentes dues aux caractères 

multimodal (i.e., le signal est composé de différentes fréquences) et non stationnaire (i.e., le signal ne 

se répète pas dans le temps de manière identique, il est amorti) du signal vibratoire. En conséquence, la 

méthode temporelle estime uniquement la fréquence au moment des pics et ne permet pas le calcul de 

l’amortissement, la modélisation est limitée à un signal unimodale, tandis que l’analyse fréquentielle 

par transformé de Fourier enlève toutes les données temporelles tout en étant peu adapté à un signal non 

stationnaire.  

𝑠𝑠(𝑡𝑡) =  𝛼𝛼𝑒𝑒−𝑐𝑐𝑡𝑡 sin(2𝜋𝜋𝑓𝑓𝑡𝑡 + 𝜌𝜌), Équation 7 

avec s(t) le signal en fonction du temps, 𝛼𝛼 l’amplitude maximale du signal, c le coefficient d’amortissement, f la fréquence 
du signal et 𝜌𝜌 le coefficient de phase temporelle. 
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C’est pour cela que les chercheurs se sont tournés vers des méthodes d’analyse temps-fréquence 

permettant de répondre aux caractéristiques multimodale et non stationnaire du signal vibratoire (Enders 

et al., 2012; Khassetarash et al., 2015a).  

2.4.5.1 Transformée en ondelettes continue 

2.4.5.1.1 Principes généraux 

La transformée en ondelettes continue est un type d’analyse temps-fréquence consistant en une 

convolution (i.e., multiplication point par point) du signal avec une ondelette fille à chaque échantillon 

de temps du signal d’origine (Équation 8). Le produit de convolution, aussi appelé coefficient 

d’ondelettes, représente l’adéquation entre le signal et l’ondelette à chaque échantillon du signal grâce 

au paramètre β. Si ce coefficient est important la vibration est, à ce moment donné, à la fréquence de 

l’ondelette utilisée. A l’inverse, si le coefficient est faible, la vibration n’est pas à cette fréquence à ce 

moment donné (Figure 15). 

𝑊𝑊𝑓𝑓(𝛼𝛼,𝛽𝛽) =  � 𝑓𝑓(𝑥𝑥) ∗ ψ𝛼𝛼,𝛽𝛽+∞
−∞ , pour α > 0 et β ∊ ℝ 

 

Équation 8 

avec 𝑊𝑊𝑓𝑓(𝛼𝛼,𝛽𝛽) le coefficient d’ondelettes pour le facteur de dilatation α et de translation 𝛽𝛽, f(x) le signal mesuré, * le 
symbole de convolution, 𝜓𝜓𝛼𝛼,𝛽𝛽 l’ondelette fille. 
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Figure 15 : Exemple de translation et dilatation lors d’une transformée en ondelettes continue. L’intégrale de la zone grise, 
correspondant à la convolution de l’ondelette fille (rouge) et du signal (noir), est reportée sur la carte de droite, à la fréquence 
donnée par α et au temps donnée par β. 

Chaque ondelette est dérivée d’une ondelette mère en la compressant (augmentant sa fréquence) ou la 

dilatant (diminuant sa fréquence) grâce au paramètre de dilatation α. Chaque ondelette est donc définie 

dans le temps et possède donc une résolution temporelle et fréquentielle dépendantes de α. Plus 

l’ondelette sera dilatée, plus elle permettra de repérer des basses fréquences, plus sa résolution 

fréquentielle sera élevée, et moins sa résolution temporelle le sera. A l’inverse, plus l’ondelette sera 

compressée, plus elle permettra de repérer des hautes fréquences, plus sa résolution temporelle sera 

élevée, et moins sa résolution fréquentielle le sera. Donc plus la résolution fréquentielle est importante, 

moins la résolution temporelle l’est, c’est le compromis temps-fréquence (Figure 16). 
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Figure 16 : Pavage temps-fréquence de l’analyse en ondelette. Les basses fréquences sont bien définies dans le domaine 
fréquentiel et moins bien dans le domaine temporel alors que l’inverse est rencontré pour les hautes fréquences. 

En appliquant cette méthode sur le signal d’accélération, il est donc possible d’obtenir une carte temps-

fréquence des coefficients d’ondelettes (Figure 17). Nous voyons sur cette figure que l’amplitude du 

signal est importante jusqu’à 0.25 secondes après l’impact à une fréquence de 11 Hz, durant 0,12 

secondes à des fréquences comprises entre 25 et 30 Hz, et entre 0,03 et 0,06 secondes entre 60 et 80 Hz. 

Cette analyse permet donc de prendre en considération à la fois la temporalité et la fréquence de la 

vibration. 

 

Figure 17 : Exemple d’une transformée en ondelettes continue sur un signal d’accélération. La carte à droite représente les 
coefficients d’ondelettes. 
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Il est ensuite possible de revenir à une représentation temporelle (Équation 9) pour calculer 

l’amortissement (Figure 18) ou fréquentielle (Équation 10) pour calculer les indicateurs de fréquence 

(Figure 18). 

𝑃𝑃(𝑡𝑡) = � 𝑝𝑝(𝑡𝑡, 𝑓𝑓)𝑑𝑑𝑓𝑓,
𝑓𝑓𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑓𝑓𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚  Équation 9 

avec P(t) l’énergie en fonction du temps t, p(t,f) le coefficient d’ondelettes au temps t et à la fréquence f, f allant de fmin à 
fmax. 

 

𝑃𝑃(𝑓𝑓) = � 𝑝𝑝(𝑡𝑡,𝑓𝑓)𝑑𝑑𝑡𝑡𝑡𝑡𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑡𝑡0 , Équation 10 

avec P(f) l’énergie en fonction de la fréquence f, p(t,f) le coefficient d’ondelettes à la fréquence f et au temps t, tmax étant la 
durée du signal.  

 

 

Figure 18 : Amplitude totale du signal dans le domaine temporel avec calcul de l’amortissement (gauche), et spectre fréquentiel 
avec calcul des fréquences d’intérêt (droite). 

Ici, l’amortissement est calculé avec une optimisation du coefficient d’amortissement (c) afin que 

l’erreur entre la décroissance du signal et une décroissance exponentielle soit minimale (Équation 11). 

𝑚𝑚𝑚𝑚𝑛𝑛 �� (𝑃𝑃𝑇𝑇1 ∙ 𝑒𝑒−𝑐𝑐∙𝑡𝑡 − 𝑃𝑃(𝑡𝑡))²

𝑇𝑇2
𝑡𝑡=𝑇𝑇1 �, Équation 11 

avec T1 l’instant auquel la décroissance est maximale, PT1 la puissance à t=T1, T2 l’instant où la puissance atteint 10% de 
PT1, 𝑃𝑃(𝑡𝑡) le signal mesuré et 𝑃𝑃𝑇𝑇1 ∙ 𝑒𝑒−𝑐𝑐∙𝑡𝑡 la décroissance théorique du signal. 

2.4.5.1.2 Choix de l’ondelette mère 

Comme décrit ci-dessus, les ondelettes sont toutes dérivées d’une ondelette mère ayant des 

caractéristiques bien précises. Il existe plusieurs dizaines de familles d’ondelettes mères, avec plusieurs 
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dizaines d’ondelettes dérivées faisant partie de la même famille, qui peuvent être réelles ou aussi 

comporter une partie imaginaire. Une méthode a été développée pour choisir la meilleure ondelette mère 

afin de d’enlever le bruit d’un signal (Phinyomark et al., 2009), cependant, son application à l’analyse 

du signal en tant que telle n’est pas nécessairement obligatoire.  

Une « super famille » d’ondelettes analytiques, lui permettant d’obtenir des valeurs d’amplitude nulles 

dans les fréquences négatives, se nommant Morse a été développée (Lilly & Olhede, 2012, 2009). La 

caractéristique analytique de cette famille est intéressante car elle permet de retranscrire à l’identique 

l’amplitude du signal. Dans ce sens, si une oscillation à une amplitude de de 1 m∙s-2, le coefficient 

d’ondelettes sera lui aussi de 1 m∙s-2. De plus, deux caractéristiques permettent de moduler soit son type 

(pour passer d’une ondelette Morse à Cauchy par exemple), soit le rapport de la résolution temps-

fréquence (Figure 19). Ces différents choix ont un impact direct sur l’estimation des fréquences, mais 

aussi et surtout de l’amortissement du signal vibratoire.  

 

Figure 19 : Transformée en ondelettes continue du même signal avec la même famille d’ondelette (Morse), avec une meilleure 
localisation temporelle (gauche) ou fréquentielle (droite). 

2.4.5.2 Décomposition en modes intrinsèques 

La décomposition en modes intrinsèques est une méthode d’analyse temps-fréquence qui s’affranchit 

du choix de l’ondelette mère (Khassetarash et al., 2015a). En effet, cette méthode utilise la forme du 

signal comme base de décomposition, ce qui a pour effet d’avoir une forme adaptée à chaque signal 

analysé (Figure 20). Cependant, le nombre et la fréquence des modes varient d’un signal à l’autre, ce 

qui demande d’interpréter les résultats modes par modes et non pas par fréquences (Khassetarash et al., 

2015a). De plus, une analyse supplémentaire est nécessaire pour obtenir l’amortissement ou la fréquence 
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de chaque mode. Une transformée de Fourier rapide est généralement réalisée pour obtenir la fréquence 

principale de chaque mode alors qu’une analyse temporelle permet d’estimer l’amortissement de chaque 

mode. Ainsi, la fréquence et l’amortissement total du signal sont estimés par ces deux mêmes méthodes 

sur le signal complet. 

 

Figure 20 : Décomposition en modes intrinsèques (gauche) et transformée de Fourier rapide des différents modes (droite). Ici, 
le signal est composé de deux modes distincts. 
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3 OBJECTIFS DE LA THESE 

La littérature sur l’étude des vibrations dans la pratique sportive est vaste, multidisciplinaire et 

hétérogène. En effet, celle-ci elle concerne aussi bien l’influence de différents matériels (Blache et al., 

2017; Boyer & Nigg, 2004; Chadefaux et al., 2016; Ehrström et al., 2018; Giandolini et al., 2020; Manin 

et al., 2012), que l’effet de la fatigue (Ehrström et al., 2018; Friesenbichler et al., 2011; Khassetarash et 

al., 2019, 2015a; Nikooyan & Zadpoor, 2012) ou encore des interactions avec l’activité musculaire 

(Wakeling et al., 2003; Wakeling & Nigg, 2001b). Les différents paramètres décrits pour caractériser 

les vibrations manquent d’uniformisation car les approches pour traiter le signal et l’analyser ont été 

multiples. La principale explication serait que l’étude des vibrations n’est pas exclusif au domaine 

sportif, et les études venant de champs disciplinaires comme les sciences de l’ingénieur et des matériaux 

apportent leur propres moyens d’analyse (Manin et al., 2012). De plus, les différentes avancées dans le 

traitement du signal (Enders et al., 2012) et des statistiques (Pataky, 2010) appliquées au domaine sportif 

ont encore multiplié le nombre d’approches. En parallèle, les évolutions dans le domaine de l’imagerie 

médicale, notamment les échographes ultra-rapides, ont permis de visualiser des variations de 

mouvement brèves directement au niveau musculaire (Lai & Hodson-Tole, 2020; Yamada et al., 2018). 

Combiner ces différentes avancées pourrait donc permettre de caractériser plus précisément l’exposition 

du système musculaire, et non de l’ensemble des tissus mous, aux vibrations.  

Au-delà des différentes méthodes existantes pour mesurer et caractériser les vibrations, certains facteurs 

externes modifient le comportement vibratoire. Premièrement, le paradigme du « muscle tuning » défini 

dans le début des années 2000 suggère que l’impact, sa transmission, et les vibrations des tissus mous 

sont modulés par l’activité musculaire afin de limiter l’exposition du système neuromusculaire aux 

vibrations (Nigg, 2001; Nigg & Wakeling, 2001). Ce paradigme, considéré comme un mécanisme de 

protection, a été défini sur des activités de marche (Wakeling et al., 2003), de course à pied (Boyer, 

2006; Boyer & Nigg, 2007a, 2004), ou lors de vibrations induites (Wakeling et al., 2002). Cependant, 

et à l’exception de réceptions de saut (Fu et al., 2017, 2015), il n’existe aucune information sur les 

caractéristiques de l’impact et la vibrations des tissus mous lors de différentes pratiques sportives. En 
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considérant que la vibration peut avoir un effet délétère sur l’individu en augmentant la fatigue et en 

créant des dommages musculaires (Ehrström et al., 2018; de Hoyo et al., 2013; Rittweger et al., 2003), 

caractériser ces vibrations durant la pratique de sports collectifs permettrait de mettre en évidence les 

contraintes de ces pratiques par rapport à la course, et ainsi d’obtenir une meilleure appréhension de 

l’exposition aux vibrations de ces pratiquants. 

En complément du muscle tuning, d’autres méthodes comme le matériel sportif ont été utilisées pour 

réduire l’exposition aux vibrations.. L’objectif principal était d’amortir l’impact et de limiter la 

propagation des vibrations, afin d’assister le muscle dans son travail d’amortissement et retarder 

l’apparition de fatigue (Ehrström et al., 2018). Les travaux sur la chaussure de sport ont permis d’évaluer 

l’influence de l’épaisseur (Gellaerts et al., 2017), du matériau (Giandolini et al., 2020) ou de la dureté 

de la semelle (Boyer & Nigg, 2004), mais aucune étude ne s’est intéressée à la forme de la semelle. En 

effet, de plus en plus de chaussures à forme arrondies dites « rocker » sont commercialisées. Bien que 

ces chaussures puissent modifier la cinématique et la cinétique de course, leurs effets sur la force de 

réaction au sol sont encore débattus (Boyer & Andriacchi, 2009; Lin et al., 2017; Sobhani et al., 2016), 

alors que leurs effets sur les vibrations des tissus mous restent inconnu. De plus, l’influence du 

revêtement du sol sportif a reçu peu d’intérêt dans l’étude des vibrations des tissus mous où une seule 

étude a montré qu’une augmentation de la raideur verticale du sol entrainait une amplitude de vibrations 

plus importante (Boyer, 2006). Parallèlement, une diminution de la raideur dans l’axe horizontal 

permettraient une réduction de l’amplitude et de la fréquence d’impact sur l’axe antéro-postérieur (Chen 

et al., 2019).  

Enfin, le mécanisme de protection du muscle tuning étant lié à l‘activité musculaire, l’influence de la 

fatigue musculaire a fait l’objet de plusieurs études (Ehrström et al., 2018; Friesenbichler et al., 2011; 

Khassetarash et al., 2019, 2015a; Nikooyan & Zadpoor, 2012), néanmoins cette fatigue n’était souvent 

pas caractérisée et était induite par des protocoles de course de courte durée (<10 km). Les résultats de 

ces études n’étant que partiellement en adéquation avec la fatigue modélisée par un modèle informatique 

(Nikooyan & Zadpoor, 2012), il semble qu’une fatigue plus extrême permettrait de mieux comprendre 
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les perturbations et les mécanismes de protection mis en place pour gérer les contraintes vibratoires 

après fatigue (Wakeling et al., 2002).  

Cette thèse s’articule donc autour de deux objectifs : 

1) Développer des méthodes innovantes en termes de mesure, traitement du signal et d’analyse 

statistique afin de mieux caractériser la vibration musculaire. 

2) Définir les facteurs externes (pratiques, matériels et fatigue) faisant varier le comportement 

vibratoire des tissus mous en pratique écologique. 
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4 ETUDES EXPERIMENTALES 

4.1 DEVELOPPEMENT DE METHODES DE MESURE, DE TRAITEMENT DU SIGNAL 

ET D’ANALYSE STATISTIQUE POUR CARACTERISER LA VIBRATION 

MUSCULAIRE 

R. Trama, M-C Play*, G. Y Millet, C. Hautier, M. Giandolini, J. Rossi. Soft Tissue Vibrations in 

Running: A Narrative Review. Journal of Biomechanics. (Soumis) 

R. Trama, C. Hautier, Y. Blache. fctSnPM: Factorial ANOVA and post-hoc tests for Statistical 

nonParametric Mapping in MATLAB. Journal of Open Source Software, 6(63), 3159, 

https://doi.org/10.21105/joss.03159 

R. Trama, C. Hautier, R. Souron, T. Lapole, A. Fouré, Y. Blache (2021). Is accelerometry an effective 

method to assess muscle vibrations in comparison to ultrafast ultrasonography? IEEE Transactions 

on Biomedical Engineering. Vol. 68, No. 4, pp. 1409–1416. 10.1109/TBME.2020.3035838 

 

Développement méthodologique 

L’ensemble des traitements référencés dans la partie 2.4 sont disponibles en téléchargement à l’adresse 

suivante : https://github.com/tramarobin/vibAnalyzer 

  

https://doi.org/10.21105/joss.03159
https://pubmed.ncbi.nlm.nih.gov/33147139/
https://pubmed.ncbi.nlm.nih.gov/33147139/
https://pubmed.ncbi.nlm.nih.gov/33147139/
https://github.com/tramarobin/vibAnalyzer
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4.1.1 Traitement du signal vibratoire et analyse statistique des nouveaux indicateurs 

Il existe de nombreuses différences entre les études en ce qui concerne la mesure des vibrations et son 

traitement. Ces différences sont dues à un manque de lignes directrices sur le sujet alors que de telles 

directives existent pour l’électromyographie de surface (Stegeman & Hermens, 2007) ou la cinématique 

en trois dimensions (Wu et al., 2005, 2002) par exemple. Cependant, bien que diverses méthodes existent 

pour caractériser la vibration, trois indicateurs sont majoritairement rapportés dans la littérature : 

l’amplitude, la fréquence et l’amortissement. Pour une vibration transitoire, ces trois caractéristiques ne 

sont pas stables dans le temps. La vibration étant amortie, le signal vibratoire mesuré est non stationnaire 

et son amplitude décroit en fonction du temps. De plus, le signal est multimodal car son spectre 

fréquentiel comporte plusieurs fréquences distinctes. Ces fréquences sont amorties de manière 

différenciée et causent une variation du contenu fréquentiel au cours du temps. Ainsi, les méthodes 

d’analyse temps-fréquence développées permettent d’observer ces changements temporels et 

fréquentiels au cours du temps (Enders et al., 2012; Khassetarash et al., 2015a). 

Notre revue de littérature (Trama, Play et al., soumis) a mis en avant que la tendance actuelle soit 

d’effectuer un traitement temps-fréquence sur le signal afin d’analyser l’évolution de l’amplitude dans 

ces deux domaines. Ces deux domaines sont cependant encore analysés de manière majoritairement 

indépendante, en regroupant l’énergie par bande de fréquences (Giandolini et al., 2020; Khassetarash et 

al., 2015a) ou en faisant la somme des ondelettes ou des modes pour représenter l’énergie dans le 

domaine temporel (Enders et al., 2012; Khassetarash et al., 2015a). Les indicateurs qui sont extraits lors 

de cette analyse restent donc scalaires, ils contiennent une seule information et omettent deux 

dimensions parmi le temps, la fréquence et/ou l’amplitude. Ces indicateurs comportent donc une 

indication unique sur l’amplitude, la fréquence ou l’amortissement, et sont donc plus pauvres en 

information que les indicateurs temporels (e.g., évolution de l’amplitude au cours du temps) et/ou 

fréquentiels (e.g., évolution de l’amplitude en fonction de la fréquence). La faible proportion de tels 

indicateurs dans la littérature en faveur d’indicateurs scalaires est due au manque d’outils statistiques 

permettant d’analyser des courbes ou des cartes.  
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Pour analyser statistiquement les spectres de fréquences ou l’évolution de l’amplitude au cours du temps, 

une méthode nommée cartographie statistique paramétrique (Statistical Parametric Mapping, SPM, 

https://spm1d.org) a été adaptée du domaine de la neuro-imagerie (Pataky, 2010). Cette méthode permet 

de comparer plusieurs évolutions distinctes d’un paramètre donné, les variables sont de dimensions 

1D-1D (ou simplement appelé 1D), a l’inverse des indicateurs scalaires qui sont eux de dimensions 

1D-0D (ou 0D). Pour répondre à notre problématique qui est d’analyser l’évolution de l’amplitude en 

fonction du temps et de la fréquence, une adaptation de cette méthode pour l’analyse de cartes de 

coefficient d’ondelettes, de dimension 1D-2D (ou 2D), a été développée 

(https://github.com/tramarobin/fctSnPM, Trama et al. (2021)). Pour effectuer les inférences statistiques 

sur les différences d’amplitude (i.e., les coefficients d’ondelettes) à chaque temps et fréquence, cette 

méthode se base sur une approche non paramétrique (Statistical nonParametric Mapping, SnPM) 

consistant en des tests de permutations de labels (Nichols & Holmes, 2002). Les tests de permutations 

de labels consistent a effectué le test statistique (ANOVA ou test-t) sur différentes organisations de 

données. En se basant sur le résultat du test statistique et de différentes permutations de labels (« mon 

résultat est-il plus significatif si ces deux personnes inversent leurs groupes ? »), il est possible de 

calculer la distribution des données de manière empirique. Prenons l’exemple mis en avant par Nichols 

& Holmes (2002), avec une série de 6 mesures étant organisées sous les labels ABABAB. En testant 

toutes les permutations possibles de ces labels, 20 possibilités sont obtenues (Figure 21). 

 

Figure 21 : Liste des 20 labélisations possible pour une série de 6 mesures avec des labels originaux de ABABAB. 

A chacun de ces 20 tests correspond la valeur du test réalisé, ici un test t entre le groupe A et le groupe 

B (Figure 22). Si le résultat était dû à la chance, la labélisation avec le plus haut (ou bas) score statistique 

https://spm1d.org/
https://github.com/tramarobin/fctSnPM
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aurait pu être n’importe laquelle des 20 labellisations. Cependant, le résultat avec le plus haut score est 

bien la labellisation d’origine, montrant qu’il y avait 1/20 chance que cela se produise. Ce résultat est 

donc significatif à 1/20, soit 5%. A noter que la situation 15, obtenant le score le plus bas, est simplement 

une inversion des labels A et B. 

 

Figure 22 : Liste des 20 valeurs du test t entre les groupes A et B, pour chaque labellisation possible. 

Cette méthodologie est ensuite appliquée à chaque point (aussi appelé nœud) de la courbe ou de la carte. 

Le nœud ayant la labellisation avec la plus grande valeur statistique définie la distribution statistique 

maximale, qui sera utilisée comme référence par la suite. Cette distribution est alors ordonnée de la plus 

grande à la plus petite valeur. Si 100 labellisations sont réalisées pour  un risque de 5%, la 5ème valeur la 

plus grande représente le seuil des 5%. Pour avoir un risque inférieur à 5% le seuil statistique est défini 

avec la valeur inférieure à ce risque, soit la 4ème valeur. Par la suite, les valeurs (t ou F) de chaque nœud 

étant supérieures à ce seuil sont considérées comme significatives. Pour chacun des tests effectués avec 

des données différentes, un nouveau seuil et une nouvelle distribution sont calculés. C’est-à-dire que les 

différents effets d’une ANOVA, ou les différents test t composant le post-hoc n’auront pas le même 

seuil. Le seuil étant défini par un seul nœud, il est important que les nœuds soient liées et appartiennent 

à un même continuum de données, c’est-à-dire qu’ils appartiennent au même mouvement, voire phase 

d’un mouvement. De plus, il est important d’avoir suffisamment de participants pour obtenir un nombre 

suffisant de permutations afin d’atteindre la précision statistique requise. En effet, l’algorithme 

mathématique utilise des permutations aléatoires et deux tests peuvent donner des résultats légèrement 

différents. La précision et la répétabilité de ce test est grandement dépendant du nombre de permutations 
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effectué, et plus ce nombre sera grand, plus deux tests seront similaires et répétables. L’objectif de cet 

algorithme est de simplifier l’analyse des cartes (2D) et de courbes (1D) avec la méthode SnPM afin 

qu’un plus grand nombre de chercheurs puissent extraire des informations multidimensionnelles de leurs 

signaux vibratoires. Cette fonction est en accès libre (https://github.com/tramarobin/fctSnPM) et est 

décrite dans un article (Trama et al., 2021), et a fait l’objet d’une communication vulgarisée publié dans 

le blog de l’ACAPS (https://www.acaps.asso.fr/comparaison-de-moyennes-en-une-et-deux-

dimensions-la-cartographie-statistique-parametrique-spm-pour-tous/) et dans le blog de la société de 

Biomécanique (https://www.biomecanique.org/index.php/fr/blog/179-outils-comparaison-de-courbes-

et-de-cartes-la-cartographie-statistique-parametrique-spm-pour-tous).  

4.1.2 Caractérisation de la vibration musculaire 

La mesure de la vibration par accéléromètre est la plus adaptée en condition écologique, mais ces 

capteurs mesurent la vibration de l’ensemble des tissus mous et non uniquement du muscle. En 

considérant que le muscle et les tissus superficiels ne partagent pas la même raideur (Smeathers, 1989), 

il est possible que ces tissus superficiels modifient les caractéristiques de la vibration mesurée à la 

surface. Deux études ont montré qu’il était possible de quantifier le déplacement musculaire, et a 

postériori son accélération, grâce à de l’échographie (Lai & Hodson-Tole, 2020; Yamada et al., 2018). 

Cependant, aucune comparaison n’a été faite entre la mesure de la vibration par échographe et par 

accéléromètre. 

L’objectif de cette étude était ainsi d’évaluer le biais de mesure du signal vibratoire par accélérométrie 

en comparaison à une évaluation par échographie ultra-rapide.  

Un choc a été induit sur la partie latérale de la cuisse, sur un muscle relâché ou contracté à 40% de son 

activation maximale, et la vibration des tissus mous a été mesurée par accélérométrie tandis que celle 

du muscle par échographie ultra-rapide. Pour quantifier le déplacement, et a postériori l’accélération au 

niveau musculaire, un suivi de point a été effectué sur les vidéos issues de l’échographe 

(https://www.youtube.com/watch?v=Q5IvmxSmHSQ). Une transformée en ondelettes continue a été 

effectuée sur les signaux vibratoires. Les cartes de coefficients d’ondelettes ont été comparées grâce à 

https://github.com/tramarobin/fctSnPM
https://www.acaps.asso.fr/comparaison-de-moyennes-en-une-et-deux-dimensions-la-cartographie-statistique-parametrique-spm-pour-tous/
https://www.acaps.asso.fr/comparaison-de-moyennes-en-une-et-deux-dimensions-la-cartographie-statistique-parametrique-spm-pour-tous/
https://www.biomecanique.org/index.php/fr/blog/179-outils-comparaison-de-courbes-et-de-cartes-la-cartographie-statistique-parametrique-spm-pour-tous
https://www.biomecanique.org/index.php/fr/blog/179-outils-comparaison-de-courbes-et-de-cartes-la-cartographie-statistique-parametrique-spm-pour-tous


 

44 
 

la méthode SnPM, tandis que les indicateurs d’amplitude, fréquence, et amortissement ont été 

statistiquement analysés avec des modèles linéaires mixtes. Des corrélations entre les différences 

relatives des différents paramètres lorsque mesurés avec les deux moyens de mesures et l’épaisseur du 

plis sous-cutanés ont aussi été réalisées. 

 

Figure 23 : Comparaison des cartes de coefficients d’ondelettes entre la mesure par accéléromètres (ACC) et échographie 
(ECHO). Les clusters clairs (A, B1 et B2) représentent les différences significatives entre les deux moyens de mesures obtenus 
avec une analyse SnPM. 

Les résultats ont montré que l’accéléromètre permettait de quantifier les principales caractéristiques de 

la vibration musculaire et qu’il était sensible aux modifications induites par la contraction musculaire. 

Cependant, l’accéléromètre sous estimait l’amplitude de la vibration musculaire à des fréquences 

supérieures à 50 Hz juste après l’impact, et surestimait l’amplitude de vibration à des fréquences 

inférieures à 20 Hz à partir de 0.1 secondes après l’impact (Figure 23). De plus, l’accéléromètre sous-

estimait la fréquence (18.5 ± 4.6 Hz contre 28.3 ± 8.1 Hz) et l’amortissement (14.9 ± 3.4 s-1 contre 25.7 

± 7.5 s-1) de la vibration comparé à l’échographie, avec des différences plus marquées lorsque le muscle 

était contracté (27.7 ± 7.0 Hz contre 54.6 ± 6.8 Hz pour la fréquence et 26.7 ± 4.8 s-1 contre 40.7 ± 5.8 s-1 

pour l’amortissement) (Figure 23). Aussi, une augmentation de l’épaisseur du pli sous-cutané entrainait 

une augmentation de la différence de mesure entre les deux méthodes (Figure 24).  
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Les tissus superficiels, avec une raideur plus faible comparée à celle du muscle (Smeathers, 1989), 

agissaient comme un filtre passe-bas atténuant les hautes fréquences de vibrations (>50 Hz). De plus, 

ces tissus étant passifs et non contractiles, l’amortissement de la vibration était réduit, notamment pour 

les basses fréquences (<20 Hz), entrainant une augmentation de l’énergie totale sur ces fréquences. Suite 

à ces résultats, nous avons conseillé de filtrer les fréquences inférieures à 20 Hz, notamment sur un 

muscle contracté où la fréquence de vibration du muscle est bien supérieure à celle des tissus 

superficiels, et de sélectionner des participants avec un faible pourcentage de masse grasse.  

Cette procédure expérimentale possède certaines limitations quant à son application plus globale à la 

course à pied et sur différents muscles. Les vibrations induites par le pendule, bien que d’amplitude et 

fréquence similaire aux vibrations générées en course à pied, ont été mesurées dans deux axes du vastus 

lateralis uniquement. Il est possible que l’architecture musculaire, les muscles environnants ou encore 

la composition des graisses l’entourant puisse engendrer des résultats différents sur d’autres muscles. 

Des mesures complémentaires sur des conditions de courses à pied seront nécessaires pour développer 

des algorithmes de correction du signal afin de mieux caractériser la vibration musculaire par 

accélérométrie. 

 

Figure 24 : Corrélations entre les différences relatives du paramètre mesuré avec échographie ou accélérométrie et l’épaisseur 
du plis sous-cutané localisé sous le moyen de mesure. Adapté de Trama et al.(2021). 
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4.2 INFLUENCE DES FACTEURS EXTERNES SUR LA VIBRATIONS 
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4.2.1 Effet du type de pratique sportive 

4.2.1.1 Influence de la vitesse de course et du type de mouvement 

La plupart des études portant sur la vibration des tissus mous se sont focalisées sur la course à pied 

(Boyer & Nigg, 2004; Nigg et al., 1987) ou des réceptions de saut (Fu et al., 2015). Bien que lors de ces 

études différentes vitesses de course (Boyer & Nigg, 2004; Nigg et al., 1987) ou hauteurs de sauts (Fu 

et al., 2015) soient comparées, aucune étude n’a mesuré lors d’un même protocole ces deux mouvements 

en comparaison à des mouvements plus spécifiques aux sports collectifs. Les mouvements de sports 

collectifs, présentant des profils de force de réaction au sol différents de la course à pied (Kong et al., 

2018), pourraient engendrer des vibrations différentes. Se focaliser sur ce type de mouvement a un 

double intérêt car cela permettra de 1) quantifier la charge vibratoire en fonction du type de pratique, et 

2) de mieux comprendre comment le muscle vibre en fonction des caractéristiques de l’appui lors de 

l’impact au sol.  

L’objectif des trois prochaines études était d’évaluer l’influence de la vitesse de course, des mouvements 

spécifiques aux sports collectifs, et des mouvements spécifiques au basketball, sur l’impact au sol et sur 

la vibration des tissus mous du membre inférieur. 

Pour faire varier les conditions de pratique, la première étude se focalisait sur différentes vitesses de 

course, de 8 à 15.5 km∙h-1, tandis que la deuxième et la troisième étude comparaient une condition de 

course à allure préférentielle à d’autres mouvements. Les participants de la seconde étude ont effectué 

différents mouvements de sports collectifs, comme des rebonds, des changements de directions, des pas 

latéraux et des fentes avant, et des réceptions de saut. Pour la troisième étude, des réceptions de sauts, 

du sprint, et un double pas (mouvement spécifique au basketball) ont été effectués. Lors de ces trois 

études, l’impact au sol a été mesuré grâce à une plateforme de force (étude 1) ou un accéléromètre 

positionné au niveau du talon de la chaussure (études 2 et 3), les vibrations des tissus mous du 

gastrocnemius medialis (étude 1, 2 et 3) et du vastus lateralis (étude 1 et 2) ont été mesurées avec des 

accéléromètres. L’amplitude, la fréquence, et l’amortissement de la vibration ont été quantifiés grâce à 

une transformée en ondelettes continue. Des modèles linéaires mixtes ont été utilisés pour comparer les 

différentes vitesses de course lors de la première étude, et pour comparer les différents mouvements lors 
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de la seconde étude. Une analyse SnPM a été réalisée sur les contenus fréquentiels des vibrations pour 

comparer les différents mouvements lors de la troisième étude. 

 

Figure 25 : Effet de la vitesse de course sur le ratio de hautes fréquences (foncé) et la fréquence principale de vibration (clair) 
du gastrocnemius medialis. Les barres ayant des lettres différentes sont significativement différentes. Adapté de Trama et al. 
(2019a). 

 

Figure 26 : Effet de la vitesse de course sur la représentation fréquentielle de la vibration du gastrocnemius medialis. En 
dessous des courbes, l’ANOVA (bande noire) et les tests post-hoc (bandes bicolores) sont représentés. Une couleur est au-
dessus d’une autre, cette condition entraine plus d’énergie à ces fréquences que l’autre. Adapté de Trama et al. (2019a). 
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Les résultats principaux étaient que l’augmentation de la vitesse de course entrainait une augmentation 

de l’amplitude et de la fréquence de l’impact, ainsi qu’une augmentation plus marquée des hautes 

fréquences de vibration (25-50 Hz) comparé aux basses fréquences (8-25 Hz) (Figure 25 et Figure 26). 

De plus, les deux autres études ont montré que les mouvements spécifiques de sports collectifs et les 

réceptions de saut entrainaient un impact avec plus d’amplitude et une fréquence plus élevée que la 

course à allure préférentielle (Figure 27), tandis que la fréquence et l’amplitude des vibrations des tissus 

mous du membre inférieur étaient dépendantes du mouvement. D’une manière générale, plus 

l’amplitude de l’impact était importante, plus l’amplitude de la vibration était grande. Enfin, 

l’amortissement de la vibration était minimal pour la course à pied en comparaison aux autres 

mouvements dans la bande 10-50 Hz, alors qu’il existait peu de différences pour les plus hautes 

fréquences (Figure 28).  

 

Figure 27 : Effet du type de mouvement sur la représentation fréquentielle de l’impact au sol après une analyse SnPM. En 
dessous des courbes, L’ANOVA (bande noire) montre un effet du mouvement de 10 à 130 Hz. Les différences significatives 
entre deux vitesses sont représentées par les bandes bicolores. Si une couleur est au-dessus d’une autre, cette condition entraine 
plus d’énergie à ces fréquences que l’autre. Adapté de Trama et al. (accepté). 
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Figure 28 : Coefficient d’amortissement du gastrocnemius medialis (haut) et vastus lateralis (bas) en fonction de la bande de 
fréquence. Adapté de Trama et al. (2020). 

L’augmentation des hautes fréquences de vibrations a été expliquée par l’augmentation conjointe de la 

fréquence d’impact et des activations musculaires avec la vitesse de course (Boyer & Nigg, 2004; 

Nilsson & Thorstensson, 1989; Tsuji et al., 2015). En ce qui concerne les différents mouvements, une 

combinaison spécifiques d’activations musculaires et d’angles articulaires pourrait expliquer la 

spécificité de chaque mouvement en terme de vibrations (Gindre et al., 2016; Gruber et al., 2014; Müller 

et al., 2012). Un amortissement plus important pour ce type de mouvement en comparaison à la course 

à pied pourrait s’expliquer par une adaptation du système neuromusculaire cherchant à limiter les 

vibrations induites par ces types de mouvements. En effet, il a été démontré qu’une énergie importante 

dans les fréquences de vibration supérieures à 50 Hz peut être à l’origine de fatigue neuromusculaire 

(Souron et al., 2017a). Ainsi, les mouvements spécifiques à certaines pratiques sportives ont été 

considérés comme plus contraignants pour le système musculo-squelettique et neuromusculaire (Figure 

29). Plusieurs hypothèses peuvent être émises pour regrouper ces mouvements dans différentes familles. 

Les rebonds sont des mouvements dynamiques avec un contact se faisant sur l’avant du pied, avec une 

absence de pic passif. La mise en tension des muscles de la jambe et du pieds pour anticiper l’impact a 

pu entrainer une absorption de l’énergie au niveau des structures distales à la cheville, limitant donc 

l’amplitude du choc et de la vibration. Les mouvements de sauts, de fente et de pas latéraux entrainent 
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un freinage moins brusque que les changements de directions et les réceptions de sauts. Sur ces 

mouvements, le choc se produit aussi bien sur l’axe vertical que sur le plan horizontal. Plus le freinage 

est important, plus le choc et la vibration sont d’amplitudes importantes. Enfin, l’augmentation de la 

vitesse de course est possible grâce à une plus grande amplitude de foulée (Dorn et al., 2012; Schache 

et al., 2014), ceci entrainent un déplacement verticale du centre de masse plus important (Hamner et al., 

2010; Hamner & Delp, 2013), et donc une vitesse d’impact entre le pied et le sol plus importante.  

En conclusion, la diversité de mouvements et de contraintes mécaniques qu’entrainent les différents 

mouvements sportifs pose la question d’une quantification de la charge vibratoire et des différents 

impacts pour mieux estimer le stress mécanique subi par les athlètes de sports collectifs.  

 

Figure 29 : Récapitulatif des études 3 à 5 montrant la diversité des chocs et des vibrations mesurées sur différents mouvements 
sportifs. Plus les mouvements se situent sur la droite, plus l’amplitude et la fréquence des chocs et vibrations sont importantes. 

4.2.1.2 Classification des différents mouvements sportifs 

Dans nos trois études précédentes, l’augmentation de la vitesse de course ainsi que les mouvements 

spécifiques à certains sports collectifs ont causé des vibrations de plus hautes fréquences à grande 

amplitude. Ce type de vibrations pouvant accroitre la fatigue neuromusculaire (Souron et al., 2017a), 

une quantification en pratique écologique permettrait de mieux caractériser la quantité de vibration subie 

par un athlète. Des méthodes émergentes comme la classification par intelligence artificielle, notamment 
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les méthodes se basant sur de l’apprentissage profond, ont été au centre de l’intérêt ces dernières années 

grâce à leur efficacité dans les domaines tels que la reconnaissance d’objet ou encore le diagnostic 

médical. Ces méthodes par apprentissage automatique sur un jeu de données labélisées par l’homme ont 

ensuite été popularisées dans le monde sportif (Perl, 2004, 2001) et de la biomécanique (Halilaj et al., 

2018).  

L’objectif de notre étude était de développer un réseau de neurones convolutifs pour classifier différents 

mouvements sportifs à partir du signal vibratoire de l’impact au sol 

Les participants de cette étude ont effectué différents mouvements : des rebonds, des changements de 

directions, des pas latéraux, des fentes avant, et des réceptions de saut de deux hauteurs différentes (22.5 

et 45 cm). L’impact au sol a été mesuré grâce à un accéléromètre positionné au niveau du talon de la 

chaussure Une transformée en ondelettes continue a été effectuée sur chacun des axes, et les cartes des 

coefficients d’ondelettes comprenaient les informations sur le signal entre 5 et 200 Hz, entre les 0.05 

secondes avant et les 0.2 secondes après l’impact. Les trois cartes de coefficient ont été positionnées 

côte à côte et enregistrées sur une image de 88 par 270 pixels avec une résolution de 96 pixels par 

pouces. Le réseau de neurones convolutifs était composé de 16 couches (1 d’input, 13 d’apprentissage 

et 2 de classification), et était entrainé sur tous les impacts sauf celui à classifier. Différents 

entrainements, avec et sans considérer les impacts des autres participants, ou sans considérer les impacts 

effectués par le participant testé ont été effectués. Pour évaluer la précision du réseau, la sensibilité, qui 

est la capacité du réseau à correctement classifier le bon mouvement, et la spécificité, qui est la capacité 

du réseau à ne pas confondre le mouvement avec un autre, ont été calculées pour chaque mouvement. 
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Figure 30 : Matrice de confusion normalisée à 1000 mouvements de chaque type indiquant les mouvements correctement 
classifié (vrais positifs, diagonale), les erreurs de classements (faux positifs, moitié inférieure gauche ; faux négatifs, moitié 
supérieure droite). La sensibilité est représentée dans la colonne de droite, tandis que la spécificité est représentée sur la ligne 
inférieure. Adapté de Trama et al. (2019b). 

L’entrainement le plus performant a été celui où le réseau était entrainé spécifiquement sur les données 

du participant dont les impacts devaient être classifiés. Ce type d’entrainement a permis d’obtenir une 

précision moyenne de 93% (Figure 30), tandis qu’un entrainement sur les données des autres participants 

n’a permis de classifier correctement que 65% des impacts. Cependant, cet entrainement a permis au 

réseau de classifier la course et les rebonds à 94 et 97% de précision. Ce résultat a montré que les impacts 

induits par de la course à pied et des rebonds étaient communs aux différents participants, tandis que les 

autres mouvements entrainaient des impacts spécifiques au participant testé. Classifier ces impacts a 

donc demandé d’utiliser un réseau de neurones spécifique au sportif étudié.  

En conclusion, il est possible d’utiliser un accéléromètre couplé à une transformée en ondelettes 

continue et un réseau de neurones spécifique au sportif afin de caractériser le type de mouvement 

effectué par ce dernier durant son activité. 
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4.2.2 Effet de la forme de la chaussure et de la raideur du sol 

Au-delà des mécanismes de protections tels que le muscle tuning, le matériel sportif a été plébiscité pour 

réduire les forces d’impact au sol ainsi que les vibrations des tissus mous du membre inférieur. Parmi 

les différents matériels sportifs pour réduire les impacts et les vibrations, la chaussure (Boyer & Nigg, 

2004; Fu et al., 2017; Gellaerts et al., 2017; Giandolini et al., 2020), le cuissard compressif (Borràs et 

al., 2011; Ehrström et al., 2018; Fu et al., 2015; Lussiana et al., 2015), et le revêtement du sol sportif 

(Bruce et al., 2019; Chen et al., 2019) ont été testés. Les travaux s’intéressant à l’effet de la chaussure 

sur les vibrations des tissus mous ont porté sur les matériaux composant la semelle (Giandolini et al., 

2020), sa raideur (Boyer & Nigg, 2004) ou son épaisseur (Gellaerts et al., 2017), mais aucune étude ne 

s’est intéressée à la forme de la chaussure sur les vibrations des tissus mous. De plus en plus de 

chaussures à la forme arrondie, aussi appelée « rocker », ayant pour objectif de faciliter le passage vers 

l’avant du pied, sont utilisées en course à pied (Figure 31). Ces chaussures ont encore des effets peu 

connus sur les facteurs biomécaniques de la course à pied puisqu’elles ne modifient pas les activités 

musculaires du membre inférieur et ont un effet incertain sur l’impact au sol (Boyer & Andriacchi, 2009; 

Lin et al., 2017; Sobhani et al., 2016). En parallèle, le lien entre le revêtement du sol sportif et l’impact 

au sol ou les vibrations des tissus mous a été très peu été étudié (Bruce et al., 2019; Chen et al., 2019). 

Ces études ont montré qu’un sol moins raide sur l’axe antéropostérieur (i.e., dans le sens du 

déplacement) permettait de réduire la vitesse de la montée de la force de réaction du sol sur ce même 

axe (Chen et al., 2019), alors que des changement de raideur verticale n’avait pas d’effet (Bruce et al., 

2019). 

L’objectif de ces deux études était donc d’évaluer l’effet d’une chaussure à forme rocker sur les impacts, 

les activations musculaires et les vibrations des tissus mous du membre inférieur, ainsi que d’évaluer 

l’effet d’un sol formé de plaques coulissantes sur l’impact, et la vibration du mollet sur des mouvements 

spécifiques au basketball. 
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Figure 31 : Chaussure avec un faible rock comparé à une chaussure avec un rock prononcé. Les principales différences se 
situent sur la surface de contact au sol et les élévations avant et arrière. Adapté de Trama et al. (2019a). 

Pour répondre à ces objectifs, les coureurs participants à la première étude ont couru avec deux types de 

chaussures différentes (Figure 31), tandis que les sportifs de la seconde étude ont effectué les 

mouvements sur deux sols différents : un sol référence en asphalte (REF), et un sol composé de dalles 

coulissantes (PowerGame +, Gerflor, France, PWG, Figure 32). Lors de la première étude, l’impact au 

sol a été mesuré grâce à une plateforme de force et les vibrations des tissus mous et activations 

musculaires du gastrocnemius medialis et du vastus lateralis ont été mesurées avec des accéléromètres 

et des électrodes d’électromyographie, respectivement. Lors de la deuxième étude, l’impact au sol a été 
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mesuré avec un accéléromètre positionné au niveau du talon de la chaussure et les vibrations des tissus 

mous du gastrocnemius medialis avec un accéléromètre. 

 

Figure 32 : Dalles coulissantes PowerGame + (Gerflor, France) installées sur de l’asphalte (en noir). Les plaques 
(19*305*305 mm) coulissent entre elles sur une distance d’environ 1 cm lors d’un impact.  

La première étude n’a pas montré d’effet significatifs de la chaussure rocker par rapport à une chaussure 

sans rocker sur les paramètres de force de réaction au sol, de vibrations, et d’activations musculaires. 

Cependant, l’utilisation des chaussures rocker a engendré une augmentation de la variabilité de l’activité 

électrique du muscle, que ça soit durant la phase de préactivation avant le contact au sol ou pendant la 

phase d’appuis, notamment à haute vitesse de course (Figure 33). La seconde étude a montré que des 

plaques coulissantes permettaient de réduire l’impact au sol dans les trois axes (Figure 34), sans modifier 

les activations musculaires et les vibrations du gastrocnemius medialis.  
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Figure 33 : Activité moyenne du muscle vastus lateralis lors de la phase d’appui. A 15.5 km∙h-1, les traits rouges indiquent une 
augmentation de l’activité du muscle avec la chaussure rocker tandis que les traits verts indiquent une baisse de l’activité. 

 

Figure 34 : Effet du type de terrain sur la représentation fréquentielle de l’impact au sol après une analyse SnPM sur les 
données présentées dans l’article. En dessous des courbes, L’ANOVA (bande noire) et la bande bicolore montrent un effet du 
terrain, avec moins d’amplitude pour le sol PWG comparé au sol REF, de 34 à 44 Hz. Adapté de Trama et al. (Accepté). 

Les résultats de la première étude ont été expliqués par les faibles différences entre les deux chaussures 

testées (Figure 31) ainsi que par les capacités d’adaptation des coureurs comme l’a montré la forte 

variabilité des activations musculaires (Boyer, 2006). Cette variabilité peut aussi être expliquée par un 
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temps d’adaptation trop faible (Mohr et al., 2021) ne laissant pas le temps aux coureurs de retrouver une 

mécanique de course optimale (Nigg et al., 2017). Pour la seconde étude, la baisse de l’amplitude de 

l’impact était expliquée par la baisse de raideur du sol grâce aux plaques coulissante (Chen et al., 2019). 

Il est important de noter que les sportifs participants à cette étude avaient l’habitude d’utiliser le sol 

PWG durant leur pratique, ce qui peut expliquer qu’ils n’ont pas eu de phénomène d’adaptation sans 

modification de l’activité musculaire. Un temps d’adaptation est donc à considérer lorsque du matériel 

innovant est testé, afin que l’athlète puisse en tirer pleinement profit. Pour accroitre l’effet du matériel, 

la combinaison de différents équipements comme les chaussures et le sol pourraient permettre de limiter 

l’amplitude des vibrations pour avoir une pratique moins fatigante pour l’organisme et ainsi améliorer 

la performance.  
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4.2.3 Effet de la fatigue induite par différents trails et ultra-trails 

Le phénomène du muscle tuning, c’est-à-dire de l’amélioration de l’amortissement et de l’éloignement 

de la fréquence de vibration du muscle par rapport à celle de l’impact, se produit pour des muscles non 

fatigués (Boyer & Nigg, 2007a; Wakeling et al., 2002). Ce phénomène étant initié par des modifications 

de recrutement musculaire, l’effet de la fatigue neuromusculaire sur ce mécanisme a été investigué au 

cours de la dernière décennie (Ehrström et al., 2018; Friesenbichler et al., 2011; Khassetarash et al., 

2019, 2015a; Nikooyan & Zadpoor, 2012). Ces études ont montré une augmentation de l’amplitude de 

la vibration de 10 à 30% avec la fatigue (Ehrström et al., 2018; Friesenbichler et al., 2011; Khassetarash 

et al., 2019, 2015a), et une augmentation de 15 à 20% de l'amortissement (Khassetarash et al., 2019, 

2015a). Cependant, l’augmentation de l’amortissement étant opposé aux prédictions du modèle proposé 

par Nikooyan et Zadpoor (2012), il est possible de faire l’hypothèse que les protocoles utilisés n’étaient 

pas assez longs pour induire une fatigue neuromusculaire importante et pour diminuer la capacité 

d'amortissement des muscles (Giandolini et al., 2016; Millet et al., 2011b; Saugy et al., 2013). 

L’objectif de cette étude était de déterminer l’effet de courses plus longue de type ultra-trail sur les 

caractéristiques de la vibration. 

Les participants de cette étude étaient 52 coureurs prenant le départ de 5 courses différentes de l’Ultra 

Trail du Mont Blanc 2019. Ces courses allaient de 40 à 171 km pour 2000 à 10000 m de dénivelé positif 

et négatif. Les mesures ont été effectuées avant la course, 48 à 24h avant le départ, et après la course, le 

plus rapidement possible après l’arrivée (81 ± 21 min). Durant ces deux temps de mesures, un premier 

test consistait à quantifié la force maximale isométrique des fléchisseurs plantaires et des extenseurs du 

genou sur un ergomètre isométrique (Millet et al., 2011a). Un indice de perte de force relative a été 

calculé pour caractériser la fatigue causée par les différentes courses. Pour le second test, les participants 

étaient équipés de 3 accéléromètres au niveau du talon, du gastrocnemius medialis et du vastus lateralis 

afin de quantifier d’une part l’impact au sol et d’autre part les vibrations de ces deux des tissus mous. 

Les participants devaient courir sur tapis roulant, à plat et à 10 km∙h-1, pendant 1 minute durant laquelle 

les 30 dernières secondes ont été enregistrées pour quantifier les impacts et vibrations. Une transformée 

en ondelettes continue ainsi qu’une analyse SnPM ont été effectuées sur les différents signaux. Des 
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corrélations entre l’indice de perte de force et les modifications de vibrations ont été réalisées par le 

biais de régressions linéaires. 

Nos résultats principaux étaient que l’amplitude, la fréquence, et l’amortissement des vibrations du 

vastus lateralis ont été réduites après une course de type ultra-trail, tandis qu’aucune modification n’a 

été observée pour le gastrocnemius medialis (Figure 35). De plus, la baisse de force n’expliquait pas les 

modifications de comportement vibratoires. 

 

Figure 35 : Cartes d’ondelettes des vibrations des tissus mous (vastus lateralis, haut ; gastrocnemius medialis - milieu) et de 
l’impact au sol (bas) avant (gauche) et après (centre) les différentes courses de l’UTMB 2019. Les différences entre avant et 
après la course sont représentées à droite. La zone plus claire sur la carte en haut à droite montre qu’il y avait significativement 
moins d’amplitude de vibration pour le vastus lateralis après la course, durant les 0.12 secondes après l’impact, pour des 
fréquences de 40 à 60 Hz. Adapté de Trama et al. (soumis). 

Une première  explication serait que l’augmentation de la fréquence médiane de l’impact associée à la 

diminution de la fréquence de vibration du vastus lateralis  entraine une diminution du phénomène de 

résonnance, un moindre transfert d’énergie aurait donc eu lieu et l’amplitude de vibration des tissus 

mous s’en serait trouvé réduite. Une seconde hyothèse, ne remettant pas en cause la première, était 

qu’une sollicitation plus grande du vastus lateralis lors d’effort sur terrain vallonné (Maeo et al., 2017; 

Park et al., 2019), pouvait potentiellement induire une plus grande altération de ce dernier et ainsi 

engendrer un comportement de protection à la suite de course d’ultra-trail. Ce comportement 

d’adaptation aurait modifié le comportement vibratoire en diminuant à la fois l’amplitude, la fréquence, 

et l’amortissement de la vibration. Lors d’une fatigue extrême, le muscle serait donc incapable d’amortir 
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de manière aussi efficace la vibration que lorsqu’il n’est pas fatigué, cependant, la diminution de 

fréquence et d’amplitude peuvent être la conséquence d’une diminution de raideur musculaire ou d’une 

augmentation locale de la masse dû à un œdème inflammatoire (Andonian et al., 2016). Bien que la 

baisse de force n’ait pas pu expliquer ces modifications, d’autres adaptations tels que celles de la 

cinématique de course ou des activations musculaires seraient des facteurs à explorer. 
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5 CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES 

Cette thèse s’est focalisée sur l’étude des vibrations transitoires lors de la pratique sportive, initiées par 

un impact entre le pied et le sol. L’impact avec le sol (input), et les vibrations de deux muscles, le 

gastrocnemius medialis et le vastus lateralis, ont majoritairement été étudiées afin de répondre à deux 

objectifs. Premièrement, cette thèse a permis de développer des méthodes innovantes en termes de 

mesure, traitement du signal et d’analyse statistique afin de mieux caractériser la vibration transitoire, 

notamment au niveau musculaire. Deuxièmement, différents facteurs externes, tels que les pratiques 

sportives, le matériel et la fatigue, ont été étudiés pour comprendre leurs effets sur le comportement 

vibratoire des tissus mous en pratique écologique. 

La vibration est analysée classiquement avec un traitement temporel ou fréquentiel, avec des paramètres 

scalaires limitant ainsi une interprétation approfondie du signal vibratoire. Méthode de traitement 

émergente, l’analyse temps-fréquence, c’est-à-dire une transformée en ondelettes ou une décomposition 

en modes intrinsèques, a permis d’améliorer la pertinence des indicateurs extraits. Cependant, 

l’utilisation de paramètres scalaires après ce genre d’analyse reste prépondérante. Notre premier objectif 

était donc, après une analyse temps-fréquence, d’adopter une méthode statistique permettant d’analyser 

les nouveaux indicateurs obtenus : les cartes de coefficients d’ondelettes. La méthode SnPM a été 

choisie et développée afin de réaliser des inférences statistiques sur les cartes temps-fréquence. De ce 

fait, deux algorithmes ont été créés et mise en ligne en libre accès, ceci permettant à d’autres chercheurs 

de bénéficier du travail effectué durant ces années de thèse. Le premier répertoire de fonctions permet, 

en plus des analyses classiquement utilisées (analyste temporelle, transformée de Fourier rapide…), de 

faire des analyses temps-fréquences de types analyse en ondelettes et décompositions en mode 

intrinsèques. Celui-ci est disponible à l’adresse suivante : https://github.com/tramarobin/vibAnalyzer. 

Le second répertoire de fonctions proposé répond à deux objectifs. 1) permettre de faire des inférences 

statistiques sur des courbes et des cartes avec une mise en forme uniformisée et 2) simplifier les analyses 

par comparaison de moyennes tout en considérant les intersections avec les tests effectués en amont. 

Celui-ci est disponible à l’adresse suivante : https://github.com/tramarobin/fctSnPM. Les paramètres de 

https://github.com/tramarobin/vibAnalyzer
https://github.com/tramarobin/fctSnPM
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la vibrations obtenus grâce à des indicateurs scalaires et en une ou deux dimensions ont été comparés. 

Quel que soit le type d’analyse, les conclusions sont similaires, à la différence près que les analyses en 

une ou deux dimensions apportent des informations plus complètes et précises. Ces nouvelles méthodes 

d’analyse ne remettent donc pas en cause les résultats des précédentes études, toutefois, celles-ci 

devraient être utilisées à l’avenir pour obtenir une analyse complète du signal vibratoire. 

En comparant la vibration des tissus mous mesurée par accéléromètres avec la vibration musculaire 

mesurée par échographie ultra-rapide, nous avons démontré que l’accéléromètre sous-estimait la 

fréquence et l’amortissement de la vibration comparée à l’échographie. De plus, les différences entre 

ces deux méthodes de mesure étaient plus grandes lorsque le muscle était contracté, et quand l’épaisseur 

du pli sous-cutané était importante. Il a été conseillé de filtrer les fréquences du signal inférieures à 

20 Hz afin de limiter les effets de la masse graisseuse sur le signal vibratoire, ainsi que de sélectionner 

des participants avec un faible pourcentage de masse grasse. Ces deux recommandations peuvent 

permettre d’améliorer la caractérisation de la vibration musculaire grâce aux accéléromètres, mais de 

par les différences entre un choc induit avec un marteau et un impact entre le pied et le sol, il est difficile 

de généraliser cette étude à la pratique sportive. De plus, nous avions étudié uniquement le muscle vastus 

lateralis, laissant une part d’inconnu importante en ce qui concerne les autres muscles. Cette étude donne 

une piste de développement pour une future correction du signal des accéléromètres afin qu’ils puissent 

refléter plus précisément la vibration musculaire. En effet, il a été montré que l'imagerie par échographie 

peut suivre efficacement le déplacement des muscles sous les tissus mous superficiels, même en pratique 

écologique grâce à un changement de plan des images recueillie par la sonde (Rasske & Franz, 2018). 

L'utilisation de l'échographie pour quantifier le déplacement musculaire pendant la course permettra de 

surmonter l'imprécision des accéléromètres pour mesurer directement la fréquence des vibrations 

musculaires causées par un impact en course à pied. Grâce à une mesure conjointe de la vibration des 

tissus mous et du muscle, des caractéristiques musculaires, de l’impact au sol, des activations 

musculaires et de la cinématique de course à pied, il est envisageable de corriger les caractéristiques de 

vibration des tissus mous obtenues avec les accéléromètres pour mieux refléter les vibrations 

musculaires lors de la pratique écologique. Cette caractérisation plus précise permettra de mieux 
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comprendre le lien entre la vibration et la fatigue neuromusculaire, et notamment de mettre en avant 

l’effet des hautes fréquences de vibrations difficilement observables par accélérométrie. 

L’augmentation de la vitesse de course et les mouvements spécifiques aux sports collectifs génèrent des 

impacts et des vibrations potentiellement plus délétères pour le système musculo-squelettique. Bien que 

certains matériels sportifs semblent efficaces pour réduire l’amplitude de l’impact au sol, mais pas 

nécessairement la vibration, une quantification de ces deux paramètres semble nécessaire. En se basant 

sur le signal mesuré au niveau du talon de la chaussure, d’une transformée en ondelettes continue des 

vibrations dans les trois plans de l’espace, ainsi que d’un réseau de neurones convolutifs, il serait 

possible d’identifier les différents mouvements pratiqués. Cette méthodologie peut être appliquée à 

différents sports collectifs afin de mieux quantifier la charge d’entrainement, d’identifier les 

mouvements effectués et calculer une dose d’exposition aux chocs et aux vibrations en situation 

écologique de pratique sportive. Bien que nous n’ayons pas encore de données qui établissent un lien 

indiscutable entre la vibration et le risque de blessure, la quantification de la dose d’exposition aux 

vibrations est une première étape importante.  

Afin de réduire l’exposition aux vibrations, le matériel sportif a montré des effets contrastés. Bien que 

le revêtement sportif testé ait permis de légèrement réduire l’amplitude de l’impact sans modification 

du comportement vibratoire, la modification de la forme de la chaussure n’a pas eu d’effet sur l’impact 

et la vibration. En plus des paramètres de vibrations, il est essentiel de considérer l’activité musculaire 

lorsque du matériel sportif est testé, cette dernière étant intrinsèquement liée à la vibration des tissus 

mous via le muscle tuning. De plus, il est important d’établir une période d’adaptation afin que le sportif 

puisse retrouver un pattern et une amplitude d’activation stable lorsque du matériel inhabituel est testé. 

Enfin, considérer des groupes fonctionnels, que ça soit à priori avec des caractéristiques 

anthropométriques ou à postériori avec des bons ou mauvais répondants, devrait être au centre des 

prochaines recherches afin d’optimiser le lien entre l’humain et le matériel. 

Concernant l’effet de la fatigue sur le comportement vibratoire, nous avons montré que les courses de 

trails et ultra-trails modifiaient l’impact et les vibrations de manière différente par rapport à des efforts 

courts. L’augmentation de la fréquence d’impact ainsi que la diminution de la fréquence de vibrations 
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du vastus lateralis ont minimisé le phénomène de résonance et en conséquence, ce muscle vibrait moins 

amplement, à plus basse fréquence, et de manière moins amortie après la course. La diminution de la 

fréquence de vibration du muscle pouvait être dû à une augmentation locale de la masse, causée par la 

formation d’un œdème superficiel. De plus, il est possible que des stratégies de protection aient été mise 

en place afin de limiter une trop grande amplitude de vibration et la génération de douleur. Cette 

hypothèse est renforcée par le fait que seul le vastus lateralis, muscle le plus sollicité dans les épreuves 

de trails (Maeo et al., 2017), ait été affecté. Des études complémentaires, notamment avec une analyse 

de la cinématique de course, de l’activation musculaire, et de la localisation des dommages musculaires, 

seront nécessaires pour compléter les hypothèses faites par cette étude. 

Les vibrations transitoires du membre inférieur, et notamment des muscles gastrocnemius medialis et 

vastus lateralis ont été étudiées lors de cette thèse. Le choix de ces deux muscles a été effectué car ce 

sont deux des muscles très sollicités au niveau des membres inférieurs lors de la course à pied (Hamner 

et al., 2010; Hamner & Delp, 2013) et que leur amplitude de vibrations est importante (Boyer & Nigg, 

2004; Wakeling et al., 2003). Dans la pratique sportive, les chocs peuvent aussi survenir à d’autres 

localisations qu’entre le pied et le sol, c’est le cas notamment des sports de raquettes où l’impact est 

initié au moment du contact entre la balle/volant et la raquette. Des études sur le tennis ont montré que 

la raquette vibrait à des fréquences proches de celles des tissus mous et que la vibration se transmettait 

au niveau de l’avant-bras (Blache et al., 2017; Chadefaux et al., 2016). Le matériel, la force de 

préhension, ainsi que le niveau d’activations des muscles de l’avant-bras jouent un rôle dans le transfert 

de la vibration de la raquette à l’organisme (Chadefaux et al., 2017, 2016). Les premières pistes montrent 

donc que le muscle tuning pourrait s’effectuer au niveau du membre supérieur, et l’étude de la vibration 

du membre supérieur après induction de fatigue permettrait de compléter l’analyse déjà initiée par les 

travaux de Chadefaux et collaborateurs. 

Enfin, certaines hypothèses et axes de développement de cette thèse se sont appuyés sur des données 

venant de la vibration continue, notamment sur le lien entre les vibrations et la fatigue et/ou dommages 

musculaires. En effet, ajouter des vibrations continues durant la pratique sportive crée des dommages 

musculaires, de la fatigue, de l’inconfort, provoque une augmentation de l’activité musculaire et de la 
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dépense énergétique (Cardinale & Lim, 2003; Hintzy et al., 2019; de Hoyo et al., 2013; Munera et al., 

2017; Necking et al., 1996a, 1992; Rittweger et al., 2002). Cependant, l’effet de l’exposition à des 

vibrations transitoires, c’est-à-dire initiées par un impact et amorties entre deux impacts consécutifs, n’a 

pas été mis en relation avec les dommages ou la fatigue musculaire. Il serait possible d’étudier le lien 

entre les vibrations et la fatigue et/ou dommages musculaires grâce à une réduction localisée de 

l’amplitude de la vibration. Pour cela, l’utilisation d’un cuissard de compression sur une des deux jambes 

permettrait d’observer des différences de vibrations entre la jambe compressée et non compressée, et de 

corréler ces différences à de potentielles différences de fatigue neuromusculaire après l’effort. En 

parallèle, une mesure de l’impact, de la cinématique de course et de l’activité musculaire sera nécessaire 

pour isoler d’autres facteurs explicatifs si une différence de fatigue et/ou dommages musculaires est 

observée.  
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