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Résumé : Aujourd’'hui, la prévention des troubles
musculo-squelettiques constitue un enjeu de santé
publique majeur. Parmi les facteurs de risque
d'apparition de ces troubles, la fatigue joue un réle
prépondérant. L'utilisation de I'éléctromyographie
(EMG) sur le terrain est la méthode de référence pour
le détection de la fatigue, mais présente plusieurs
limites fonctionnelles pour une utilisation en routine
dans le cadre professionnel. La mécanomyographie

(MMG), qui mesure les vibrations des fibres
musculaires  actives, pourrait constituer une
alternative pertinente pour mesurer ['activité

musculaire et la fatigue associée. Cependant, les
données de MMG intégrent les accélérations du
mouvement, ce qui constitue sa principale limite.
Dans ces travaux de these, nous avons tout d'abord
comparé les données EMG et MMG en conditions
isométriques.

Puis nous avons montré que la MMG était plus
sensible aux variations d'efforts dynamiques que
'EMG lors de soulevés de charges contrdlés a
vitesse constante. Nous avons également proposé
une nouvelle méthode de filtrage adaptative des
artefacts du mouvement qui a été comparée a une
méthode de filtrage traditionnelle. Enfin, nous
avons montré que la MMG, comme ['EMG,
permettait de détecter la fatigue musculaire des
membres supérieurs lors de manutentions de
charges répétées. Certaines bandes de fréquence
du signal MMG sont a considérer pour une
détection optimale de la fatigue musculaire sur le
terrain. L'ensemble de ces résultats ont été discutés
et confrontés a la littérature, dans le but de définir
le meilleur cadre d'utilisation de la méthode MMG
dans le but de mieux prévenir les blessures au
travail.

Title : Development and validation of a methodology based on mechanomyography to analyze variations in

effort and muscle fatigue
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Abstract : Today, the prevention of musculoskeletal
disorders is a major public health challenge. Among
the risk factors for the development of these
disorders, fatigue plays a predominant role.
Electromyography (EMG) is the reference method for
detecting fatigue in the field, but it has several
functional limitations for routine use in professional
settings. Mechanomyography (MMG), which
measures the vibrations of active muscle fibers, could
be a relevant alternative for measuring muscle
activity and associated fatigue. However, MMG data
incorporate movement accelerations, which is its
main limitation. In this thesis research, we first
compared EMG and MMG data under isometric
conditions.

Then, we demonstrated that MMG is more sensitive
to variations in dynamic efforts than EMG during
controlled, constant-velocity load lifting. We also
proposed a new adaptive motion artifact filtering
method, which was compared to a traditional
filtering method. Finally, we showed that MMG, like
EMG, could detect upper limb muscle fatigue
during repetitive load handling. Certain frequency
bands of the MMG signal should be considered for
optimal detection of muscle fatigue in the field. All
these results were discussed and compared with
the literature to define the best framework for
using the MMG method to better prevent
workplace injuries.
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Introduction

Depuis la révolution industrielle au 18°™¢ siécle, la machine a pris une place
importante dans l’environnement de travail. Les travailleurs ont di s’adapter a
la cadence des machines pour optimiser la productivité, souvent au détriment de
leur propre santé. Les contraintes physiques importantes imposées par ces nou-
velles conditions de travail entrainent des blessures parfois irréversibles, connues
sous le nom de troubles musculo-squelettiques (TMS). En paralléle, 1'age 1égal de
départ a la retraite est passé de 60 ans en 1982 & 64 ans aujourd’hui pour tous les
francais nés apres 1968. Selon Bonnet et al. (2023), cette mesure impacte particu-
lierement les ouvriers, qui passent en moyenne deux ans de moins que les cadres
a la retraite mais également 3,4 années de plus que les cadres au chomage ou en
période d’inactivité. Selon l'assurance maladie en 2020, environ 30% des périodes
d’inactivité et des arréts de travail sont dues aux TMS. Les ouvriers ont égale-
ment une espérance de vie a 35 ans plus faible de 6 ans par rapport aux cadres,
c’est a dire qu’a 35 ans, un cadre vivra en moyenne encore 50 ans contre 44 ans
pour un ouvrier. Il existe donc d’'importantes d’inégalités sanitaires entre les caté-
gories sociaux-professionnelles aujourd’hui. Ces chiffres témoignent des difficultés
et contraintes subites par les ouvriers dans I'environnement de travail et montrent
que I'amélioration de leur qualité de vie au travail est un enjeu majeur. En réponse
a l'accroissement de ces contraintes, ’ergonomie, qui a pour objet de replacer 'hu-
main au centre du travail en adaptant les activités, les outils et I’environnement
de travail aux capacités et aux limites humaines, s’est démocratisée. La notion
de bien-étre entre progressivement dans I’environnement de travail, ou le confort
et la sécurité deviennent des enjeux importants. Récemment, le développement
de nouvelles technologies, notamment pour analyser ’activité humaine, a permis
d’améliorer notre compréhension des processus d’apparition des blessures et de fa-
tigue musculaire. Comme nous allons le voir dans ces travaux de thése, I'utilisation
de données biomécaniques et physiologiques représente également une opportunité
majeure pour prévenir les risques de TMS dans 'environnement de travail.

C’est dans ce contexte qu’a été fondée en 2018, I'entreprise Moten Technolo-
gies, un cabinet de conseil en Ergonomie qui développe également des capteurs

mécanomyographiques afin de mesurer 'activité musculaire des travailleurs sur le
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terrain. Souhaitant valider scientifiquement sa nouvelle mesure et vérifier si elle
pouvait étre utilisée sur le terrain, Moten a lancé cette thése CIFRE en collabo-
ration avec le laboratoire Complexité, innovation, activités motrices et sportives
(CIAMS) de I"Université Paris-Saclay en 2020.

Dans le premier chapitre de cette thése, nous définirons les TMS et leurs im-
pacts économique et sanitaire sur les travailleurs. Nous énumérerons plusieurs fac-
teurs de risques, notamment physiques et verrons en quoi la fatigue musculaire
joue un roéle important dans l'apparition des TMS. Nous montrerons en quoi la
détection de la fatigue musculaire par la mesure de l'activité musculaire représente
un enjeu majeur de prévention des TMS. Nous examinerons les limites actuelles
de la méthode de référence de mesure de 'activité musculaire, 1’électromyographie
(EMG), et en quoi la mécanomyographie (MMG) pourrait représenter une alter-
native prometteuse.

Nous définirons et présenterons la MMG en examinant les différents types de
capteurs utilisés dans la littérature, les facteurs influencant la mesure, les dif-
férentes méthodes de traitement du signal et leur application pour I'étude des
variations d’effort et pour la détection de la fatigue musculaire. Dans le deuxiéme
chapitre, nous listerons les objectifs principaux de ces travaux de thése en les
rapportant aux limites actuelles de I'état de I’art.

Dans le troisiéme chapitre, nous présenterons la premiére expérience de thése,
ayant pour objectif de valider une nouvelle mesure MMG accélérométrique en si-
tuation contrélée, lors d’un protocole de contractions isométriques a différentes
intensités. Dans le quatriéme chapitre, nous présenterons la seconde expérience de
these, qui portait sur ’étude de la sensibilité des mesures EMG et MMG aux chan-
gements d’intensité d’effort lors de soulevés de charges a vitesse constante. Dans le
cinquiéme chapitre, nous proposerons une nouvelle méthode de filtrage adaptatif
du signal MMG accélérométrique lors de manutentions de charge. Dans le sixiéme
chapitre, nous présenterons les résultats de notre derniére expérience, portant sur
la détection de la fatigue musculaire lors de manutentions de charges répétées a
I’aide de la MMG et de 'EMG. Dans le septiéme chapitre, nous discuterons des
différentes études en effectuant une analyse critique des résultats par rapport a

la littérature. Nous proposerons un cadre méthodologique pour 'utilisation de la
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MMG sur le terrain afin d’en garantir la validité. Nous suggérerons également
des perspectives de travaux futurs pour répondre aux limites actuelles identifiées.

Enfin, nous conclurons ce manuscrit par une synthése générale.



Chapitre 1
Revue de la littérature

Cette revue de littérature est décomposée en deux parties principales : La
premiére partie s’intéresse a la prévention des TMS. Nous verrons les stratégies
misent en place pour évaluer et prévenir leurs facteurs de risques biomécaniques.
Nous démontrerons en quoi la détection de la fatigue musculaire représente une
opportunité majeure dans la prévention des TMS. Cependant nous montrerons
que la méthode de référence actuelle, TEMG, présente certaines limites techniques
rendant peu accessible la mesure de 'activité musculaire sur le terrain.

Dans la deuxiéme partie de cette revue de littérature, nous présenterons la
MMG, la contrepartie mécanique de 'EMG, qui pourrait constituer une alterna-
tive pertinente pour mesurer 'activité musculaire et détecter la fatigue associée sur
le terrain. Nous présenterons les différentes méthodes de mesures du signal MMG
pour finir avec la méthode de référence. Nous listerons les facteurs influencant la
mesure, ainsi que les différentes méthodes de traitement du signal MMG permet-
tant d’en extraire des paramétres utilisés pour mesurer les variations d’effort et
I’apparition de la fatigue musculaire. Enfin, nous cléturerons ce chapitre par une

synthése générale.

1.1 Les troubles musculo-squelettiques

Les TMS sont des maladies qui touchent les articulations, les muscles, les ten-

dons et les nerfs (Bernard and Putz-Anderson, 1997). Ils touchent les membres

16
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supérieurs ainsi que le bas du dos, ou 38% et 30% proviennent respectivement du
poignet et de I’épaule. Les TMS représentent 87% des maladies professionnelles.
Selon 'assurance maladie en 2020, pour les salariés, 45% des TMS entrainent des
séquelles lourdes et irréversibles mais également des risques de désinsertion pro-
fessionnelle. Pour les entreprises, le cotit direct des TMS représente prés de deux
milliards d’euros en 2017. La prévention des TMS est donc un enjeu majeur de
santé publique, a la fois pour les travailleurs comme pour les dirigeants d’entre-

prises.

1.1.1 Les facteurs de risques biomécaniques

Bien que l'origine des TMS soit multifactorielle, nous allons nous intéresser
aux risques biomécaniques qui sont principalement responsables de leur appari-
tion (HSE, 2023). Les principaux facteurs de risques de TMS sont les suivants :
i) la répétition des gestes, qui peut entrainer une inflammation des tissus de ’ar-
ticulation sollicitée et I'usure prématurée de celle-ci; ii) le travail statique, car les
fibres musculaires sont sollicitées de maniére prolongée, entrainant des dommages
structurels (Schoose, 2022) ; iii) les efforts excessifs, le port de charges lourdes ainsi
que les positions articulaires extrémes et iv) l'exposition aux vibrations, qui peut
endommager les tissus conjonctifs (tendons, ligaments, cartilages, os) et les tissus
mous (fibres musculaires).

Il est possible de regrouper les méthodes d’évaluation de ces facteurs de risques
en trois groupes principaux : les auto-évaluations, les méthodes d’observation et

les mesures directes (David, 2005).

1.1.2 Les méthodes d’évaluations des facteurs de risques

Les méthodes les plus simples a mettre en place sont les auto-évaluations, qui
se basent généralement sur des rapports personnels, des entrevues et des question-
naires. Cependant elle sont associées & des inconvénients tels que la subjectivité
qui entraine des interprétations différentes a I’exposition des risques selon le tra-
vailleur. C’est pour cette raison que les méthodes basées sur 'observation ont été

développées.
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L’une des méthodes observationnelles la plus citée (Gomez-Galan et al., 2020)
et utilisée dans l'industrie (Lowe et al., 2019) est le Rapid Upper Limb Assessment
(RULA) qui repose sur l'analyse des postures pour fournir un score d’exposition
aux TMS (McAtamney and Corlett, 1993). Ce score est basé sur les angles articu-
laires du haut du corps, la sollicitation des muscles, le poids des charges soulevées,
la durée de la tache et sa répétitivité.

Afin d’appuyer les méthodes observationnelles comme le RULA, il est possible
d’utiliser des méthodes de mesures directes en équipant le participant de capteurs
comme des centrales inertielles (inertial measurement units) (IMU). L’utilisation
des IMU permet de mesurer avec une grande précision les angles articulaires pen-
dant de longues durées (Lim and D’Souza, 2020). La principale limite des mé-
thodes de mesures directes des angles articulaires pour appuyer la méthode RULA

est qu’elles ne prennent pas en compte la sollicitation musculaire ni la fatigue.

1.1.3 Fatigue et apparition des TMS

Parmi les facteurs de risque, la fatigue participe a l'apparition des TMS (Ra-
shedi, 2016; Gallagher and Schall, 2016; Coté, 2014). La fatigue se définit comme
un phénomeéne complexe et multifactoriel impliquant une diminution de force ou
de puissance induite par I’exercice (Rashedi, 2016) mais également a une augmen-
tation de la perception d’un effort maintenu (Enoka and Stuart, 1992). La fatigue
est un processus qui se développe au fil du temps, dont les mécanismes sous-jacents
dépendent de la tache effectuée (Enoka and Stuart, 1992). Elle peut étre centrale,
c’est-a-dire causée par une réduction de la motivation ou de la commande moto-
neuronale, ou bien périphérique lorsqu’elle est causée par une déficience au niveau
ou au-deld du motoneurone, y compris au niveau de la jonction neuromusculaire
et du muscle lui-méme (Coté, 2014). Nous allons nous intéresser ici a la fatigue
périphérique (ou fatigue musculaire) qui a été identifiée comme le principal facteur
de risque d’apparition des TMS (Rashedi, 2016).

Si 'on en revient a la définition de la fatigue musculaire, il est possible de
la détecter a l'aide d’'un capteur de force, en observant la diminution progressive
de celle-ci au cours du temps. Cependant, I'utilisation de tels capteurs nécessite

des efforts isométriques ou dynamiques mono-articulaires qui ne correspondent pas
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aux types d’efforts effectués sur le terrain. Lorsqu’il n’est pas possible de mesurer
la force développée, 'alternative la plus fréquemment utilisée consiste & mesurer
Pactivité musculaire (Al-Mulla et al., 2011).

1.1.4 La mesure de D’activité musculaire pour détecter la

fatigue

La méthode de référence de la mesure de 'activité musculaire est 'EMG, qui se
définit comme la mesure de l'activité électrique issue de la contraction musculaire
(Al-Mulla et al., 2011). Bien que trés répandue en laboratoire, 'TEMG présente cer-
taines limites la rendant peu adaptée aux situations de terrain (Woodward et al.,
2019). Tout d’abord, 'EMG nécessite une préparation de la peau, par rasage et
désinfection, afin d’éviter toute variation d’impédance provoquée par les poils et
la sudation. Ensuite, 'EMG nécessite un placement précis des électrodes, ce qui
requiert des connaissances anatomiques importantes pour des résultats reproduc-
tibles (Hermens et al., 2000; Woodward et al., 2019). Enfin, TEMG est sensible
aux interférences électriques et aux changements d’'impédance provoqués essentiel-
lement par la sudation (Laferriere et al., 2010). Sa sensibilité a la sudation rend
complexe son utilisation lors d’efforts intenses et/ou prolongés, ou un change-
ment récurrent des électrodes serait nécessaire afin de garantir la qualité du signal
dans le temps. Elle nécessite également une contraction maximale pour normaliser
le signal, posant des problémes de faisabilité et de sécurité sur le terrain (Zelik
et al., 2022). Malgré ces différentes limites, 'EMG reste aujourd’hui la référence
de la mesure de l'activité musculaire sur le terrain, notamment pour ’évaluation
d’exosquelettes (Vignais, 2023).

Cependant, il existe une alternative & 'EMG, la mécanomyographie (MMG),
qui est la mesure des vibrations émises par les fibres musculaires actives. Considérée
comme la contrepartie mécanique de 'EMG (Beck et al., 2004b), elle présente
plusieurs avantages, comme son insensibilité aux interférences électriques et a la
sudation. De plus, elle est moins sensible au placement du capteur et ne nécessite
aucune préparation de la peau en amont (Islam et al., 2013a). Ces éléments font
de la MMG, une technique de mesure de l'activité musculaire beaucoup plus facile

a mettre en place sur le terrain (Woodward et al., 2019). Cependant, trés peu
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d’études ont été menées en conditions dynamiques qui permettraient de valider la
MMG dans des conditions de terrain.

Dans la prochaine partie de cette revue de littérature, nous présenterons la
MMG, ses différentes méthodes de mesure et de traitement ainsi que ses appli-
cations, notamment pour la mesure des variations d’effort et la détection de la

fatigue musculaire sur le terrain.

1.2 La mécanomyographie, outil de mesure de ’ac-

tivité musculaire

Selon Orizio (1993), la MMG se définit comme la mesure des oscillations la-
térales des fibres musculaires actives. Ces oscillations sont générées par i) le dé-
placement latéral brut du muscle a linitiation de la contraction, ii) les oscilla-
tions latérales ultérieures plus faibles se produisant a la fréquence de résonance du
muscle et iii) les changements dimensionnels des fibres musculaires actives (Beck
et al., 2004b). La contraction musculaire entraine des vibrations dans les 3 dimen-
sions : i) sur le plan latéral du muscle a l'initiation de la contraction, ii) sur le
plan longitudinal des fibres, avec leur changement de longueur et iii) sur le plan
transversal avec les changements d’épaisseur du muscle liés aux cycles de raccour-
cissement et d’élongation des fibres musculaires. Selon (Orizio, 1993), la majorité
du signal MMG est située en dessous de 50 Hz avec une quantité négligeable au
dessus de 100 Hz. Il peut étre dissocié en deux composantes principales : le contenu
basse-fréquence (low-frequency) (LF) (entre 5 et 15 Hz) correspondant a l'activité
des fibres musculaires lentes et le contenu haute-fréquence (high-frequency) (HF)
(entre 16 et 45 Hz) qui correspond a l'activité des fibres musculaires rapides (Ori-
zio, 1993). Zhang et al. (2016) ont proposé de caractériser le contenu HF MMG
jusqu’a 62 Hz en montrant que le contenu fréquentiel du signal MMG jusqu’a
cette limite jouait un role majeur, notamment lors de situations de fatigue que

nous évoquerons plus tard.
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1.2.1 Les différents capteurs MMG

Il existe différentes méthodes de mesure de la MMG. Dans cette partie nous les
présenterons, et comparerons leurs avantages et leurs inconvénients pour conclure
sur la méthode la plus avantageuse pour une utilisation de la MMG sur le ter-
rain. Le premier type de capteur MMG développé dans la littérature est le capteur
piézoélectrique. Un capteur de contact piézoélectrique est constitué d’un cristal,
comme le quartz, qui se charge électriquement lorsqu’il subit une déformation.
Cette tension est proportionnelle & la contrainte mécanique appliquée au cristal
(Pohanka, 2017). Dans le cas de la mesure MMG avec un cristal piézoélectrique,
les vibrations produites par les fibres musculaires actives entrainent des déforma-
tions du cristal qui sont converties en signal électrique. Les principales limites du
capteur de contact piézoélectrique sont sa masse (> 40g) et sa taille qui limitent
son utilisation (Beck et al., 2006; Watakabe et al., 1998; Bolton et al., 1989) mais
également sa faible résolution et sensibilité (Krishnan et al., 2007). Pour ces dif-
férentes raisons, ce type de capteur MMG n’est plus utilisé aujourd’hui dans la

littérature.

FIGURE 1 — Photographie d’un accélérométre et d’un capteur de contact piézoélectrique. L’ac-
célérometre (a gauche) est relié au fil et le capteur de contact piézoélectrique est positionné a sa
droite. Image issue de ’étude de Beck et al. (2006)
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Il est également possible de recueillir I'activité MMG a 1’aide de microphones.
Un microphone est un transducteur électro-acoustique qui convertit un signal
acoustique en signal électrique. Les vibrations des unités motrices (UM) pro-
voquent des ondes de pression a la surface de la peau qui peuvent étre mesurées
par un microphone. Une UM est un ensemble de fibres musculaires ayant un méme
motoneurone. Le microphone MMG est constitué d’une plaque de métal disposée
directement sur la peau, d’'une chambre & air permettant de convertir la vibra-
tion en onde de pression et d’un transducteur électro-acoustique (Watakabe et al.,
2001). La principale limite du microphone MMG, bien qu’offrant la meilleure ré-
solution du signal par rapport aux autres types de capteur MMG, est sa chambre
a air. Son volume a un impact direct sur le signal (Watakabe et al., 2001) ce qui
limite sa miniaturisation et augmente la sensibilité du microphone au bruit exté-
rieur (Ma, 2009)(voir figure 2). De plus, la majorité du signal MMG faisant partie
de la zone audible par les étres humains (Bolton et al., 1989), son utilisation est

donc restreinte aux conditions de laboratoire controlées.

condenser
microphone

accelerometer

FI1GURE 2 — Photographie d’'un microphone et d'un accélérométre. Image issue de 1'étude de
Watakabe et al. (2001)

Il est possible de détecter la MMG en mesurant le déplacement des fibres mus-
culaires a la surface de la peau a I'aide d'un laser de déplacement. Ce type de

mesure applique le principe de l'interférométrie. Elle se base sur la caractéristique
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ondulatoire de la lumiére et de ses interférences lorsqu’elle deux faisceaux issues
d’une méme source de lumiére cohérente subissent une différence de phase. Un
faisceau de lumiére est réfracté par un prisme sur un miroir a une distance de réfé-
rence connue et sur une zone ol la distance est variable, le muscle. Il est possible de
quantifier trés précisément la variation de cette distance en comparant les spectres
lumineux des deux faisceaux de lumiére obtenus. Les dispositifs lasers sont notam-
ment beaucoup utilisés lors de contractions musculaires électro-stimulées ot leur
utilisation permet de mesurer des propriétés contractiles du muscle telles que le dé-
placement maximal, la vitesse de contraction, le temps de contraction et le temps
de relaxation (Seidl et al., 2017). Cependant, leur grande sensibilité au mouvement
et la complexité de leur mise en place limitent leurs applications uniquement a des

protocoles controlés en laboratoire (voir figure 3).

FIGURE 3 — Photographie d’un dispositif laser MMG. Image issue de ’étude de Than et al.
(2016)

Enfin, lactivité MMG peut étre mesurée a l'aide d’accélérométres capacitifs.
Ils sont généralement constitués d’'une masse vibrante, attachée par un ressort a
un boitier en métal (posée sur la peau dans le cas de la MMG) et entourée de deux
électrodes formant deux condensateurs électriques a capacité variable. Les dépla-
cements de la masse d’épreuve en réponse aux accélérations du boitier font varier
les capacités des deux condensateurs (Krishnan et al., 2007). Un amplificateur de
charge permet de convertir les variations de capacité en tension électrique. Les

accéléromeétres sont les capteurs MMG les plus utilisés dans la littérature (Islam
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et al., 2013a). Il a été prouvé que par rapport a des accéléromeétres uni-axiaux,
les accélérométres tri-axiaux permettent la meilleure résolution du signal, car ils
rendent compte des oscillations en trois dimensions des UM (Nogueira-Neto et al.,
2008). Les accéléromeétres sont trés bons marchés, légers et ont un fort potentiel de
miniaturisation. Néanmoins, leur grande sensibilité aux artefacts du mouvement

en situation dynamique est le frein principal a leur utilisation dans ces conditions.

Watakabe et collaborateurs ont mené une série d’études sur les aspects tech-
niques de la mesure MMG et ont montré que les signaux MMG provenant de
capteurs piézoélectriques, de microphones et de lasers correspondaient a la double
intégrale du signal MMG accélérométrique (Watakabe et al., 1998, 2001, 2003).
Selon les auteurs, les signaux provenant de ces trois premiers types de capteurs
correspondent donc & la mesure du déplacement des fibres musculaires. (Beck et al.,
2006) ont montré dans leur étude de comparaison entre un capteur piézoélectrique
et un accéléromeétre capacitif que les schémas de variation de 'amplitude et la
fréquence du signal MMG dépendait du type de capteur utilisé. Ils n’ont relevé
aucune association entre la fréquence moyenne du signal MMG piézoélectrique et
la force isométrique et isocinétique. A I'inverse pour I’accélérométre, 'augmenta-
tion de la force déployée était associée a une diminution de la fréquence moyenne
du signal MMG. Le signal MMG rendant compte des stratégies d’activation des
UM, on s’attend a observer une relation entre la fréquence moyenne du signal et
la force déployée. La résolution et la sensibilité relativement plus faible du capteur
piézoélectrique par rapport a I'accélérométre capacitif expliquerait ces divergences
de réponses. Le choix du type de capteur est donc crucial dans I'interprétation des
stratégies d’activation des UM (Beck et al., 2006).

Nous avons vu qu’il est possible de mesurer 'activité MMG avec différents
types de capteur, ayant chacun leurs avantages et inconvénients. Cependant, dans
une optique d’utiliser la mesure MMG sur le terrain, les accélérométres capaci-
tifs semblent les capteurs les plus pertinent. En effet, leurs faibles cotts, tailles
et masses ainsi leurs capacités de résolution et de sensibilité sont des avantages
significatifs pour ce genre d’application. Ces propriétés expliquent également leur

utilisation majoritaire dans la littérature (Islam et al., 2013b).
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1.2.2 Les facteurs influencant la mesure

La mesure MMG est sensible a plusieurs paramétres : environnementaux, ex-
périmentaux et techniques. Parmi ces paramétres, la sensibilité de la MMG au
mouvement est un enjeu majeur. Dans cette partie, nous énumeérerons ces para-

meétres et quantifierons leur impact sur la mesure MMG.

Les facteurs environnementaux et expérimentaux

Une étude a été menée afin de déterminer 'impact de la température ambiante
sur l'activite MMG (McKay et al., 2013). Les auteurs ont montré que ’amplitude
du signal MMG augmente significativement lorsque la température diminue en des-
sous de 21.5 °C. Ils ont également relevé une augmentation de l'activité EMG et
de la consommation d’oxygeéne. Les auteurs ont conclu que I’augmentation de I’ac-
tivite MMG joue un role dans le maintien de la température centrale en condition
de froid léger (McKay et al., 2013).

Le placement du capteur MMG a un impact significatif sur le signal mesuré
(Zuniga et al., 2010; Cescon et al., 2004, 2008, 2007; Zuniga et al., 2010). Certains
auteurs ont suggéré 1'utilisation d’un rang de capteurs MMG disposés le long du
muscle étudié car le signal MMG dépend de 'architecture musculaire locale et de
la distribution spatiale des UM (Cescon et al., 2004). Cependant cette pratique a
été peu utilisée car elle est complexe a mettre en place et il existe une relation entre
la masse du (des) capteur(s) sur la peau et la qualité du signal MMG. La pratique
généralement retenue par les expérimentateurs est de positionner le capteur sur
le ventre du muscle ¢tudié ou la qualité du signal est optimale (Cescon et al.,
2008, 2004). Madeleine et al. (2006) ont cependant montré que l'intensité d’effort
influence la distribution spatiale du signal MMG a la surface du muscle. Selon
les auteurs, ce résultat serait du a la distribution spatiale des UM. A ce jour, il
n’existe pas de consignes précises et de consensus scientifique sur la standardisation
du placement des capteurs MMG (Talib et al., 2018), comme cela a été fait pour
I'EMG avec le SENIAM (Hermens et al., 2000).

Il a été montré que la pression de contact entre le capteur et la peau était un

facteur important, a la fois pour la répétabilité (Posatskiy and Chau, 2012), mais
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aussi pour la sensibilité de la mesure MMG (Smith and Stokes, 1993; Sggaard
et al., 2006). Cependant, il n’existe encore a ce jour, aucune recommandation sur
la pression & exercer sur le capteur contre la peau, bien que cette derniére ait un

impact sur la mesure MMG.

Les facteurs techniques

Plusieurs auteurs ont montré que 'augmentation de la masse du capteur at-
ténue l'amplitude et la fréquence du signal MMG (voir Figure 4). La masse du
capteur agit comme un filtre passe-bas, pouvant entrainer une fausse interpréta-
tion des données lorsque l'on compare des mesures effectuées avec des capteurs
MMG du méme type mais avec des masses différentes (Santos et al., 2021; Ahn
et al., 2016). Watakabe et al. (2003) ont recommandé que la masse du capteur
MMG ne doit pas excéder 5 grammes pour des muscles relativement larges comme
le quadriceps et qu’elle devait étre adaptée en fonction de la taille du muscle étudié.
Plus tard, dans leur étude sur le quadriceps, Than et al. (2016) ont recommandé
que la masse du capteur MMG ne doit pas excéder 13 grammes. Aucune étude n’a
été menée sur 'effet de la répartition de la masse du capteur sur le signal MMG,

qui pourrait également influencer la mesure (Santos et al., 2021).
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FIGURE 4 — Valeurs MMG obtenues avec des capteurs de masses différentes (G = 9,81m/s?).
Graphique issue de ’étude de Santos et al. (2021)

Afin de mesurer un signal avec un capteur sensible, il est nécessaire de pa-
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ramétrer sa fréquence d’acquisition au moins deux fois supérieure a la fréquence
maximale du phénomeéne mesuré (Shannon, 1949). Pour la MMG, la majorité des
capteurs utilisés ont une fréquence d’échantillonnage de 1 KHz, ce qui correspond
a dix fois la fréquence maximale de la MMG (100 Hz). Cela permet de détecter
tous les événements avec suffisamment de points afin d’interpréter correctement le

signal.

Les paramétres physiologiques

Il existe un lien entre I’épaisseur du tissu adipeux sous-cutané 'amplitude du
signal MMG (Krueger et al., 2013; Scheeren et al., 2017; Santos et al., 2021).
Comme la masse du capteur, ’épaisseur du tissu adipeux sous-cutané agit comme
un filtre passe-bas sur le signal MMG. Il s’agit donc d’un facteur important a
prendre en compte et & controler lors de mesures impliquant des participants ayant
des taux de masse grasse différents.

Une étude s’est intéressée a comparer les réponses MMG d’un groupe de jeunes
hommes (21 - 26 ans) par rapport & des hommes agés (66 - 79 ans) lors de contrac-
tions isométriques du biceps brachial en rampe (Akataki et al., 2002). Les auteurs
ont montré que les relations entre la force déployée et 'amplitude ainsi que la force
déployée et la fréquence moyenne du signal MMG étaient différentes (voir Figure
5). Pour le groupe d’hommes agés, 'augmentation de la force était associée a des
valeurs d’amplitude et de fréquence moyenne du signal MMG plus faibles par rap-
port au groupe d’hommes jeunes. Les auteurs en ont conclu que le vieillissement
modifie la stratégie d’activation des UM en se traduisant par un réle prédominant
des UM lentes et d’un tétanos musculaire plus important (Akataki et al., 2002).
Une autre étude menée avec deux groupes d’age a montré les mémes tendances
lors de contractions isotoniques du quadriceps (Tian et al., 2010). Une des limites
de ces études est que le taux de masse grasse des participants n’a pas été controlé,
et pourrait expliquer ces différences de réponses MMG entre les groupes. En effet,
I’épaisseur du tissu adipeux sous cutané, qui est plus importante chez les personnes

agées (Janssen et al., 2000), diminue amplitude et la fréquence du signal MMG.
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FI1GURE 5 — RMS et MPF du signal MMG en fonction de 'intensité d’effort pour deux groupes
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Il a été montré que lors de contractions isocinétiques, la force déployée ainsi
que Pamplitude MMG absolue (mV) étaient significativement supérieures chez
les hommes par rapport aux femmes (Evetovich et al., 1998b). Ces auteurs ont
associé ce résultat & une plus grande masse musculaire et une épaisseur du tissu
adipeux sous-cutané plus fine chez les hommes. Cramer et al. (2004) ont mené une
expérience similaire ot ils ont montré que le sexe n’avait pas d’effet sur 'amplitude
MMG normalisée. La normalisation de la MMG joue donc un role primordial

en présence de participants masculins et féminins. Il est important de noter que
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les taux de masse grasse et musculaire n’ont pas été renseignés dans ces études.
De plus, la comparaison homme/femme a été effectuée a des niveaux de vitesse
équivalents, mais jamais a force relative équivalente.

Les résultats de la littérature a propos de l'effet de I’entrainement sur le signal
MMG sont divergeant. Cerquiglini et al. (1973) ont montré qu’aprés un entrai-
nement en résistance, le contenu fréquentiel du signal MMG avait augmenté vers
les hautes fréquences (> 70 Hz). Une autre étude a montré une augmentation de
I’amplitude MMG par rapport & un groupe sédentaire et & un groupe ayant suivi
un entrainement en endurance (Trevino and Herda, 2016). A linverse, une étude
menée sur 'activation du trapéze d'un groupe de femmes atteintes de myalgie n’a
montré aucune différence d’activité MMG suite a l'intervention (Sggaard et al.,
2012). Lors de ce protocole, la charge de travail utilisée n’a pas changé entre le
début et la fin de I’étude. Selon les auteurs, cela aurait pu expliquer qu’aucun
changement n’ait été relevé.

Lors de deux études menées par Evetovich et al. (1998a) et Evetovich et al.
(2000), issues du méme protocole expérimental, dans lequel les participants ont
suivi un entrainement en résistance isocinétique de 12 semaines du quadriceps,
aucune différence d’activité MMG aussi bien dans le domaine temporel que fré-
quentiel n’a été relevée par rapport a un groupe témoin. Selon les auteurs, ce
résultat serait di a la faible augmentation de la force maximale suite & l’entrai-
nement (14 %) contre ~ 40 % dans I’étude de Cerquiglini et al. (1973), ot une
augmentation du contenu fréquentiel avait été observée. Les auteurs ont également
émis 'hypothese que 'hypertrophie musculaire entrainerait une augmentation de
la pression intramusculaire, ayant pour conséquence la diminution de 'amplitude
et de la fréquence du signal MMG. Ces phénoménes contradictoires, compense-
raient leurs effets sur le signal MMG et rendraient complexe la quantification de
I’effet de I'entrainement.

Ces différences de résultats entre les études peuvent également étre expliquées
par des matériels de mesures différents (capteurs piézoélectriques, microphones,
accéléromeétres), des protocoles différents (contractions isocinétiques, isotoniques)

avec des durées d’intervention variables (8-12 semaines).



30

Le mouvement

Quel que soit le type de capteur utilisé, la principale limite de la MMG réside
dans sa sensibilité aux mouvements et chocs. De plus, la mesure MMG accéléro-
métrique est plus sensible aux artefacts du mouvement que les autres types de
capteurs (Watakabe et al., 2003; Posatskiy and Chau, 2012). Le verrou technique
principal de la mesure MMG lors de taches dynamiques est que les artefacts du
mouvement partagent une bande de fréquence importante, située entre 5 et 15 Hz
(Posatskiy and Chau, 2012), rendant leur filtrage complexe dans ces conditions.

Lors de situations avec des chocs comme la marche, Castillo and Lieberman
(2018) ont montré que les accélérations liées au mouvement peuvent étre catégo-
risées en trois parties : i) les accélérations basses-fréquences (< 10 Hz) qui cor-
respondent aux mouvements actifs des membres, ii) les accélérations moyennes-
fréquences (entre 10 et 30 Hz) qui composent les impacts et les chocs et iii) les
accélérations hautes-fréquences (> 30 Hz) qui reflétent des vibrations des tissus
mous. Ces trois composantes des accélérations du mouvement constituent ce que
I’on appelle les artefacts du mouvement. Il apparait clairement ici que le filtrage de
la mesure MMG dans de telles conditions est un défi majeur. Afin de contourner
I'impact du mouvement sur la mesure MMG, la grande majorité des études a été
menée lors de protocoles contrélés, majoritairement en situations isométriques et
isocinétiques (Posatskiy and Chau, 2012).

Cependant, lors de taches dynamiques fonctionnelles telles que la marche, des
soulevés et déposés de charges ou d’autres mouvements polyarticulaires, la validité
de la mesure MMG reste encore a prouver. En effet, trés peu d’études ont été

menées dans de telles conditions.

Dans cette partie, nous avons énuméré les différents facteurs influencant la me-
sure MMG. Le controle de ces facteurs garantit la répétabilité et la reproductibilité
des signaux MMG entre les études. Nous avons également vu que la sensibilité de
la MMG au mouvement est un enjeu majeur qui a été souvent été écarté dans
la littérature, ou trés peu d’études ont été menées lors de taches fonctionnelles
complexes, notamment ot des chocs sont présents. Le traitement et filtrage du si-
gnal MMG est donc une étape cruciale pour U'interprétation et I'intégrité du signal

MMG. C’est cette étape que nous allons aborder dans la prochaine section.
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1.2.3 Traitement du signal accélérométrique en MMG

Dans cette section, nous allons détailler les deux étapes permettant d’obtenir
un signal MMG depuis un accélérométre : le choix des axes de I'accéléromeétre et

le filtrage des artefacts du mouvement.

Le choix des axes

Il existe deux grands types d’accéléromeétres utilisés dans la littérature pour la
mesure MMG : les accélérométres uni-axiaux et tri-axiaux. La ot les accéléromeétres
uni-axiaux permettent de mesurer uniquement les vibrations transversales (axe
7Z), les accéléromeétres tri-axiaux permettent leurs mesures en trois dimensions
(axes X-Y-Z). Historiquement, les accélérométres uni-axiaux, moins complexes et
accessibles, étaient systématiquement utilisés dans la littérature jusqu’en 2008 avec
I’étude de Nogueira-Neto et al. (2008) ou la premiére utilisation d’un accélérométre
tri-axial MMG a été documentée. Depuis, les accélérometres tri-axiaux ont été de
plus en plus utilisés jusqu’a devenir la norme aujourd’hui. L’avantage principal
des accélérométres tri-axiaux, est de pouvoir caractériser toutes les composantes
du signal MMG et de les sommer & travers la norme du vecteur accélération notée

||acc|| selon 1’équation suivante :

|ace|| = VX2 + Y2+ 22 (1)

Ou X, Y et Z représentent les trois composantes de I'accélérométre.

L’utilisation de la norme considére la totalité de 'information vibratoire a
travers les trois axes et permet donc une meilleure résolution du signal MMG
dans le domaine temporel (Krueger et al., 2013). Cependant, il est impossible de
mener une analyse dans le domaine fréquentiel suite & l'altération du signal avec
la sommation des axes.

Shin et al. (2016) ont proposé une méthode de projection en deux dimen-
sions des vibrations MMG selon les plans X-Y (longitudinal-meédial/latéral, X-
Z (longitudinal-inférieur /supérieur) et Y-Z (médial/latéral-supérieur-inférieur) et
ont montré que la projection la plus efficace pour analyser 'activitée MMG était

sur le plan X-Z. Les projections portant significativement le moins d’information



32

sur le signal MMG étaient les plans X-Y et Y-Z. Les auteurs ont expliqué ce ré-
sultat par les variations de longueur du muscle dans le plan longitudinal liées au
raccourcissement et a l'allongement des fibres musculaires, qui entraine également
une variation de ’épaisseur et de la section transversale du muscle. Il semblerait
donc que les vibrations sur le plan latéral ne soient pas une composante majeure
du signal MMG, étant donné qu’elles n’interviennent qu’au début et a la fin de la
contraction.

Malgré I'importance du choix des axes dans le traitement du signal MMG
triaxial, peu d’auteurs indiquent cette étape dans leurs méthodes. Lorsque celui-ci
n’est pas spécifié, il semblerait que les auteurs utilisent 1’axe Z par défaut. En effet,

ce dernier était I'unique composante mesurée avec les accélérométres uni-axiaux.

Filtrage des artefacts du mouvement

Pour les accéléromeétres, les artefacts du mouvement sont la cause principale
de pollution du signal en situation dynamique. Il a été prouvé qu’ils partagent une
bande de fréquence commune avec le signal MMG. Historiquement, les scientifiques
ont utilisé des filtres passe-haut avec une fréquence de coupure & 5 Hz afin de
rejeter les artefacts du mouvement (Ibitoye et al., 2014b). Cependant, il a été
prouvé qu’en situation dynamique, les accélérations liées au mouvement ont un
contenu fréquentiel bien supérieur a 5 Hz. En effet, Posatskiy and Chau (2012) ont
montré que les artefacts du mouvement peuvent aller jusqu’a 15 Hz, voire méme
30 Hz selon Castillo and Lieberman (2018) lors de la marche. L’utilisation d'un
filtre avec une coupure passe-haut a 5 Hz n’est donc pas adaptée aux conditions
dynamiques car le signal MMG resterait pollué par les artefacts du mouvement.
Le filtrage de ces artefacts n’est donc pas une tache triviale car I'utilisation d’un
filtre passe-haut & 15 Hz filtrerait la totalité du signal MMG dans la bande de
fréquence entre 5 et 15 Hz, qui caractérise I'activité des fibres musculaires lentes
(Orizio, 1993).

Afin de répondre a cet enjeu majeur, plusieurs études ont été publiées sur
Papplication de méthodes de décomposition en modes empiriques (empirical mode
decomposition) (EMD) du signal accélérométrique pour en filtrer les artefacts du
mouvement (Torres et al., 2007; Wang et al., 2019a; Li et al., 2022). Dans cette
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partie nous allons nous intéresser et détailler les méthodes de filtrage développées
a partir de 'EMD, qui est 'approche la plus étudiée dans la littérature. Elle a été
introduite et développée par Huang et al. (1998). Les explications de 'EMD et les
équations qui suivent sont basées sur l'article original de Huang et al. (1998) et
des travaux de Di Palma et al. (2018).

L’EMD est un algorithme itératif permettant de décomposer une série tempo-
relle non-stationnaire et non-linéaire notée S(t) en somme de modes intrinséques

(intrinsic mode functions) (IMF) :

S() = 3" IME() + r(t) 2)

ou 7(t) est le résidu de la décomposition et n est le nombre total d’'IMF. Pour
étre mathématiquement valide, la famille des IMF doit étre compléte et orthogo-
nale. La complétude de la décomposition est assurée par 1’équation 2 et 1’orthogo-

nalité de chaque IMF par les critéres suivants :
1. avoir une moyenne nulle

2. avoir autant d’extremas que de zéros (la différence entre le nombre d’extre-

mas et de zéros est nulle ou au plus égale a 1)

Pour obtenir chaque IMF, une seconde boucle itérative est requise : le proces-
sus de tamisage que nous allons détailler a présent. Dans les explications qui vont
suivre, le signal d’origine S(t) sera noté r(t). L’indice i sera utilisé pour les itéra-
tions sur la boucle principale relative a 'obtention d'une IM F;(t) et 'utilisation
de l'indice k pour les étapes du tamisage. Les fonctions obtenues a l'itération k& du
calcul de '/ M F;(t) sont ainsi indicées i, k. Le processus de tamisage est constitué

de quatre grandes étapes :
1. la détermination des maximas et des minimas du signal
2. l'interpolation des maximas par spline cubique pour obtenir ’enveloppe su-
périeure du signal et I'obtention de I’enveloppe inférieure par une procédure
similaire sur les minimas
3. le calcul de la moyenne m;(t) des enveloppes supérieures et inférieures
4. Tobtention du composant h;1(t) résultant de la soustraction entre le signal

d’origine () et m; 1 (1).
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Un exemple d’une itération de tamisage est illustré dans la Figure 6.

FIGURE 6 — Premiére itération du processus de tamisage du signal S(¢) (en vert). Dans le
graphique central nous pouvons observer les enveloppes supérieures et inférieures de r1(t) (en
orange) et leurs moyenne (en rouge). Le signal tracé dans le graphique inférieur correspond a la
premiére composante h; 1(t), obtenue par la soustraction entre r(t) et m; 1(¢). Figure issue de
I'¢tude de Di Palma et al. (2018)

Aprés obtention de h; (), deux scénarios sont possibles :

1. h;1(t) respecte les deux critéres définissant une IMF, auquel cas IM F(t) =
hia(t)
2. h;1(t) ne respecte pas les deux critéres de définition d'une IMF, auquel cas
le processus de tamisage est répété jusqu’a ce que h; g (t) soit 'IM Fi(t).
Les deux critéres de définition d’'une IMF sont généralement traduits par un
critére global noté o, qui permet d’arréter le processus de tamisage en satisfaisant
les critéres d’obtention d’une IMF. Sans rentrer dans les détails de calcul, la valeur
usuelle d’o pour déterminer si h;;(t) est VIMF;(t) est 0,2 < o < 0,3. Lorsque
I'IMF;(t) est obtenue, le résidu suivant est calculé en faisant la soustraction entre

le signal d’origine r(t) avec I'I M Fy(t). La boucle principale avance (i = 2) pour
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obtenir 'IMF suivante a partir de r5(¢) comme nouvelle base. Le processus de
tamisage recommence sur r(t) jusqu’a ce que I M Fy(t) = ho (). La base suivante
est obtenue par la soustraction entre r5(t) et 'TM F5(t). Le processus se poursuit
jusqu’a i = n pour obtenir successivement toutes les IMF et s’arréte lorsque 7,(t)
est une fonction monotone, c’est a dire lorsqu’aucune autre composante oscillante
ne peut en étre extraite. Dans ce cas, 7,(t) est noté r(¢). La complétude de la
décomposition est vérifiée par I’équation 2 ot la somme des IMF et du résidu final
r(t) permet de recomposer exactement le signal d’origine.

I’EMD présente plusieurs avantages par rapports aux méthodes de décompo-
sitions en séries de Fourier ou par les ondelettes, qui la rendent particuliérement

pertinente pour la MMG :
1. elle permet une décomposition adaptative et sans a priori

2. elle n’admet pas la linéarité et la stationnarité du signal, qui sont des pro-

priétés en pratique impossibles a respecter avec des signaux MMG réels

3. elle est compléte, c’est a dire qu’il n’y a aucune perte d’information entre

le produit de la décomposition et le signal d’origine.

En revanche, sa principale limite réside dans le mélange des modes. Ce der-
nier signifie qu'une composante peut se trouver dans plusieurs IMF & la fois. Par
exemple dans la Figure 7, on remarque que pour 'EMD (a gauche), la composante
basse fréquence du signal s est présente dans les IMF d; (au début et a la fin) et

dy (vers le milieu).
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et al. (2014)

Afin de remédier a ce probléme, plusieurs chercheurs ont proposé des améliora-
tions, notamment en utilisant du bruit blanc gaussien. Sans rentrer dans les détails
mathématiques, en ajoutant du bruit blanc avec une amplitude controlée (par le
paramétre €) au signal d’origine, on limite significativement le mélange des modes.
Selon I’étude de Colominas et al. (2013), la valeur optimale d’e est 0,2.

La premiére approche développée consiste a effectuer 'EMD sur un ensemble
de réalisations de bruits blancs de mémes amplitudes, on parle de décomposi-
tion en modes empiriques d’ensemble (ensemble empirical mode decomposition)
(EEMD)(Wu and Huang, 2009). Pour obtenir la décomposition finale, on calcule
la moyenne pour chaque niveau d’I M F; entre tous les ensembles. Le bruit blanc
s’annule statistiquement avec le calcul de la moyenne si le nombre d’ensemble est

suffisamment grand. La limite principale de 'EEMD réside dans le désalignement
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des modes entre les ensembles. Comme la décomposition du bruit blanc peut en-
trainer aléatoirement un nombre d’IMF différents, le calcul de la moyenne par
niveau d’IMF entre les ensembles perd son sens. En effet, il est possible de moyen-
ner deux modes ayant des composantes différentes car ils sont dans le méme niveau
1 I’IMF.

Afin de palier a cette limite, tout en profitant de I'effet du bruit blanc gaussien
pour limiter le mélange des modes, Torres et al. (2011) ont proposé la décompo-
sition en modes empiriques d’ensemble compléte avec bruit blanc adaptatif (com-
plete ensemble empirical mode decomposition with adaptative noise) (CEMDAN).
Le principe de la CEEMDAN est identique a PTEEMD, & la différence que la déter-
mination des IMF finales se fait niveau par niveau, en moyennant chaque ensemble
au fur et & mesure de l'extraction des IMF. De cette maniére, la moyenne par ni-
veau d’IMF conserve son sens initial. De plus, comme le bruit blanc est injecté au
fur et & mesure de la décomposition, il s’adapte a 'amplitude du signal (ou du
résidu) traité. Par rapport & TEEMD, le nombre d’itérations est également consi-
dérablement diminué. Colominas et al. (2014) ont proposé une version améliorée
de la CEEMDAN qui utilise le signal d’origine (non bruité) comme référence dans
le processus d’extraction des IMF au lieu du signal bruité. Cela a pour conséquence
de limiter d’avantage les résidus de bruit blanc dans la décomposition. Comme nous
pouvons le voir dans la Figure 7, la CEEMDAN améliorée permet de décomposer
le signal artificiel et de retrouver exactement ses deux composants d’origines sans
résidus. Cela n’est pas le cas pour les autres méthodes o des résidus et artefacts
sont présents.

La limite principale de 'EEMD et de la CEEMDAN est I'injection directe du
bruit blanc dans le signal d’origine. Un grand nombre d’ensemble est donc néces-
saire pour que la présence de bruit blanc soit négligeable dans la décomposition
finale. En ce sens, il est recommandé par les différents auteurs d’utiliser un nombre
d’ensemble au moins supérieure & 100 sans précision supplémentaire. En pratique,
des résidus de bruit blanc persistent malgré tout dans la décomposition, notam-
ment dans les premiéres IMFs (Colominas et al., 2014). Cela est problématique
pour I'application de la CEEMDAN au signal accélérométrique, ot le signal MMG
est situé dans les hautes fréquences et donc dans les premiéres IMF.

Rehman and Mandic (2010) ont proposé une méthode basée sur la décomposi-
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tion en modes empiriques multivariée (multivariate empirical mode decomposition)
(MEMD) avec une assistance par bruit blanc. Cette méthode est nommée décom-
position en modes empiriques multivariée assistée par bruit blanc (noise assisted
multivariate empirical mode decomposition) (NA-MEMD). Briévement, le principe
de la NA-MEMD est de constituer une matrice composée du signal a traiter (un
vecteur) et de m vecteurs de bruits-blanc, tous de méme longueur. On projette
cette matrice dans un espace multidimensionnel et on procéde & la décomposi-
tion EMD "classique". L’avantage principal avec la NA-MEMD est que le signal
d’origine n’a jamais été altéré par le bruit blanc, ce qui rend sa présence dans la
décomposition négligeable (Rehman and Mandic, 2010). Comme la NA-MEMD ne
s’effectue pas sur un ensemble, le nombre d’itérations effectué est également consi-
dérablement réduit par rapport & TEEMD et la CEEMDAN. Les auteurs ont tout
de méme préconisé de I'utiliser sur un ensemble pour améliorer sa robustesse, car
plusieurs réalisations de bruit blanc peuvent entrainer un nombre d’IMF différent.

En termes d’application au signal MMG, Wang et al. (2019a) ont montré que le
filtrage des artefacts du mouvement avec la NA-MEMD était amélioré par rapport
au filtrage classique (passe-bande entre 5 et 100 Hz), en obtenant une meilleure re-
composition du mouvement. Dans leur étude, les coefficients de corrélation moyens
entre la recomposition du mouvement par la NA-MEMD et la référence du mou-
vement était de 0,86 contre 0,70 avec le filtrage classique en situation isométrique
et de 0,78 contre 0,72 en situation isométrique. Li et al. (2022) ont appliqué la
CEEMDAN pour une tache similaire de filtrage, mais n’ont pas comparé leur mé-
thode avec le filtrage classique. Pour les auteurs, I'utilisation de filtres basés sur
des méthodes de Fourier (comme le filtre passe-bande) n’est méthodologiquement

pas correcte et adaptée au signal MMG qui n’est pas stationnaire.

1.2.4 Extraction des paramétres MMG

Apreés avoir converti le signal accélérométrique en signal MMG et en avoir ex-
trait la ou les composantes d’intérét, il est nécessaire d’en extraire des parameétres
afin d’en faire I’analyse. Il existe deux grandes catégories d’analyses : i) analyse
par les méthodes traditionnelles qui est la plus répandue. Elle permet de rattacher

le signal MMG & des grandeurs physiques comme l'amplitude et la fréquence, et ii)
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I’analyse par des méthodes dynamiques non-linéaires, qui a récemment démontré
son potentiel. Elle permet de quantifier la complexité du signal. Dans cette partie,
nous allons présenter ces deux méthodes et leurs parameétres respectifs principale-

ment utilisés dans la littérature.

i) Méthode traditionnelle

La méthode traditionnelle de traitement du signal MMG comprend les ana-
lyses dans les domaines temporels, fréquentiels et en temps-fréquence. Dans cette
section, nous allons les détailler et montrer a quels processus physiologiques elles

sont reliées.

Analyse temporelle

La méthode principalement utilisée pour caractériser I’'amplitude du signal MMG
est l'utilisation de la moyenne quadratique (root mean square) (RMS) (Ibitoye
et al., 2014b; Talib et al., 2018). Pour un signal = de longueur N, elle se calcule

selon I’équation suivante :

L’amplitude RMS permet de quantifier le nombre de fibres musculaires actives
(Ibitoye et al., 2014b).

Analyse fréquentielle

Il existe différentes méthodes d’analyse du signal MMG dans le domaine fré-
quentiel. Les deux principales méthodes sont par la transformée de Fourier et par
la décompositions en ondelettes. Ces méthodes permettent de calculer la densité
spectrale de puissance (power spectrum density) (PSD). A partir de cette PSD,
il est possible d’en calculer sa fréquence moyenne (mean power frequency) (MPF)
et sa fréquence médiane (median frequency) (MDF) qui sont les paramétres les
plus utilisés dans la littérature (Ibitoye et al., 2014b). La MPF et la MDF donnent
une indication sur la fréquence de décharge globale des UM actives. Cependant,

bien qu’elle soit la plus souvent utilisée, la MPF présente certaines limites mé-
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thodologiques car elle nécessite une distribution normale pour étre correctement
interprétable, alors que le signal MMG a plutot tendance a étre bimodal (Orizio,
1993).

Une autre maniére de caractériser la PSD du signal MMG est de quantifier la
proportion du signal contenu dans les basses (%LF) et hautes fréquences (%HF),
respectivement entre 5 et 15 Hz et 16 et 45 Hz, par rapport a la distribution de la
PSD entre 5 et 45 Hz (Orizio, 1993). Cette méthode permet de mettre en évidence
lactivité des UM lentes (5-15 Hz) et rapides (16-45 Hz). Orizio (1993) a montré
que %HF et %LF étaient des parameétres plus sensibles aux variations d’effort que
la MPF.

Le choix de la fenétre temporelle

Afin de quantifier le contenu temporel et fréquentiel d'un signal, il est nécessaire
de le découper en fenétres de méme unité de temps, longueur, angle etc. L’en-
jeu de cette étape est le rapport entre la résolution temporelle et fréquentielle.
Si la fenétre temporelle (FT) est trop grande, la résolution fréquentielle sera ex-
cellente mais il sera impossible de détecter un événement bref. A I'inverse, si la
FT est trop petite, il y aura une trés bonne résolution temporelle des événements
courts mais la résolution de la fréquence sera faible. Dans le cadre de la MMG,
plusieurs paramétrages de la F'T sont possibles en fonction de la tache réalisée.
Pour les contractions isométriques, les F'T varient généralement entre 0,5 et deux
sccondes (Beck et al., 2005b). Les auteurs se sont tournés assez tot vers une FT
d’une seconde dans leurs analyses car celle-ci est une unité physique de référence
(Harba and Goh Eng Chee, 1997). Il a également été montré que I'utilisation d'une
FT d’une seconde était le paramétrage optimal entre la résolution temporelle et
fréquentielle du signal MMG (Krueger et al., 2013).

Pour les contractions isocinétiques, de nombreux auteurs ont utilisé des fenétres
angulaires du mouvement afin de pouvoir comparer des amplitudes de contrac-
tions similaires a des vitesses différentes (Beck et al., 2005a). Par exemple, Cramer
et al. (2004) ont étudié 'impact de la vitesse de contraction sur I'activité MMG
du quadriceps fémoral lors de contractions isocinétiques. Ils ont fixé 'amplitude
angulaire du mouvement a étudier aux 90° médians de ’amplitude angulaire to-

tale de la contraction. Ce faisant, pour des vitesses de contractions de 60°/s et
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de 120°/s, les fenétres temporelles correspondantes étaient d’environ 1,5 et 0,75
secondes respectivement. Pour les mouvements dynamiques polyarticulaires, trés
peu étudiés, il n’y a pas encore de recommandations de taille de FT bien qu’un

intervalle d'une seconde ait déja été utilisée (Woodward et al., 2019).

Analyse en temps-fréquence

La limite principale de 'analyse fréquentielle telle que nous ’avons présentée
est sa résolution en fonction du temps. Dans la plupart des études, o les pro-
tocoles expérimentaux étaient basés sur des contractions isométriques & intensité
fixe contrdlée, cela ne posait pas de probléme car le signal était stationnaire (sa
structure restait la méme), (voir la Figure 8). Les variations de signal au cours
du temps sont négligeables et la PSD calculée est représentative de la totalité de

P’échantillon étudié.
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FIGURE 8 — Exemples de signaux MMG brutes issus du biceps brachial obtenus avec un cap-
teur de contact piézoélectrique (en haut) et un accélérométre (au milieu) lors d’une contraction
isométrique sous maximale a 80% de la FMV (courbe de force correspondante en bas). La portion
des signaux MMG et de la force entre les lignes pointillés était retenue pour 'analyse. Graphique
issue de I’étude de Beck et al. (2006).
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Cependant, lors de contractions ot la structure du signal MMG varie en fonc-
tion du temps, comme pendant des contractions isométriques en rampe, isociné-
tiques, lors de mouvements fonctionnels et de situations de fatigue (voir Figure 9),
estimer le contenu fréquentiel de la MMG sur la durée totale de la contraction ne

rend pas compte de la variation du contenu fréquentiel en fonction du temps.

RF MMG (m-s2)

VL MMG (m:s2)

H
- % 95% MVC

Torque (Nm)

Time (s)

FIGURE 9 — Exemple de signaux MMG du muscle droit fémoral (RF - en haut) et du muscle
vaste latéral (VL - au milieu) pendant une contraction isométrique en rampe des extenseurs de
la jambe (en bas). Les boites verticales ombrées représentent les neuf portions de données de 0,3
secondes analysées par incréments de 10% de 15 & 95% de la FMV. Graphique issue de 1'étude
de Ryan et al. (2008)

C’est pour cette principale raison que des méthodes de traitement temps-
fréquence ont été appliquées a I'analyse de la MMG, notamment lors de contrac-

tions dynamiques. Ces méthodes permettent d’analyser le contenu fréquentiel de
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la MMG en fonction du temps, et donc d’identifier les instants ou le contenu fré-
quentiel varie. Il existe deux méthodes principalement utilisées dans la littérature :
la transformée de Fourier a court terme (short time Fourier transform) (STFT) et
la transformée en ondelettes discréte (Discrete wavelet transform) (DWT) (Ibitoye
et al., 2014b).

La STFT consiste a diviser le signal en différents segments de méme longueur
et appliquer une Transformé de Fourier classique a chacun d’eux pour calculer
une PSD. La STFT X d’un signal z(t) se calcule a partir de ’équation suivante
(Ibitoye et al., 2014b).

X(t, f) = /_oo z(r)w(t — 7)e ™ tdr (4)

ou ¢ représente 'index temporel, f la fréquence, w(t — 7) représente la fonction
fenétre et 7 la variable glissante a travers la série temporelle. La principale limite
de la STFT est le compromis entre sa résolution temporelle et fréquentielle. En
effet la STF'T requiert un paramétrage a priori de la fenétre temporelle, la rendant
peu flexible (Ibitoye et al., 2014b).

La deuxiéme méthode, la DW'T, projette des signaux, appelées ondelettes, dans
le plan orthogonal du signal. Le principal avantage de la DWT est qu’elle ne
nécessite aucun paramétrage de fenétre temporelle (Ibitoye et al., 2014b). 11 a
également été montré qu’elle était plus appropriée que la STF'T pour étudier des
signaux non stationnaires telles que la MMG (Hostens et al., 2004) (voir Figure
10). Cependant, elle nécessite une connaissance a priori du signal pour déterminer
la sélection du type d’ondelette approprié, le nombre de couches de décomposition
et le choix du seuil (Li et al., 2022). L’équation générale de la DWT est la suivante
(Ibitoye et al., 2014b).

W(a,b) /_Zx(t) \/1@1/) \ <t - b) it (5)

Ou z(t) représente le signal d’entrée, 1 est la fonction de sonde (ou ondelette),

et s est la variable d’échelle temporelle de la fonction de sonde, tandis que 7 agit

pour translater la fonction a travers le signal d’entrée z(t).
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FIGURE 10 — Mosaiques des plans temps-fréquence pour la STEFT et temps-échelle pour la
DWT. Ces derniéres montrent clairement une meilleure résolution temps-fréquence pour la DWT.
Graphique issu de I’étude de Hostens et al. (2004)

Nous avons vu dans cette section qu’il est possible de représenter le signal MMG
dans le domaine temporel et fréquentiel, qui donnent des informations complémen-
taires sur le nombre de fibres musculaires actives et leurs fréquences de décharges.
Avec des méthodes en temps-fréquence, il est possible d’analyser conjointement
ces paramétres, permettant de mieux caractériser le signal MMG lors de situations
plus complexes. Dans la prochaine partie nous allons voir comment 1’étude de ces
différents parameétres MMG peuvent étre appliqués pour détecter des variations

d’effort ou la fatigue musculaire.

ii) Analyses dynamiques non-linéaires

Le signal MMG est un signal non-linéaire et non-stationnaire qui est produit de
maniére aléatoire par nature (Lozano-Garcia et al., 2018). En effet, le signal MMG
refléte de la sommation non-linéaire des vibrations émises par les UM actives. De
ce fait, les analyses dynamiques non-linéaires sont adaptées et permettent d’en étu-
dier la complexité. Ces derniéres reposent sur le concept de 1’entropie, qui permet
de quantifier le désordre et le chaos d’un phénoméne physique (Richman et al.,
2004). Dans le cas de la MMG, la quantité d’entropie est positivement corrélée au
nombre d’'UM actives. L’utilisation de l’entropie pour la MMG a principalement
été appliquée aux muscles respiratoires afin de détecter des pathologies comme la

bronchopneumopathie chronique obstructive (Jin et al., 2017), mais aussi pour fil-
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trer les battements cardiaques qui polluent le signal MMG (Lozano-Garcia et al.,
2018). Elle a également été utilisée pour détecter la fatigue musculaire (Jiang et al.,
2019). Dans cette partie, nous allons détailler 'utilisation de I'entropie dans les do-

maines temporels et fréquentiels et leurs significations physiologiques par rapport
a la MMG.

L’entropie dans le domaine temporel

Introduite par Claude Shannon en 1948, 'entropie a largement été utilisée pour
analyser des signaux physiologiques, dont la MMG depuis I'étude de Madeleine
et al. (2006). L’entropie de Shannon d’un signal X peut étre calculée & partir de

sa fonction de masse (sa distribution) avec I’équation suivante :
Z P(X;)logP(X;) (6)

ou P(xz;) correspond & la probabilité d'un état i de X. Les principales limites
de V'entropie de Shannon sont sa sensibilité & la taille de I’échantillon analysé
et sa faible application aux signaux physiologiques. Pour remédier & ces limites,
I’entropie approximative (approximate entropy) (ApEn) a été développée. Briéve-
ment, elle repose sur I'identification de schémas se répétant au cours du temps dans
la donnée. Elle prend deux paramétres principaux en entrée, m et r, qui jouent
respectivement sur la longucur des schémas et sur la tolérance autour de chaque
point de mesure pour améliorer leur identification. ’ApEn d’une série temporelle

est calculée par I’équation suivante (Richman et al., 2004) :

1+ A4
ApEn%Z—log(l_l_B.) (7)

ou A; correspond au nombre de correspondances total du modéle i avec une

longueur m+1 et B; correspond au nombre de correspondances total pour le modéle
i avec une longueur m. Une illustration schématique de I’ApEn est présentée en

Figure 11.
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FIGURE 11 — [lustration schématique de 'ApEn. Dans cet exemple, m = 2. La tolérance
pour l'acceptation des correspondances est représentée par les barres d’erreurs. Ici, il y a une
correspondance du modeéle (1 et 2°™¢ point) aux 11°™¢ et 12°™¢ points mais également avec le
point m + 1. Dans ce cas, A et B sont incrémentés de 1. Graphique issu de I’étude de Richman
et al. (2004)

Si les grandeurs A et B sont identiques, c’est a dire si 'ajout d’un point sup-
plémentaire (m + 1) entraine le méme nombre de correspondances que pour une
longueur de modeéle m, alors le signal est ordonné et ’ApEn sera nulle car A/B =1
et —log(1) = 0. A I'inverse, si I'ajout d’un point supplémentaire (m -+ 1) entraine
une nombre de correspondance plus faible qu’avec une longueur de modéle m, alors
le signal présente du désordre et PApEn > 0 car 0 < A/B < 1 et —log(A/B) > 0.
Bien qu’il soit conseillé de paramétrer m et r en fonction de la donnée analysée
(Richman et al., 2004), la majorité des études utilisent des valeurs de m = 2 et
r = 0,2. L’avantage principal de I'entropie approximative par rapport a ’entro-
pie de Shannon est ’analyse des schémas qui rend cette métrique significativement
moins sensible a la taille de ’échantillon. De plus, I'ajout d’une tolérance autour de
chaque valeur permet une meilleure estimation de I'entropie des signaux, notam-
ment physiologiques. Bien que plus robuste et performante par rapport a I’entropie
de Shannon, ’ApEn reste tout de méme sensible a la taille d’échantillon mais éga-
lement aux effets de bords, rendant son application aux signaux de courte durée
limitée. De plus, s’il n’y a aucune correspondance d’aucun modéle ¢ de longueur
m, PApEn sera nulle (signifiant un signal déterministe) alors que le signal est en
réalité totalement aléatoire. Ce résultat est contradictoire et empéche I'utilisation

de ’ApEn aux signaux trés bruités (Richman et al., 2004).
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Pour palier a ces limites, Richman and Moorman (2000) ont développé I’entropie
d’échantillon (sample entropy) (SampEn), qui repose sur les mémes concepts. La
SampEn d’une série temporelle est calculée par 'équation suivante (Richman et al.,
2004) :

SampEn = log <%gﬁ> = —log(A/B) (8)

Les différences avec ’ApEn sont i) la comparaison de chaque modéle i avec le
reste de la donnée comprend sa propre comparaison, ce qui permet d’éviter toute
probabilité égale a zéro et donc un résultat contradictoire en présence de signaux
totalement aléatoires et ii), la somme des correspondance s’effectue par niveau i
contrairement & ’ApEn. Ces modifications rendent la SampEn plus robuste & la
taille d’échantillon mais également aux signaux trés bruités. La limite principale de
I’ApEn et de la SampEn et qu’elles utilisent des comparaisons logiques pour faire
correspondre les modéles, n’ayant pour valeurs possibles que 0 ou 1. En réalité, la
détermination des correspondances de différents modéles dans la donnée est plus
complexe et vague que deux valeurs discrétes.

Pour répondre a cette limite, entropie floue (fuzzy entropy) (FuzzEn) a été
introduite sur le concept des ensembles floues. Brievement, au lieu de contraindre
la correspondance entre un modéle ¢ et le reste de la donnée & 0 ou 1 (0 étant la
non-correspondance et 1 la correspondance), on utilise une fonction exponentielle
permettant d’obtenir une valeur "continue" entre 0 et 1, correspondant a la dis-
tance du modele par rapport au reste de la donnée (Azami et al., 2019). Cette
approche de l'entropie est plus adaptée aux signaux physiologiques, notamment
a 'EMG et la MMG, ou 'utilisation de la FuzzEn a des applications majeures,
notamment pour la détection de la fatigue musculaire comme nous allons le voir
dans la section 1.2.6.

Comme dit précédemment au début de cette section sur les méthodes d’analyses
non-linéaires, I'entropie du signal MMG est liée au nombre d’'UM active (Torres
et al., 2007). En effet, 'augmentation du nombre de fibres musculaires recrutées
avec l'intensité entraine l'augmentation de la complexité du signal et donc de
son entropie. L’entropie et 'amplitude RMS sont donc des paramétres fortement

corrélés. Cependant, il a été rapporté dans I’étude de Torres et al. (2007) que
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I’entropie était plus robuste que la RMS pour prédire l'intensité d’effort d’une
contraction, notamment par sa robustesse aux battements cardiaques.

Madeleine et al. (2006) ont utilisé I'entropie de Shannon pour étudier I’homo-
généité de propagation du signal MMG obtenu avec une matrice d’accéléromeétres
a différentes intensités d’effort. Une entropie élevée signifiait que le signal MMG
était uniformément reparti entre les accélérométres, et a l'inverse, une entropie
faible signifiait que le signal était hétérogénement réparti entre les capteurs. Ils
ont montré que l'entropie du signal MMG était proche de son maximum, mais
qu’elle diminuait avec 'augmentation de l'intensité d’effort. Pour les auteurs, ce
résultat est expliqué par i) la sommation non-linéaire des vibrations des UM qui
entraine une augmentation du tétanos musculaire, et ii) par la localisation spatiale
des UM qui influe sur la distribution du signal MMG & la surface du muscle. Bien
que ces résultats soient aux premiers abords contradictoires avec ceux de Torres
et al. (2007), l'entropie a une signification trés différentes dans les deux études.
Dans I’étude de Torres et al. (2007), 'entropie est utilisée pour mesurer la com-
plexité du signal MMG alors qu’elle quantifie 'uniformité de propagation du signal

a la surface du muscle dans 'étude de Madeleine et al. (2006).

L’entropie dans le domaine fréquentiel

Le concept d’entropie peut également étre utilisé dans le domaine fréquentiel
pour mesurer le chaos d'une PSD, on parle d’entropie spectrale. Bien qu’elle n’ait
pas ¢té utilisée dans le cadre de la MMG pour l'instant, I’entropie spectrale a été
utilisée dans le cadre de 'EEG (Inouye et al., 1991). Elle pourrait servir a détecter
la fatigue musculaire, étant donné que I'entropie s’est avérée étre un parameétre
plus sensible & 'apparition de la fatigue musculaire que la MPF ou la MDF du
signal MMG (Jiang et al., 2019). Elle pourrait également étre appliquée au filtrage
du signal MMG accélérométrique, en permettant de différencier les spectres de

signaux MMG typiques de ceux des artefacts du mouvement.

Dans cette section, nous avons vu qu’il est possible d’extraire plusieurs pa-
rameétres du signal MMG. Ces derniers rendent compte des différentes stratégies
d’activation des UM et présentent chacun des avantages et inconvénients. Dans

la section suivante, nous allons voir comment ces différents paramétres du signal
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MMG permettent de quantifier les variations d’effort et de détecter I'apparition

de la fatigue musculaire.

1.2.5 La MMG pour ’étude des variations d’effort

Un grand nombre d’études a é¢té mené sur les réponses du signal MMG en fonc-
tion de l'intensité de la contraction. Dans leur revue de la littérature, Talib et al.
(2018) ont montré que 'amplitude RMS du signal MMG du biceps brachial aug-
mentait linéairement avec l'intensité de l'effort jusqu’a 80% de la force maximale
volontaire (FMV) et plafonnait ou diminuait jusqu’a 100% de la FMV en condi-
tion isométrique. Ils ont également montré que le contenu fréquentiel diminuait
progressivement avec l'intensité d’effort jusqu’a 100% de la FMV lors de contrac-
tions isométriques par palier. L’augmentation de 'amplitude RMS avec 'intensité
de Deffort jusqu’a environ 80% de la FMV est due & 'augmentation du nombre
d’UM recrutées. Cependant, le plateau ou la baisse du RMS entre 80 et 100%
serait dii & deux phénomeénes : i) 'augmentation de la fréquence de décharges des
UM, qui a pour effet d’augmenter la fusion de leur secousses et donc de diminuer
Pamplitude du signal et ii) 'augmentation de la raideur musculaire, qui a pour
effet de diminuer 1’élasticité musculaire et donc de diminuer 'amplitude du signal
ainsi que son contenu fréquentiel (Talib et al., 2018).

En revanche, lors de contractions isométriques en rampe de 5 a 90-95% de la
FMYV, plusieurs chercheurs ont observé une augmentation du contenu fréquentiel
de la MMG du quadriceps et du biceps brachial en fonction de I'intensité de I'effort
(Ryan et al., 2008; Qi et al., 2011). Ce résultat correspondrait a 'augmentation
de la fréquence de décharge des UM actives avec l'intensité d’effort. Selon les
auteurs, ces différences de réponses MMG entre les deux modes de contractions
s’expliqueraient par des différences de stratégies de controle des UM (Ryan et al.,
2008). Selon De Luca et al. (1982) "les fréquences de décharge des UM générées lors
de contractions isométriques augmentant linéairement différeront de celles générées
lors de contractions isométriques augmentant par pallier". Bien que ce phénoméne
ne soit toujours pas bien compris, il semblerait que la variation de force lors d’une

contraction joue un role dans la stratégie de controle des UM actives.
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1.2.6 La MMG et apparition de la fatigue musculaire

Comme l'ont montré Orizio et al. (1989), la fatigue musculaire induit des va-
riations en fonction du temps du signal MMG. Ces variations sont visibles dans le
domaine temporel et fréquentiel. Dans un premier temps, le schéma de variation
dépend du niveau d’intensité de l'effort. En effet, les auteurs ont montré que lors
de contractions isométriques du biceps brachial & 20% de la FMV, 'amplitude
du signal MMG augmente progressivement jusqu’a épuisement mais son contenu
fréquentiel reste stable. A 40% de FMV, Pamplitude MMG reste stable avec une
compression du contenu fréquentiel vers les basses fréquences. A 60 et 80% de
FMV, 'amplitude MMG et le contenu fréquentiel diminuent progressivement jus-

qu’a épuisement (voir Figures 12, et 13).
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FIGURE 12 — Signaux MMG d’un sujet représentatif lors de contractions isométriques du biceps
brachial maintenus jusqu’a épuisement entre 20 et 80% de la FMV. Remarquez 'augmentation
d’amplitude a 20% de la FMV, et la diminution marquante a 60% et 80% de la FMV. Figure
issue de l'étude de Orizio et al. (1989)
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FIGURE 13 — Variations en fonction du temps des valeurs moyennes de la fréquence moyenne et
de %HF du signal MMG acquis lors de contractions isométriques du biceps brachial & différentes
intensités maintenus jusqu’a épuisement. Le comportement des paramétres spectraux correspond
bien aux changement de stratégie d’activation des UM lors de la contraction. Figure issue de
l’étude de Orizio (1993)

Les auteurs en ont conclu que ces différentes variations rendent compte des
stratégies d’activation des UM. A des intensités faibles & modérées, I’augmentation
de amplitude MMG correspond au recrutement progressif d’'UM plus rapides. A
des intensités élevées, la baisse d’amplitude et de fréquence MMG correspond au
i) dé-recrutement progressif des UM rapides, ii) une augmentation de la pression
intramusculaire et iii) une baisse globale de la fréquence de décharge des UM
(Orizio, 1993). Zhang et al. (2016) ont mené une expérience sur le muscle fléchisseur
radial du carpe en situation isométrique a 60% de la FMV ou les sujets devaient
maintenir cet effort jusqu’a épuisement. Les auteurs ont observé une baisse du
contenu fréquentiel de la MMG au cours du temps, ot la bande de fréquence
entre 15 et 62 Hz était majoritairement responsable du décalage vers les basses
fréquences. Cette bande de fréquence correspond au contenu HF introduit par
Orizio (1993) qui permet de caractériser 'activité des UM rapides. Ce résultat
prouve qu’il y a eu un dé-recrutement des UM rapides au cours du temps a cette
intensité d’effort. De plus dans cette méme étude, les auteurs ont déterminé que la

bande de fréquence entre 32 et 54 Hz était la plus sensible & la fatigue musculaire.
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Lors de contractions maximales isocinétiques du biceps brachial répétées jusqu’a
épuisement, Beck et collaborateurs ont montré une réduction du couple de 70%
entre le début et la fin de Pexpérience (R? = 0.99) qui était accompagnée d’une
baisse linéaire de 'amplitude RMS (R? = 0.77) et de la MPF (R?* = 0.24) du signal
MMG (Beck et al., 2004a). Les auteurs ont confirmé que les baisses progressives du
RMS et de la MPF étaient principalement dues au dé-recrutement des UM rapides.
Ils ont également émis ’hypothése que la baisse de 1’élasticité musculaire induite
lors d’efforts statiques ou dynamiques prolongés aurait pu altérer les oscillations
des fibres musculaires actives (Beck et al., 2004a).

Deuxiémement, le schéma de variation de la MMG en fonction du temps dépend
de la vitesse de contraction. En effet, lors de contractions isocinétiques maximales
du quadriceps a plusieurs vitesses (60° - s7!, 180° - s7! et 300° - s71), (Perry-Rana
et al., 2002) ont montré une baisse plus raide de 'amplitude RMS du signal MMG
en fonction des répétitions avec 'augmentation de la vitesse de contraction. Il a
été montré que 'augmentation de la vitesse de contraction entraine une augmen-
tation du recrutement des UM plus rapides et/ou 'augmentation globale de leur
fréquence de décharge (Cramer et al., 2000). Cela signifie que lors de contractions
isocinétiques a grande vitesse (300°-s71), la part d’'UM rapides recrutée est impor-
tante. la baisse plus raide de 'amplitude MMG & grandes vitesses, s’explique donc
par le dé-recrutement progressif des UM rapides au fur et a mesure des répétitions.

Troisiémement, le schéma de variation de la MMG en fonction du temps dé-
pend du muscle étudié et de sa composition en fibres musculaires. Dans ’étude de
Perry-Rana et al. (2002) sur le quadriceps en situation isocinétique, les auteurs ont
montré que le muscle droit fémoral avait la baisse d’activité MMG la plus impor-
tante par rapport au vaste interne et au vaste externe en fonction du nombre de
répétitions. Les auteurs ont expliqué ce résultat par la plus grande proportion de
fibres de type II (rapides) dans le droit fémoral. La baisse plus raide de 'amplitude
MMG pour le droit fémoral s’explique donc par un dé-recrutement plus important
des UM rapides.

Récemment, plusieurs auteurs se sont intéressés a ’application de I’entropie
au signal MMG pour détecter la fatigue musculaire. Dans leur étude, Jiang et al.

(2019) ont étudié 'activité MMG du trapéze supérieur. Les auteurs ont montré que
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pendant une contraction isométrique a 50% de la FMV maintenue jusqu’a épuise-
ment 'entropie de la MMG diminuait significativement en fonction du temps. Les
auteurs ont également observé une baisse de la MPF et de la MDF, mais avec des
R? plus faibles par rapport aux métriques d’entropie utilisées. La baisse d’entropie
du signal MMG avec I’apparition de la fatigue va dans le sens d’'un dé-recrutement
des UM rapides. En effet, le signal MMG étant chaotique par nature (Xie et al.,
2010a; Lozano-Garcia et al., 2018), son énergie et sa complexité diminuent lors-
qu’il y a un dé-recrutement des UM actives. Selon ces résultats, 'entropie serait un
paramétre plus sensible a la fatigue car elle s’adapterait a la nature non-linéaire et
non-stationnaire du signal MMG, comparé aux méthodes de Fourier traditionnelles
utilisées pour calculer la MPF et la MDF.
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1.3 Synthése générale

Dans cette revue de la littérature, nous avons vu que la prévention des TMS
constitue un enjeu de santé publique majeur. Les stratégies de prévention des TMS
reposent principalement sur I’évaluation des facteurs de risques biomécaniques, qui
représentent la cause principale d’apparition des TMS. Nous avons vu qu’il existe
plusieurs méthodes d’évaluations des risques biomécaniques, basées sur ’analyse
des postures. Cependant ces méthodes ne donnent pas d’informations sur la fatigue
musculaire, qui est un facteur de risque important dans ’apparition des TMS. 1l
est possible de détecter la fatigue musculaire avec 'EMG, qui est aujourd’hui la
méthode de référence de mesure de 'activité musculaire. Cependant, cette der-
niére est difficile & mettre en place et est inadaptée aux conditions de terrain. Ces
limites techniques font que l'activité musculaire est une ressource trés peu utilisée
sur le terrain, malgré son application dans la prévention des TMS. Il existe une
alternative & 'EMG, la MMG, qui mesure les vibrations des fibres musculaires
actives. Elle présente plusieurs avantages techniques sur 'EMG, la rendant plus
facile & mettre en place sur le terrain.

Nous avons montré qu’il est possible d’acquérir le signal MMG avec différents
capteurs, dont les accélérométres, qui sont la méthode de référence de la mesure
MMG. Nous avons vu que la MMG est sensible & plusieurs facteurs, comme le
mouvement, qui représente la limite principale dans I'application de la MMG sur
le terrain. Enfin, nous avons vu comment des techniques de traitement du signal
permettent de convertir le signal accélérométrique en signal MMG pour en extraire
des paramétres qui rendent compte des variations d’efforts et qui permettent de
détecter la fatigue musculaire. Il reste néanmoins de nombreux enjeux a répondre
avant de pouvoir utiliser la MMG sur le terrain. C’est dans ce contexte socio-

économique et scientifique que ces travaux de thése CIFRE s’inscrivent.



Chapitre 2

Objectifs de la thése

Nous avons vu que les accélérométres sont la mesure de référence de 'acti-
vité MMG. De nombreuses références d’accélérometres MMG ont été utilisés dans
la littérature, ayant des caractéristiques de sensibilité et de masse différentes. Or,
nous avons vu que ces parameétres, notamment la masse, influence la mesure MMG.
De ce fait le premier objectif de ces travaux était de valider une nouvelle mesure
MMG accélérométrique en répliquant un protocole expérimental en condition iso-
métrique, qui est la condition la plus simple et la plus étudiée dans la littérature.

Dans notre revue de la littérature MMG@G, nous avons vu que ’étude des taches
dynamiques fonctionnelles était trés limitée, malgré un enjeu d’application impor-
tant. La principale cause de ce manque dans la littérature est due a la sensibilité
de la MMG aux artefacts du mouvement. Afin de limiter 'impact des artefacts
du mouvement sur le signal MMG acquis en situation dynamique, les études pré-
cédemment menées dans la littérature ont majoritairement été réalisées lors de
protocoles isocinétiques de flexion et d’extension des articulations du coude et du
genou. Ces mouvements mono-articulaires et guidés ont permis de caractériser la
MMG lors de situations dynamiques controlées mais sont trés éloignées des mouve-
ments fonctionnels réalisés au quotidien, notamment dans le milieu professionnel.
De plus il n’existe a ce jour aucune étude ayant analysé la relation entre le signal
MMG et 'augmentation de I'intensité d’effort lors de taches fonctionnelles comme
le soulevé de charge. De telles études permettraient d’améliorer notre compréhen-

sion de l'activité MMG dans ces conditions. Dans ce contexte, le deuxiéme objectif
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de ces travaux était d’étudier la MMG et 'EMG lors d’un soulevé de charge a dif-
férentes intensité d’effort. Afin de limiter I'impact des artefacts du mouvement, la
tache a été réalisée a vitesse lente et constante, sans chocs. Cette approche consti-
tue une premiére étape vers 'analyse de situations dynamiques plus complexes.

Controler le mouvement pour étudier la MMG lors de conditions dynamiques
est insuffisant et ne permet pas d’appliquer la MMG lors de situations écologiques,
ol les activités réalisées sont variées. Afin de répondre & cette problématique, plu-
sieurs auteurs ont développé des méthodes de filtrage des artefacts du mouvement
basées sur 'EMD qui ont montré une plus grande efficacité que la méthode de réfé-
rence dans la littérature. Cependant, ces méthodes ont été testées lors de situations
controlées (isométriques et isocinétiques) sans chocs. De plus, elles se basent sur
des méthodes de recomposition du signal "indirectes" qui ne sont valables que dans
les conditions testées. Le troisiéme objectif de nos travaux était de proposer et de
tester l'efficacité d’une nouvelle méthode de filtrage basée sur la CEEMDAN pour
décomposer le signal accélérométrique et une méthode de recomposition directe du
signal MMG basée sur l'entropie. Cette étude a été menée lors de manutentions
de charges avec impacts.

Enfin, nous avons vu que la fatigue musculaire joue un role majeur dans 'ap-
parition des TMS. La MMG pourrait ¢tre un candidat séricux pour détecter 'ap-
parition de la fatigue musculaire sur le terrain car elle a montré une sensibilité a
I’apparition de la fatigue en situations controlées. L’objectif final de cette thése
était de tester si la MMG permettrait de détecter la fatigue musculaire lors de
taches dynamiques fonctionnelles comme la manutention de charge. En plus des
méthodes classiques d’extraction de parameétres, les métriques d’entropies tempo-
relles et spectrales ont été utilisées afin de comparer leur sensibilité a 'apparition
de la fatigue musculaire. L’EMG a également été utilisée en combinaison avec la

MMG afin d’avoir une référence.



Chapitre 3

Validation d’une nouvelle mesure
MMG accélérométrique en situation

iIsométrique

3.1 Introduction

Bien que de nombreuses études aient été menées sur la MMG en situation
isométrique (notamment en comparaison avec I'EMG) il était important de véri-
fier la validité d’une nouvelle mesure MMG accélérométrique. A la différence des
précédents accéléromeétres utilisés dans la littérature, ou ’accéléromeétre était di-
rectement fixé sur la peau, 'accélérométre utilisé dans cette étude est intégré et
fixé dans un boitier avec d’autres composants électroniques, comme une centrale
inertielle, la batterie etc. pour une masse totale de 16 grammes. Les différentes

spécifications du capteur sont présentées dans le Tableau 2.
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TABLEAU 2 — Spécifications techniques du capteur MMG.

Type accéléromeétre triaxial capacitif avec sortie digital
Masse 16 grammes

Fréquence de résonance 2.4 kHz

Pleine échelle +2¢g

Non linéarité 0,1% de pleine échelle

Facteur d’échelle 3,9 png / LSB (less significant bit)

Echelle dynamique 98 dB

Plusieurs études ont montré un impact significatif de la masse du capteur sur
la mesure MMG (Santos et al., 2021; Ahn et al., 2016) et ont recommandé que la
masse du capteur ne doit pas excéder 13 grammes (Ahn et al., 2016). En prenant
en compte tous ces éléments, une vérification de la validité de cette nouvelle me-
sure MMG accélérométrique était requise. Dans le but de pouvoir comparer nos
résultats avec la littérature, nous avons choisi d’étudier le signal MMG lors d’un
protocole a contractions isométriques par palier sous-maximaux. Ce type de pro-
tocole est le plus simple a mettre en place et également le plus documenté dans la
littérature. Cette ¢tude a fait I'objet d’une publication scientifique (Correa et al.,

2023) en septembre 2023 dans le journal Sensors.

3.2 Matériel et Méthode

3.2.1 Participants

Seuls des sujets de sexe masculin ont été sélectionnés pour cette étude pour
pour ne pas induire de différence de mesure liée au sexe (Evetovich et al., 1998b).
Les participants ne devaient pas avoir souffert de TMS dans les 6 mois précédant
I'étude. Vingt-deux hommes actifs (adge : 25,5 £ 5,3 ans; taille : 1,79 4+ 0,07 m;
poids : 75,7 £+ 11,9 kg), tous droitiers, ont participé a cette étude. Les participants
ont fourni leur consentement éclairé par écrit avant de participer a cette expérience.
Cette étude a ét¢ approuvée par le Comité d’éthique de la recherche académique
(Université Paris-Saclay, 2021-287).
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3.2.2 Capteurs

Le signal EMG a été enregistré a l'aide de capteurs (Miniwave, Cometa, Italie)
échantillonnés a 2000 Hz et positionnés selon les recommandations du SENTAM
(Hermens et al., 2000). Avant le placement des capteurs EMG, la peau a été rasée
et désinfectée avec des lingettes imbibées d’alcool a 70%. Le signal MMG a été
enregistré a l'aide de capteurs accélérométriques (Moten Technologies, Puteaux,
France) a 1000 Hz (voir Tableau 2 pour les spécifications techniques). Chaque
capteur a ¢té placé sur le ventre du muscle selon les recommandations de la litté-
rature (Ibitoye et al., 2014b; Cescon et al., 2004). Un capteur de force a été utilisé
pour mesurer la force externe au niveau du poignet avec une fréquence d’échan-
tillonnage de 2000 Hz (2715-ISO, Sensy, Jumet, Belgique). Les capteurs ont été
placés uniquement sur le bras dominant de chaque participant (voir Figure 14 pour
Iemplacement des capteurs EMG et MMG). Pour 'EMG, les électrodes ont été
positionnées dans le sens longitudinal par rapport aux fibres musculaires. Pour
la MMG, étant donné que le capteur était un accéléromeétre tri-axial, le sens de

positionnement de celui-ci n’avait pas d’effet.

FIGURE 14 — Emplacement des capteurs EMG et MMG et visualisation des trois axes de
laccélérométre pour la portion longue du Biceps Brachii (A), du Deltoide latéral (B) et de la
téete longue du Triceps Brachii (C).
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3.2.3 Protocole expérimental

Le protocole comprenait deux parties : (i) la mesure de la FMV des muscles
biceps brachial (BB), triceps brachial (TRI) et deltoide latéral (DEL), et (ii) les
contractions sous-maximales a 25%, 50% et 75% de la FMV pour chaque muscle.

Pour les mesures de FMV, les participants devaient effectuer trois contractions
maximales de 3 secondes sur le capteur de force fixé & une structure métallique
réglable. Les essais étaient séparés par des périodes de repos de deux minutes. Pour
le muscle BB et le muscle TRI, le participant avait le coude fléchi & 90° contre le
corps et le capteur de force était placé sur le poignet. Le capteur de force était
orienté vers le bas pour le BB et vers le haut pour le TRI. Pour le muscle DEL,
le bras était tendu vers 'avant parallclement au sol avec le capteur de force sur le

dessus du poignet orienté vers le bas (voir Figure 15).

FIGURE 15 — Position anatomique pour les tests de MVC du Biceps Brachii (A), du Deltoide
latéral (B) et du Triceps Brachii (C).

Pour chaque muscle, la valeur de FMV a été définie comme la valeur la plus
¢levée obtenue parmi les trois essais (Ebersole et al., 1999). Le participant devait
ensuite maintenir des contractions sous-maximales a 25, 50 et 75% de la FMV
pendant 15 secondes, grace a une rétroaction visuelle du niveau de force affiché
sur un écran. Chaque contraction sous-maximale était répétée trois fois, avec une
période de repos d’'une minute et trente secondes. Si la force moyenne obtenue lors
de la portion médiane du palier de contraction (33 - 66%) ne se situait pas a +5%

du niveau requis, I’essai n’était pas validé et était recommencé.
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FIGURE 16 — Illustration de la segmentation des données de force (supérieur) EMG (milieu)
et MMG (inférieur) pour le biceps brachii. Le signal MMG affiché correspond a la norme des 3
composantes de ’accélérométre et n’a été utilisé qu’a des fins de visualisation.

3.2.4 Traitement du signal

Les signaux EMG et de force ont été recueillis via le logiciel QTM (Qualisys,
Goteborg, Suede), permettant leur synchronisation. Le signal MMG a été acquis
a l'aide d’un autre logiciel (Moten Technologies, Puteaux, France) et synchronisé
avec les données EMG et de force par horodatage a partir de I’'Epoch. Les signaux
EMG et MMG ont été filtrés par un filtre Butterworth passe-bande d’ordre 4
entre 20 et 500 Hz (De Luca et al., 2010) et entre 5 et 100 Hz (Ibitoye et al.,
2014b) respectivement. Chaque essai a été segmenté pour ne sélectionner que le
tiers médian (33 - 66%) du temps de contraction selon des études précédentes
(Ebersole et al., 1999; Evetovich et al., 2003; Beck et al., 2006, 2004b) (voir Figure
16).

L’amplitude des signaux EMG et MMG a été calculée en prenant la RMS de
la portion segmentée. Les valeurs RMS des signaux EMG et MMG pour chaque
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muscle ont été normalisées & partir des valeurs RMS moyennes obtenues lors des
trois essais de FMV (Coburn et al., 2004). Les variables étudiées sont désignées par
RMSgrg et RMSyag. Pour estimer le contenu fréquentiel du signal, une FFT
a été effectuée sur les données segmentées et la MPF était calculée. Les variables
étudiées sont désignées par M PFgy g et M PFyye. Malgré la non-stationnarité
des signaux EMG et MMG lors des contractions isométriques et dynamiques, il
a été démontré que les méthodes basées sur la transformée de Fourier étaient
acceptables lors d’actions statiques ou a vitesse modérée pour estimer leur contenu
fréquentiel (Beck et al., 2005b).

RMSyvg et MPFypq ont été calculés selon les équations 9 et 10 respecti-

vement (Krueger et al., 2013) :

RM Sy = \/RMS% + RMS: + RMS} (9)

MPFync = \/MPF} + MPF} + MPF} (10)

ou X, Y et Z représentent les 3 axes de 'accéléromeétre.

3.2.5 Analyse statistique

Un test de répétabilité des valeurs absolues de RM Sgyiq et RM Sy entre les
intensités sous maximales et les muscles ont été réalisés en se basant sur les coeffi-
cients de corrélation intraclasse (intraclass correlation coefficient) (ICC) (3, k) sur
les trois essais pour chaque muscle, selon les recommandations méthodologiques
(Shrout and Fleiss, 1979). Etant donnée que seuls les essais sous maximaux dont
la valeur moyenne de la force pendant le tiers médian de la contraction était au
maximum & +5% du niveau requis, il n’a pas été nécessaire d’effectuer une analyse
de la répétabilité des valeurs de force. Des analyses de la variance (analyses of va-
riance) (ANOVA) a mesures répétées a deux facteurs ont été réalisées pour étudier
les effets combinés des muscles (BB/TRI/DEL) et des intensités (25/50/75/100%
de la FMV) sur RM Sgya, RM Sy, MPFgye et M PFy e indépendamment.
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3.3 Résultats

Les résultats ont été divisés en deux parties principales, i) I'analyse tempo-
relle, basée sur 'amplitude RMS des signaux EMG et MMG et les niveaux de
forces moyens en fonction des paliers de contractions isométriques et ii) l’analyse
fréquentielle, basée sur la MPF des signaux EMG et MMG.

3.3.1 Analyse temporelle

L’analyse temporelle a permis de vérifier les trois hypothéses suivantes i) les
données EMG et MMG sont répétables, quel que soit le niveau d’intensité d’ef-
fort; ii) la force moyenne entre chaque palier de contraction est significativement
différente ; iii) les amplitudes RMS EMG et MMG varient significativement entre

chaque niveau d’intensité.

Répétabilité des données EMG et MMG

Les valeurs d'ICC des amplitude RMS absolues EMG et MMG ainsi que leur
intervalle de confiance & 95% inférieurs et supérieurs, étaient systématiquement
supérieurs & 0,9 (voir Tableau 3). Il n’y avait pas d’effet significatif du niveau
d’intensité sur les scores d’ICC.

TABLEAU 3 — Scores ICC isométriques pour chaque capteur, muscle et niveau d’intensité. Les
ICC sont affichés avec le score - intervalle de confiance & 95% inférieur.

Intensité (% FMV)

Capteur Muscle

25% 50% 5%
BB 0,96 - 0,93 0,97-0,94 0,99 - 0,98
EMG TRI 0,98 - 0,97 0,99 -0,98 0,99 - 0,99
DEL  0,99-0,98 0,99-0,98 0,99 - 0,98
BB 0,97-094 0,96-093 0,97-0,95
MMG  TRI 0,95-0,90 0,97-0,94 0,95-0,91
DEL  0,98-097 098-0,96 0,97 - 0,94
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Force vs intensité d’effort

[ANOVA a mesures répétées a deux facteurs a révélé un effet significatif du
niveau d’intensité sur les données de force normalisées (F'(3,63) = 1855, p <
0,001, n=0,98). L’analyse post-hoc a montré que tous les niveaux de force étaient

significativement différents les uns des autres (p < 0,001).

EMG et MMG vs intensité d’effort

L’ANOVA a mesures répétées sur RM Sga a révélée un effet significatif du
facteur muscle (F(2,42) = 7.65, p < 0.001, n* = 0.03), intensité (F(3,63) = 270,
p < 0.001, n* = 0.75) et de leur interaction (F(6,126) = 2.29, p = 0.039, > =
0.01).

De méme, 'ANOVA & mesures répétées sur RM Sypq a montré un effet si-
gnificatif du facteur muscle (F(2,42) = 6.98, p = 0.001, n* = 0.03), intensité
(F(3,63) = 333, p < 0.001, n* = 0.74), de leur interaction (F(6,126) = 7.6,
p < 0.001, n* = 0.02). Les comparaisons par paires ont mis en évidence que, pour
tous les muscles, toutes les valeurs de RM Sgyq et RM Sy étaient significati-
vement différentes les unes des autres, sauf entre 75% et 100% de la FMV (voir
Figure 17).
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FIGURE 17 — Amplitudes RMS EMG (supérieur) et MMG (inférieur) normalisées en fonction
de l'intensité d’effort isométrique pour chaque muscle étudié.

3.3.2 Analyse fréquentielle

L’ANOVA a deux facteurs sur M PF g a révélé un effet significatif du facteur
muscle (F(2,42) =4, p = 0.024, n? = 0.11) et intensité (F(3,63) = 9.7, p < 0.001,
n* = 0.06) sur M PFgy¢. L’analyse post-hoc, qui a été menée sur tous les muscles
confondus, a révélé que MPFryq a 75% de la FMV était inférieur au MPF aux

autres intensités (voir Figure 18).



66

25 50 75 100
Intensité (% FMV)

FIGURE 18 — MPF EMG moyenne (tous muscles confondus) en fonction de U'intensité d’effort.
X p < 0,001; **F:p < 0,01;*:p < 0,05

L’ANOVA sur M PFy a révélé des effets significatifs du facteur muscle
(F(2,42) = 4.2, p < 0.021, n* = 0.07) intensité (F(3,63) = 11.3, p < 0.001,
n* = 0.11) et de leur interaction (F(6,126) = 3,42, p = 0.003, n* = 0.04). Pour
le BB et le TRI, la MPF a 100% de FMV était significativement plus faible qu’ a
25% et 50% de la FMV (p < 0,001). Pour le TRI, la MPF & 25% de FMV était
également plus élevée qu’a 75% de la FMV (p < 0,05) (voir Figure 19).
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FIGURE 19 — MPF MMG en fonction de 'intensité d’effort pour chaque muscle.

3.4 Discussion

L’objectif de cette étude était de vérifier la validité d'une nouvelle mesure
MMG accélérométrique lors de contractions isométriques a différentes intensités.
Vingt-deux participants masculins ont pris part a cette étude, comprenant des
contractions isométriques sous-maximales a 25%, 50% et 75% de la FMV des
muscles BB, TRI et DEL. Les signaux EMG et MMG ont été recueillis uniquement

sur le bras dominant.

3.4.1 Analyse temporelle

Dans I’ensemble, les scores de répétabilité de la MMG obtenus dans cette étude
sont considérés comme excellents (Koo and Li, 2016) et étaient plus élevés que les
résultats précédemment obtenus dans la littérature (Akataki et al., 1998; Herda
et al., 2008). Une étude relativement récente a rapporté un score d’ICC d’ampli-

tude RMS de 0,79 avec un microphone MMG, qui bénéficie généralement d’une
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résolution du signal plus élevée qu'un accélérométre (Meagher et al., 2020).

Les résultats sur le RM Sy obtenus dans cette étude sont en accord avec
les études précédentes et article de revue le plus récent sur la MMG (Talib et al.,
2018). Dans cette revue, il a été démontré que le RM Syyc augmente avec la
force jusqu’a environ 80% de la FMV et atteint un plateau ou méme diminue
jusqu’a 100% de la FMV en condition isométrique. Les auteurs ont suggéré qu’'une
augmentation du RM Syaq avec la force serait due a 'augmentation du nombre
d’UM actives pour la production de force. Cependant, a des intensités plus élevées
(environ 80% de FMV), la totalité des UM serait recruté, expliquant un plateau
d’amplitude RMS (Orizio and Gobbo, 2006). I a également été suggéré qu’a des
niveaux d’intensités élevés, 'augmentation de la rigidité musculaire, qui est une
fonction des ponts de filaments d’actine et de myosine et de la fusion des secousses
des UM, provoquerait une diminution de I'amplitude RMS (Talib et al., 2018).
Cependant, I'hypothése selon laquelle 'augmentation de la rigidité intramusculaire
atténuerait 'amplitude MMG aurait été infirmée par (Sggaard et al., 2006) qui
n’ont montré aucun impact de la variation de la rigidité musculaire sur I'amplitude
MMG jusqu’a 60% de la FMV.

Un résultat similaire a été obtenu avec 'EMG, ot 'amplitude RMS a augmenté
jusqu’a 75% de la FMV ct a atteint un plateau. Ces résultats sont ¢galement en
accord avec des études et des revues précédentes (Madeleine et al., 2001; Talib
et al., 2018) et confirment qu’a environ 75% de la FMV, la partie majeure des UM
est recrutée. L’évolution de 'amplitude de la MMG et de TEMG en fonction du
niveau de force s’est révélée spécifique au muscle, comme 1’'ont montré (Ebersole
et al., 1999), mais n’a représenté qu’une trés faible partie de la variance totale dans
notre étude (7% = 0,02 et 7% = 0,01 pour la MMG et PEMG, respectivement).

3.4.2 Analyse fréquentielle

Dans notre étude, la M PFgye a diminué entre 25% et 75% de FMV avant
d’augmenter a nouveau a 100% de FMV. Ce résultat concorde avec de précédentes
études en contraction isométrique par palier pour lesquelles les auteurs ont trouvé
une tendance similaire & la diminution de M PFgye de 20% a 80% de la FMV
(Bilodeau et al., 1991). M PFy/p¢ a diminué des basses intensités (25-50% de la
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FMV) aux hautes intensités (75%-100% de la FMV). Pour 'EMG et la MMG, le
MPF rend compte de la fréquence de décharge des UM. Comme la MPF a diminué
avec I'augmentation de l'intensité, nous pouvons conclure que 'augmentation de
la force a été modulée par 'augmentation du nombre d’'UM actives et par la dimi-
nution de la fréquence globale de décharge des UM. Il est également possible que
Paugmentation de la rigidité musculaire et/ou la pression intramusculaire induite
par 'augmentation de 'intensité, ait pu altérer la fréquence de décharge des UM,
se répercutant par un plateau ou une baisse de la M PF)yyq lors de contractions
isométriques par palier (Beck et al., 2007).

Enfin, il est possible que la baisse de la M PFyyg et MPFgyg avec aug-
mentation de I'intensité d’effort soit dii a 'apparition de la fatigue musculaire au
cours du palier de contraction. Etant donnée que la portion du signal sélectionnée
pour chaque palier correspondait aux cing secondes médianes de la durée total du

palier, il est possible que la fatigue apparaisse déja durant cet intervalle temporel,
lors d’intensité modérées a élevées (50% et 75% de FMV) (Orizio et al., 1989).

3.5 Conclusion

Dans cette étude, nous avons validé une nouvelle mesure MMG accéléromé-
trique en montrant des scores de répétabilité excellents et une sensibilité aux
changements d’intensité d’effort similaires & '’EMG en condition isométrique. Les

résultats obtenus dans cette étude sont en accord avec ceux de la littérature.

De futures études en conditions dynamiques sont nécessaires afin d’étendre
le champ de validité de cette mesure hors du laboratoire. Cette perspective fera

I’objet de I'étude suivante de ces travaux de thése.



Chapitre 4

Sensibilité de la MMG aux

changements d’intensité d’effort lors

de soulevés de charges.

4.1 Introduction

Aujourd’hui, mesurer I'activité musculaire dans des situations écologiques est
une problématique majeure. Cela pourrait permettre une meilleure compréhension
du systeme neuromusculaire et de ses adaptations a ’environnement par rapport
aux contractions isolées en laboratoire. Cela pourrait également avoir des appli-
cations significatives : i) en sciences du sport, afin d’évaluer la charge musculaire
et d’améliorer les stratégies d’optimisation des performances, la prévention des
blessures et la rééducation; ii) en ergonomie physique, ou la mesure de I'activité
musculaire peut aider a réduire les TMS liés au travail grace a ’évaluation et a
la re-conception de environnement de travail (Gazzoni et al., 2016); iii) dans
la conception d’interfaces homme-machine, ou I'enregistrement de l'activité mus-
culaire en temps réel peut étre utile pour controler des dispositifs d’assistance
physique tels que les exosquelettes actifs, les cobots et les prothéses myoélectro-
niques.

Pour mesurer efficacement ’activité musculaire lors de taches fonctionnelles et

en situation écologique, la méthode utilisée doit étre facile a mettre en place et a
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utiliser, robuste dans tous les environnements et lors d’acquisitions prolongées. La
MMG, la contrepartie mécanique de '’EMG, semble étre une méthode prometteuse
pour une telle application. Les accélérométres, qui sont la méthode de référence de
la MMG présentent un avantage par rapport a 'EMG car ils peuvent étre utilisés
de maniére "2 en 1", & la fois pour mesurer I'activité musculaire (grace au contenu
haute-fréquence situé dans le bande de fréquence 5-100 Hz) et segmenter les pos-
tures ainsi que les mouvements (grace au contenu basse-fréquence dans la bande
de fréquence 0-5 Hz). Cependant, malgré un grand nombre d’études concernant
les contractions isométriques et isocinétiques, peu d’études caractérisent la MMG
lors d’activités fonctionnelles polyarticulaires. Dans leur étude, Woodward et al.
(2017) ont utilisé la MMG du muscle gastrocnémien latéral lors de la marche afin
de classer différentes démarches (typiques et atypiques), notamment entre un par-
ticipant atteint d’'une paralysie cérébrale et un participant sain. Ils ont également
utilisé la MMG du gastrocnémien latéral de sujets sains afin d’améliorer I'efficacité
d’un algorithme a différencier la marche de la course. La limite de cette étude et de
ces résultats est qu’ils ont été obtenus a partir d’échantillons trés faibles. Yu et al.
(2020) ont utilisé I'activité MMG du quadriceps fémoral et de I'ischio-jambier afin
de différencier plusieurs activités dynamiques : marcher, monter et descendre des
escaliers et courir ol une précision de 98,2% a ¢été obtenue avec un modele de Mar-
kov caché (un algorithme statistique). Enfin, Woodward et al. (2019) ont utilisé
une IMU afin de segmenter les différentes phases d'un squat (entrée, maintient,
sortie). Ils ont montré que lactivité MMG des muscles du quadriceps fémoral était
différente en fonction des phases et qu’il était donc possible de 'utiliser afin de
segmenter différentes phases d’un mouvement dynamique polyarticulaire comme
le squat.

A notre connaissance, aucune autre étude sur la MMG n’a été effectuée lors
de taches de soulevé de charges, bien qu’elles soient omniprésentes dans le sport,
le travail manuel et les activités quotidiennes. Tout d’abord, de telles recherches
pourraient évaluer la validité des mesures de MMG dans ces conditions. De plus,
elles pourraient fournir des informations significatives sur les synergies musculaires
et les réponses neuromusculaires lors de situations fonctionnelles. Ainsi, ’objectif
de cette étude est d’analyser une tache de soulevé de charges a la fois avec la MMG

et 'EMG pour explorer les applications de la MMG lors de conditions dynamiques
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complexes.

4.2 Matériel et Méthode

Etant donné que cette étude et la précédente faisaient partie de la méme cam-
pagne d’expérimentation, les participants ainsi que le matériel utilisé étaient les

mémes (voir section 3.2.1).

4.2.1 Protocole expérimental

Le protocole consistait en 10 répétitions de soulevé de charge au-dessus du
niveau des épaules avec les deux mains. Les différents poids ont été dérivés de la
FMV obtenue pour le muscle BB en condition isométrique. Plus précisément, la
force obtenue lors de la FMV a été convertie en une masse a soulever (25%, 50% et
75% de la FMV). Le muscle BB a été choisi par rapport aux muscles TRI et DEL
comme référence car il était le plus fort des trois et permettait ainsi d’avoir les plus
grandes différences de charge entre les intensités. Chaque répétition débutait par
le soulevé de la charge du milieu du tibia jusqu’au dessus des épaules et de revenir
a la position initiale (voir Figure 20). Pour limiter au maximum les différences
cinématiques et de stratégies d’activation musculaire, Le participant était tenu
de maintenir une vitesse constante ainsi que le dos droit tout au long de chaque
répétition, afin d’avoir la méme technique entre les différentes masses soulevées.
Le rythme des répétitions était fixé a six secondes a ’aide d’un métronome. Avant
I’expérience, chaque participant a eu une session d’entrainement avec une barre

vide (2 kg) pour pratiquer le mouvement, la technique et le rythme requis.
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(a) Phase1 (b) Phase2 (c) Phase3 (d) Phased4 (c) Phase5 (b) Phase6 (a)

FIGURE 20 — Exemple de la tache de soulevé de charge réalisée lors de la procédure de test
dynamique. Une répétition consistait & passer de la posture (a) a la posture (d) et a revenir a
la posture initiale. Les postures étaient séparées d’une seconde les unes des autres a l'aide d’un
métronome. Les participants étaient invités & maintenir une vitesse constante tout au long de
chaque répétition.
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FIGURE 21 — Angle d’inclinaison du capteur accélérométrique positionné sur BB en fonction
du temps lors d’une répétition compléte de soulevé de charge. Chaque lettre correspond a chaque
posture de la Figure 20 (I’alignement temporel entre les deux figures est respecté).

4.2.2 Traitement du signal

Les signaux EMG et de force ont été recueillis via le logiciel QTM (Qualisys,
Goteborg, Suéde), permettant leur synchronisation. Le signal MMG a été obtenu

a l'aide d'un autre logiciel (Moten Technologies, Puteaux, France). Les signaux
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EMG et MMG ont été filtrés en bande passante entre 20 et 500 Hz (De Luca
et al., 2010) et entre 5 et 100 Hz (Ibitoye et al., 2014b) respectivement.

L’amplitude des signaux EMG et MMG a été calculée en prenant la RMS de
la portion segmentée. Les valeurs RMS des signaux EMG et MMG pour chaque
muscle ont été normalisées & partir des valeurs RMS moyennes obtenues lors des
trois essais de FMV (Coburn et al., 2004). Les variables étudiées sont désignées par
RMSgng et RM Sy Pour estimer le contenu fréquentiel du signal, une FFT
a été effectuée sur les données segmentées et la MPF a été calculée. Les variables
étudiées sont désignées par M PFgyg et M PFyyq.

RMSyvg et MPFypq ont été calculés selon les équations 9 et 10 respecti-
vement Krueger et al. (2013).

Les données accélérométriques ont d’abord été filtrées en passe-bas & 5 Hz pour
ne conserver que les données de mouvement (motion) (MOT), qui sont composées
d’accélérations a basse fréquence (Posatskiy and Chau, 2012). Le signal MOT de
I’accélérométre situé sur le muscle BB a été utilisé pour calculer 'angle de tangage

0 exprimé en degrés du capteur en utilisant I’équation 11 :

0 = arctans(Z, VX% 4+ Y?) (11)

ou X, Y et Z représentent les 3 composantes de ’accélérométre.

I’angle de tangage correspond a ’angle d’inclinaison du capteur par rapport a
laxe de la gravité. 6 a été utilisé pour segmenter les phases de (1) traction de la
charge du milieu du tibia au niveau de la hanche (de la posture a a b), (2) soulevé
de la charge de la hanche au niveau des épaules (de la posture b a ¢), (3) poussée
de la charge au-dessus des épaules (de la posture ¢ a d), (4) abaissement de la
charge au épaules (de la posture d a c), (5) abaissement de la charge & la hanche
(de la posture ¢ a b) et (6) abaissement de la charge jusqu’au milieu du tibia (de
la posture b a a) (voir Figure 20 et 21). La RMS et la MPF ont été utilisés pour
calculer 'amplitude du signal et le contenu fréquentiel sur les données segmentées.
Les données EMG et MMG n’ont pas été normalisées car il n’y avait pas de mesures

de FMV dynamiques.
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4.2.3 Analyse statistique

Un test d'ICC (3, k) a été réalisé afin de quantifier la répétabilité des don-
nées MO'T sur les niveaux d’intensité pour chaque muscle. Des ANOVA a mesures
répétées a deux facteurs (intensitéx phase) ont été effectuées pour RM Sgua,
RM Sy, MPFgyG et M PFyye séparément pour chaque muscle. Nous avons
exclu les phases 1 et 6 de I'analyse car le recrutement des trois muscles du membre
supérieur pendant ces phases était négligeable. Lorsque cela était requis, les ana-
lyses post-hoc ont été réalisées en utilisant la correction de Bonferroni. Lorsqu’une
interaction intensité X phase était significative, nous nous sommes concentrés sur
les comparaisons appariées uniquement entre les phases concentrique et excen-
trique du mouvement ou chaque muscle était le plus recruté. Pour le muscle BB,
les phases 2 et 5 ont été identifiées comme les phases concentrique et excentrique
respectivement (voir Figure 20). Pour les muscles TRI et DEL, les phases 3 et 4
ont été identifices comme les phases concentrique et excentrique respectivement
(voir Figure 20). Les amplitudes RMS moyennes de MMG et EMG en fonction de
% FMV ont été examinées a I’aide d’un modele de régression linéaire et du test de
corrélation de Pearson pour chaque muscle et sujet. Des t-tests indépendants ont
été réalisés pour comparer les coefficients de détermination R? obtenus de 'EMG
et du MMG. Toutes les analyses statistiques ont été effectuées sur JASP version
0,17. Un alpha de 0,05 a été considéré comme significatif pour toutes les compa-
raisons et corrélations. Toutes les données sont présentées sous forme de moyenne

+ écart-type.

4.3 Reésultats

4.3.1 Analyse du domaine temporel

Les résultats ICC pour évaluer la répétabilité des données MOT entre les ni-
veaux d’intensité pour chaque muscle étaient les suivants : 0,96 pour le BB, 0,99
pour le DEL et 0,98 pour le TRI. Toutes les ANOVA & mesures répétées a deux
facteurs sur RM Sy et RM Sgyq ont révélé un effet significatif de l'intensité,

de la phase et une interaction significative entre I'intensité et la phase pour chaque
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muscle (voir Tableau 4).

TABLEAU 4 — Résultats des ANOVA & mesures répétées a deux facteurs des amplitudes RMS
MMG et EMG pour chaque muscle.

Capteur Muscle Facteur df F p n?
Intensité (2,36) 96 <0,001 0,40
BB Phase (3,54) 36 <0,001 0,29
Intensité x Phase (6, 108) 55 <0,001 0,02
Intensité (2,36) 84 <0,001 0,30
MMG TRI Phase (3,54) 33 <0,001 0,35
Intensité x Phase (6, 108) 7,8 <0,001 0,02
Intensité (2,36) 96 <0,001 0,40
DEL  Phase (3,54) 36 <0,001 0,29
Intensité x Phase (6, 108) 55 <0,001 0,02
Intensité (2,36) 37 <0,001 0,16
BB Phase (3,54) 21 <0,001 0,32
Intensité x Phase (6, 108) 5,5 <0,001 0,04
Intensité (2,36) 52 0,01 0,05
EMG TRI Phase (3,54) 38 0,015 0,13
Intensité x Phase (6, 108) 4,58 <0,001 0,01
Intensité (2,36) 32 <0,001 0,12
DEL  Phase (3,54) 58 <0,001 0,59

Intensité x Phase (6, 108) 13 <0,001 0,02

Niveaux d’intensités

pour le BB, l'analyse post-hoc a mis en évidence des valeurs de RM Sy
significativement différentes entre les niveaux d’intensité, sauf entre 25% et 50%
de la FMV dans la phase 5 (contraction excentrique). Pour le muscle TRI, les
valeurs de RM Sy étaient différentes entre les intensités, sauf entre 50% et 75%
de la FMV dans la phase 3 (contraction concentrique). Pour le muscle DEL, les
valeurs de RM Sy nq étaient différentes entre toutes les intensités pour les phases
concentriques et excentriques de la contraction.

Pour 'EMG, les valeurs RMS du muscle BB étaient différentes entre 25% et
75% de la FMV pour la phase 2 et 5 (contractions concentrique et excentrique),
cependant il n’y avait pas de différences RMS entre 50% et 75% de la FMV pour
la phase 2 et entre 25% et 50% de la FMV pour la phase 5. Pour le muscle TRI, les
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FIGURE 22 — Valeurs absolues des RM Sg ¢ et RMSyva en fonction de la phase du mou-
vement (entre 2 et 5) pour chaque intensité et chaque muscle.

valeurs RMS étaient uniquement différentes entre 25% et 75% de la FMV pour la
phase 3 (contraction concentrique). Pour le muscle DEL, les valeurs RMS étaient
différentes les unes des autres, sauf entre 50% et 75% de la FMV pour la phase 3

(contraction concentrique) (voir Figure 22).

Phase concentrique vs excentrique

Pour la MMG, il n’y avait aucune différence dans les RMS entre les phases
concentrique et excentrique pour le muscle BB pour tous les niveaux d’intensité.
Pour les muscles TRI et DEL, les RMS pendant la contraction concentrique (phase
3) étaient inférieurs a la partie excentrique (phase 4) pour 50% et 75% de la FMV.

Pour 'EMG, il n’y avait aucune différence dans les RMS entre les phases
concentrique et excentrique pour les muscles BB et TRI pour tous les niveaux d’in-
tensité. Pour le muscle DEL, les valeurs RMS pendant sa contraction concentrique
étaient supérieures a la contraction excentrique pour tous les niveaux d’intensité

(p < 0.001).
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Relation entre RMS et % FMV

Pour les muscles BB et TRI, les R? du MMG étaient significativement supé-
rieurs a ceux de 'EMG (p = 0.015 et p < 0.01 respectivement). Pour le muscle
DEL, il n’y avait aucune différence entre les coefficients de détermination moyens
de 'EMG et du MMG (voir Figure 23).
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FIGURE 23 — Relations linéaires moyennes et valeurs moyennes des R? entre les amplitudes
RMS EMG et MMG et l'intensité d’effort pour chaque muscle pendant la tache de soulevé de
charge. L’unité d’amplitude RMS sur ’axe des ordonnées est en mV pour 'EMG et en mg pour
la MMG. Quel que soit le muscle étudié, la variance du modéle MMG est plus faible que celle de
I'EMG, expliquant les valeurs de R? plus élevées pour la MMG

Analyse du domaine fréquentiel

tous les résultats des ANOVA & mesures répétées a deux facteurs sur les

MPFy e et MPFEFgy sont présentées dans le Tableau 4.

Niveaux d’intensité

L’analyse post-hoc a indiqué que pour la MMG, la MPF du TRI a diminué avec
laugmentation de la charge. La MPF a 75% de la FMV était significativement plus
basse que a 25% et 50% de la FMV. La MPF de 'EMG pour le TRI et le DEL a
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TABLEAU 5 — Résultats de PANOVA a mesures répétées a deux facteurs sur la MPF MMG et
EMG pour chaque muscle. Seuls les effets significatifs sont affichés.

Capteur Muscle Facteur df F p n?
Intensité ,36) - - -
BB Phase ,b4) 61 <0,001 0,67
Intensité x Phase (6, 108) - -

Intensité
MMG TRI Phase

14 <0,001 0,04
53 <0,001 0,61

ocwvowivoww
= oo
R
SN—

Intensité x Phase (6, 108) 10 <0,001 0,04
Intensité ,36) - - -
DEL  Phase ,04) - - -
Intensité x Phase ,108) 4 <0,001 0,05
2,36) - - -
BB Phase 3,54) 9 <0,001 0,24
Intensité x Phase (6, 108) - - -
Intensité 2,36) 56 <0,001 0,20

EMG TRI Phase
Intensité x Phase
Intensité
DEL Phase
Intensité x Phase

3,54) 17 <0,001 0,28
6,108) 7 <0,001 0,04
2,36) 14 <0,001 0,05
3,54) 37 <0,001 0,55

(
(
(
(
(
(
(
(
(
Intensité (
(
(
(
(
(
(
(
(6, 108) - - -

également montré des résultats similaires ot la MPF diminuait significativement

entre tous les niveaux d’intensité.

4.4 Discussion

4.4.1 Analyse temporelle

Grace a I'analyse de la répétabilité des données MOT et aux scores ICC, il a
été vérifié a posteriori qu’il n’y avait pas de différences cinématiques significatives
entre les essais avec différentes charges qui pourraient conduire & des interpré-
tations erronées des signaux MMG et EMG. Dans la présente étude, nous avons
observé un effet significatif de 'intensité, ot RM Sgpq et RM Syye augmentaient
de maniére linéaire avec la charge. Ce résultat est en accord avec ceux obtenus lors

des tests isométriques et dans des recherches antérieures pendant des conditions
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isocinétiques mono-articulaires (Beck et al., 2006, 2004a,b). Comme dans 1’étude
précédente, ces résultats mettent en évidence le recrutement progressif de nou-
velles UM avec 'augmentation de la charge soulevée. Nous avons constaté que le
EMGRrys du muscle sollicité était plus grand dans la partie concentrique de la
contraction que dans la partie excentrique, bien qu'un comportement inverse ait
été trouvé pour le RMS MMG. Ces résultats sont conformes a ceux obtenus précé-
demment en condition isocinétique, ot les auteurs ont conclu que le tremblement
musculaire était plus important pendant la partie excentrique de la contraction (Qi
et al., 2011). Ces résultats sont également cohérents avec ceux obtenus lors d'une
tache de squat non chargée, pour laquelle le RM Sy du muscle droit fémoral
était plus important en entrée (phase excentrique) qu’en sortie du squat (phase
concentrique) (Woodward et al., 2019).

Enfin, le principal résultat de cette étude concerne le fait que la MMG était plus
sensible aux changements de charge que 'EMG en condition dynamique. L’am-
plitude du MMG présentait des tailles d’effet d’intensité systématiquement plus
importantes dans les ANOVA et des corrélations significativement plus importantes
avec la charge pour les muscles BB et TRI. Un résultat similaire a été trouvé lors
du cyclisme incrémentiel, pour lequel les auteurs ont montré que "l’amplitude du

MMG refléte plus étroitement les changements de puissance" (Perry et al., 2001).

4.4.2 Analyse fréquentielle

Dans cette étude, la M PFgyc a diminué de maniére significative avec 1'aug-
mentation de la charge pour les muscles TRI et DEL. La méme relation entre MPF
et charge a été trouvée pour la MMG, mais uniquement pour le muscle TRI. Ces
résultats sont conformes avec ceux obtenus en condition isométrique, ou la MPF
a 75% de la FMV était inférieur a 25% de la FMV. De plus, les réponses MPF
vs force sont spécifiques au muscle, car il n’y avait ni augmentation ni diminution
significative pour le BB, la fois pour 'EMG et la MMG. Ce résultat est en accord

avec des études précédentes en condition isocinétique (Beck et al., 2006, 2004a,b).
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4.5 Limites

Une des limites de cette étude est 'absence de normalisation des signaux EMG
et MMG en conditions dynamiques. Comme 'amplitude MMG est plus élevée en
condition dynamique qu’en condition isométrique (Beck et al., 2004b), nous n’au-
rions pas pu normaliser les signaux MMG dynamiques par rapport aux signaux
obtenus lors des FMV isométriques. Une autre limite est que, en condition dy-
namique, la MMG peut étre pollué par des artefacts de mouvement malgré un
filtrage passe-bas au-dessus de 5 Hz (Posatskiy and Chau, 2012). Bien qu’une véri-
fication ultérieure a été mené sur la cinématique entre les niveaux d’intensité, des
artefacts, tels que le tremblement musculaire ou les harmoniques du mouvement
de fréquences plus élevées pourraient avoir altéré le signal MMG (Posatskiy and
Chau, 2012). Dans de futures recherches, pour résoudre ces limites, nous pourrions
améliorer le traitement du signal MMG pour mieux filtrer les artefacts de mou-
vement en conditions dynamiques. Une piste prometteuse, ayant fait ses preuves
en situation isométrique et isocinétique, serait d’utiliser des algorithmes basés sur
IPEMD (voir section 1.2.3) pour filtrer le signal accélérométrique de maniére adap-
tative (Wang et al., 2019a; Li et al., 2022).

4.6 Conclusions

A notre connaissance, cette étude est la premiére a examiner la MMG et TEMG
lors d’une tache de soulevé de charge a différentes intensités. Cette étude élargit le
champ de connaissance de la MMG dans le contexte des activités fonctionnelles. Le
RMS du signal MMG était plus sensible aux changements de charge que le signal
EMG. En revanche, la MPF du signal EMG était plus sensible aux changements
de charge. Dans I'’ensemble, ces résultats soutiennent la faisabilité de 1'utilisation
de la mesure de la MMG lors d’activités fonctionnelles complexes, telles que le
soulevé et la manutention de charges. De plus, les signaux EMG et MMG peuvent
étre utilisés ensemble pour fournir des informations complémentaires sur les stra-
tégies de recrutement des unités motrices, a la fois dans les domaines temporel

et fréquentiel. Cette étude a souligné que le signal MMG peut étre utilisé pour
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des applications pratiques telles que dans la science du sport ou I’évaluation de
I’ergonomie physique.

De futures études en termes de traitement du signal sont nécessaires afin d’amé-
liorer la fiabilité et la robustesse du signal MMG aux artefacts du mouvement, dans
le but d’applications écologiques. Cette perspective fait 'objet de la prochaine

¢tude de ces travaux de thése.



Chapitre 5

Filtrage des artefacts du mouvement

lors de manutentions de charges

5.1 Introduction

Le frein principal pour 'application de la MMG en situations dynamiques fonc-
tionnelles et sur le terrain est sa sensibilité au mouvement. En effet, les accéléra-
tions du mouvement partagent une bande de fréquence importante avec le signal
MMG (Posatskiy and Chau, 2012), limitant actuellement les applications de la
MMG au laboratoire (Li et al., 2022). Posatskiy and Chau (2012) ont montré que
le filtrage classique entre 5 et 100 Hz ne filtrait pas la totalité des artefacts du
mouvement dont la fréquence peut aller jusqu’a 15 Hz. Woodward et al. (2017)
ont proposé une méthode adaptative basée sur une référence du mouvement pour
filtrer les artefacts du mouvement du signal MMG lors de la marche. Tout d’abord,
ils ont utilisé un microphone pour acquérir le signal MMG et un accélérométre tri-
axial comme référence du mouvement. Leur méthode consistait a; i) filtrer le signal
MMG entre 10 et 100 Hz, ii) calculer la norme du vecteur accélération de 'accé-
lérométre, iii) normaliser la norme entre zero et un pour obtenir la magnitude de
Paccélération, iii) diviser le signal MMG filtré par la magnitude de 'accélération
pour obtenir un signal MMG "dé-bruité". Lorsque la magnitude de ’accélération
est élevée (= 1), le signal MMG filtré est peu altéré alors qu’il est amplifié lors

que la magnitude de I'accélération est faible. Cela & pour effet de réduire I'am-

83



84

plitude du signal MMG lors des impacts au sol qui augmentent artificiellement
son amplitude. Cette approche a plusieurs limites : i) on perd le sens physique du
signal MMG dé-bruité, qui ne correspond plus & celui du signal d’origine (exprimé
en Volt) car on divise une onde de pression par une accélération (on se retrouve
avec un signal sans unité) ii), cette division terme a terme entre le signal MMG
filtré et la magnitude de I'accélération altére le contenu fréquentiel du signal MMG
dé-bruité" de sortie qui ne peut étre traité que dans le domaine temporel et iii),
I'utilisation d’un filtre avec une coupure passe-haut a 10 Hz supprime une par-
tie du signal MMG basse fréquence caractérisant 'activité des UM lentes (Orizio,
1993). Enfin, bien que l'utilisation d’un microphone MMG ne soit pas une limite
méthodologique, 'application de cette méthode de filtrage n’est pas adaptée pour
un capteur MMG accélérométrique.

Afin de répondre a la problématique de paramétrer a priori une coupure passe-
haut, plusieurs études ont été menées pour proposer des méthodes de traitement
du signal capables d’extraire le signal MMG du signal accélérométrique de maniére
adaptative (Wang et al., 2019b; Li et al., 2021, 2022). Cependant, ces études ont
été menées uniquement lors de situations controlées (isométriques et isocinétiques).
Les méthodes utilisées dans ces études sont basées sur 'EMD qui permet de décom-
poser un signal non-stationnaire et non-linéaire en IMF. Depuis son introduction
par Huang et al. (1998), PFEMD a subit plusieurs améliorations, notamment la
CEEMDAN qui est actuellement la plus avancée et la plus efficace (Torres et al.,
2011). Une description générale de 'EMD et de la CEEMDAN est faite dans la
1.2.3. Elle a récemment été utilisée par Li et al. (2022) en condition isométrique
pour filtrer les artefacts du mouvement. La limite principale des méthodes em-
ployées par Wang et al. (2019a) et Li et al. (2022) réside dans la recomposition des
IMF. Appliquée a la décomposition du signal accélérométrique, les IMF obtenues
par la CEEMDAN peuvent étre classées en trois catégories : bruit-blanc, MMG
et mouvement (dans I'ordre décroissant de fréquence). L’objectif générale de la
phase de recomposition est de conserver les IMF du signal MMG et rejeter les
autres. Cependant, les méthodes employées jusqu’a maintenant sont "indirectes"
et consistent a caractériser les IMF du bruit-blanc et des artefacts du mouvement
plutot qu’a caractériser celles du signal MMG directement. La principale limite

de cette approche est qu’elle est sensible au paramétrage du bruit-blanc de la
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CEEMDAN et surtout aux caractéristiques des accélérations du mouvement, qui
dépendent des conditions expérimentales. Ces méthodes de recompositions du si-
gnal MMG ne peuvent donc pas étre généralisées a d’autres conditions, notamment
en situations dynamiques non controlées comme nous allons le voir dans la section
5.2.4 de ce chapitre.

Aucune étude n’a tenté de recomposer le signal en définissant un critére d’in-
clusion des IMF a partir des caractéristiques intrinséques du signal MMG. Cette
approche serait plus robuste aux différents modes de contractions (isométriques ou
dynamiques) car elle se baserait directement sur les propriétés du signal MMG et
non celles des artefacts du mouvement. Etant donné la nature chaotique du signal
MMG il est possible d’utiliser cette propriété pour faire une sélection des IMF du
signal MMG. Li et al. (2022) ont récemment proposé une méthode de recomposi-
tion des IMF basée sur 'entropie d’échantillon des IMF dans le domaine temporel.
Cependant, dans leur étude, celle-ci est utilisée pour isoler les IMF des artefacts
du mouvement et non pour sélectionner celles du signal MMG.

Le but de cette étude est de proposer une nouvelle méthode de filtrage basée sur
la CEEMDAN pour décomposer le signal accélérométrique et une recomposition
directe des IMF du signal MMG basée sur ’entropie. Cette nouvelle méthode de
filtrage sera appliquée & une tache dynamique fonctionnelle, la manutention de
charge, ou des chocs liés a la marche seront présents. Afin d’évaluer lefficacité
de la méthode proposée, elle sera comparée avec la méthode de filtrage MMG de
référence (filtre Butterworth passe-bande d’ordre 4 entre 5 et 100 Hz (Ibitoye et al.,
2014b)).

5.2 Matériel et Méthode

5.2.1 Participants

Vingt-et-un participants (9 femmes et 12 hommes) ont participé a cette étude
(age : 27,7 + 3,9 ans; taille : 175,6 £ 8,6 cm; masse : 71,2 + 10,9 kg). Les parti-
cipants n’étaient participant a aucuns troubles musculosquelettiques durant les 6
mois précédant cette expérience. Avant de participer, chaque participant a donné

a ’écrit son consentement éclairé. Cette expérience a été approuvée par le Co-
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mité d’éthique de la Recherche des Sciences et Techniques des Activité Physiques
et Sportives (CERSTAPS) et a eu lieu au laboratoire CIAMS de la Faculté des

Sciences du Sport de I’Université Paris-Saclay.

5.2.2 Capteurs

Le signal EMG a été enregistré a I'aide de capteurs (Miniwave, Cometa, Italie)
échantillonnés a 2000 Hz et positionnés suivant les recommandations du SENTAM
(Hermens et al., 2000). Avant le placement des électrodes EMG, la peau a été
rasée et désinfectée a 'aide de lingettes imbibées d’alcool & 70%. Le signal MMG
et les accélérations du mouvement ont été enregistrés par un capteur constitué
d’un accélérometre triaxial et d’'une IMU (Moten Technologies, Puteaux, France)
échantillonés respectivement & 1000 et 100 Hz. Chaque capteur MMG était placé
sur le ventre du muscle selon les recommandations de la littérature (Ibitoye et al.,
2014a). Les capteurs ont été placés uniquement sur le c6té dominant de chaque
participant. L’activité musculaire du BB, du DEL et des érecteurs spinaux (ES) a

été mesurée dans cette étude.

5.2.3 Protocole expérimental

Mesures des FMV

Un échauffement articulaire et musculaire de cinq minutes était réalisé avant le
début de Pexpérience. A la suite de cet échauffement, trois mesures de la FMV de
trois secondes chacune ont été effectuées pour chaque muscle. Chaque répétition
était séparée d’une minute de repos passif. Pour la FMV du BB, le coude était fliéchi
a 90° avec le bras le long du corps et le poignet en position neutre. Pour le DEL,
le bras ¢tait fléchi avec le coude en extension, paralléle au sol. Le capteur de force
était positionné au niveau du poignet. Pour les ES, le participant était allongé
sur le ventre sur une table de manipulation, et devait effectuer une extension
maximale de tronc. Le capteur de force portable était positionné entre les scapulas

du participant.
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Manutention de charge

La tache dynamique consistait en la répétition de manutentions de charge entre
un point A et B séparés par 10 pas. Un trajet de manutention était constitué de
trois phases : i) une phase de soulevé de charge ou le participant partait en position
baissée, ii) une phase de manutention de charge en marchant ou le participant
était redressé et portait la charge avec les deux mains, les coudes prés du corps et
flechis & 90°, iii) une phase de dépose de charge au sol. Le temps d'un trajet de
manutention était fixé & 7 secondes. aprés avoir posé la charge au sol, le participant
avait 3 secondes pour effectuer un demi-tour et répéter la tache dans l'autre sens.
Chaque participant devait répéter cette tache pendant 4 minutes, soit effectuer 24
trajets de manutentions sans interruption (6 trajets/minute pendant 4 minutes).
Les informations sonores nécessaires au respect de la consigne temporel étaient
données au participant a 'aide de 'application mobile Tabata Timer. La masse a
soulever était fixée a 50% de la FMV des ES.

5.2.4 Traitement du signal

Segmentation des données

Le premier enjeu du traitement du signal était de segmenter I'activité afin de ne
conserver que les phases du mouvement ou le participant effectuait la manutention
de charge. Pour segmenter ces différentes phases, nous avons utilisé I’accéléromeétre
positionné sur les érecteurs spinaux du participant. Nous avons appliqué un filtre
Butterworth passe-bas d’ordre 4 a 2 Hz sur les données brutes afin de ne récupérer
que les accélérations basses fréquences liées au mouvement (Ji and Pachi, 2005).
Ensuite, nous avons calculé I'angle d’inclinaison 6 du capteur par rapport & I'axe
de la gravité selon la formule 11 précédemment utilisée. I’angle € nous a permis
de déterminer lorsque le participant était en position baissée (lors du soulever et
du dépot de charge) ou en position debout (lors de la marche). les pics d’angle 6
correspondait aux moments ou le participant était en position baissée. Un trajet
complet de manutention de charge correspondait a I'intervalle de temps entre deux
pics d’inclinaison du tronc (voir Figure 24). Greene et al. (2019) ont montré qu'un

seuil de 40° d’inclinaison du tronc permettait de différencier la position débout de
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la position baissée ou d'un squat. Dans cette étude, nous avons utilisé un seuil

minimum de 30° afin d’inclure la totalité des trajets de manutentions.

80
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FIGURE 24 — Exemple de ’angle d’inclinaison du tronc & partir de 'accéléromeétre posé sur les
érecteurs spinaux lors de deux répétitions de manutentions de charges. Chaque zone coloriée en
vert correspond a un trajet complet de manutention de charge.

Apreés avoir identifié les débuts et fins des trajets de manutention, il a fallu
séparer les 3 phases du mouvement (soulevé, marche, dépot). La phase de soulevé
de charge correspondait a l'intervalle de temps ou 'angle d’inclinaison du tronc
diminue et le dépot de charge correspondait au moment ot 'angle d’inclinaison
du tronc augmente. La phase de marche (manutention) correspondait au temps
restant entre les deux phases, ot 'angle d’inclinaison du capteur oscille autour
de sa valeur minimale locale. Pour segmenter ces différentes phases, nous avons
calculé les dérivées successives de 'angle d’inclinaison pour en déduire la vitesse

et accélération angulaire (voir Figure 25).
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FIGURE 25 — Exemple de l'angle d’inclinaison du tronc (graphique supérieur) et de ses dérivées

du premier (graphique central) et du second ordre (graphique inférieur) lors d’un trajet de
manutention de charge.

Le début et la fin de la marche correspondaient & la premiére et a la derniére
occurrence de la combinaison des conditions suivantes :
— l'angle d’inclinaison a l'instant t est inférieure a sa moyenne sur la durée
totale du trajet
— la vitesse angulaire change de signe

— laccélération angulaire est positive.

En respectant ces trois régles simples que nous avons établies, nous avons seg-
menté la totalité des trajets de manutention. Un exemple de segmentation des trois
phases d’un trajet de manutention est illustré en Figure 26. Dans cette étude, nous
n’avons traité que la phase de marche, que nous nommerons a présent manutention
de charge. Seules les accélérations transversales au plan du capteur (axe Z) ont

été utilisées pour le reste de 'analyse.
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FIGURE 26 — Exemple de segmentation de I’angle d’inclinaison du tronc en fonction du temps.
La courbe rouge correspond a ’angle d’inclinaison lors de la phase de soulevé de charge, la bleue
représente la phase de marche et la verte la phase de dépot de charge. Les pointillés correspondent
a la valeur seuil, calculée & partir de la moyenne de I’angle d’inclinaison sur la durée totale du
trajet.

Filtrage des artefacts du mouvement

Le deuxiéme enjeu de traitement était le filtrage des artefacts du mouvement
pour extraire le signal MMG lors des manutentions de charge. Le filtrage était basé
sur la CEEMDAN pour décomposer le signal accélérométrique . La CEEMDAN
a été présentée en détail dans la section 1.2.3 de la revue de la littérature. Nous
avons paramétré la CEEMDAN avec € = 0,2 (permet de controler 'amplitude du
bruit blanc) selon les recommandations de Colominas et al. (2013) et un nombre
d’itérations de 500. Une exemple de décomposition pour un trajet de manutention

est illustré en Figure 27.
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FIGURE 27 — Exemple de la décomposition du signal accélérométrique du BB lors de la phase
de marche par la CEEMDAN en fonction du temps (graphique de gauche) et dans le domaine
fréquentiel (graphique de droite) ot les PSD ont été lissées a l'aide d’un filtre de Savitzky-Golay
d’ordre 3 avec une fenétre de 100 points pour une meilleure représentation. On remarque bien que
plus l'index des IMF augmente, plus amplitude des IMF augmente et leur fréquence diminue.

La complexité d’une méthode de filtrage basée sur une décomposition modale
réside dans la recomposition du signal d’intérét. Dans le cadre de I'application de
la CEEMDAN pour filtrer le signal MMG accélérométrique, plusieurs méthodes
de recomposition des IMF ont été proposées (Wang et al., 2019a; Li et al., 2022).
Cependant, ces derniéres ne permettent quune recomposition indirecte du signal
MMG, en isolant les IMF du bruit blanc et du mouvement.

Dans leur étude, Wang et al. (2019a) ont utilisé I’énergie (I’amplitude RMS)
des IMF pour identifier les IMF correspondant aux accélérations du mouvement.
Appliquée a notre tache dynamique, I'utilisation de cette méthode est inadaptée
car la variabilité d’énergie des IMF entre plusieurs muscles est trop importante du
fait de leur inclinaison différente par rapport a la gravité et des différents chocs

auxquels ils sont soumis (voir Figure 28).
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FIGURE 28 — Exemple de 'amplitude RMS moyenne + écart-type pour chaque IMF et chaque
muscle d’un participant représentatif sur 24 phases de marche.

On remarque une grande différence d’amplitudes RMS en fonction des IMF
entre chaque muscle. Cela rend impossible I'utilisation d’'une méthode commune
de recomposition entre les muscles se basant sur I’énergie des IMF comme critere
de sélection.

Li et al. (2022) ont proposé une méthode de recomposition des IMF basée sur
la SampEn. Cependant comme on peut le voir dans la Figure 29, il est complexe
de déterminer les trois catégories d’IMF, notamment pour les érecteurs spinaux
ou 'on observe que deux niveaux d’entropie distincts entre les IMF de 0 a 3 et les
IMF de 4 a 11. Ce constat est également valable pour les autres muscles dans une
moindre mesure. Pour rappel, plus la SampEn est faible, plus le signal est ordonné

et plus elle est élevée, plus le signal est chaotique.
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FIGURE 29 — Exemple de la SampEn moyenne + écart-type pour chaque IMF et chaque muscle
pour un participant représentatif sur 24 phases de marche. la SampEn a été calculée avec m = 2.

Li et al. (2022) ont utilisé I’écart-type de la SampEn de toutes les IMF pour
proposer un seuil nommé St (pour SampEn threshold). Si la SampEn d'une IMF
est comprise dans l'intervalle [0.25*St; St], 'IMF est considérée comme perti-
nente. L’utilisation de ce seuil pris & 0.25%St est arbitraire et a été proposée sans
justification physique ni physiologique de la part des auteurs. Nous proposons une
méthode de sélection des IMF basée sur la FuzzEn appliquée a la PSD de chaque
IMF.

Comme nous pouvons le voir dans la Figure 30, les premiéres IMF (0 et 1)
présentent une FuzzEn spectrale faible. Cela s’explique par le fait que le bruit blanc
est distribué uniformément sur toutes les fréquences, entrainant une faible variation
de la PSD et donc une entropie spectrale faible. Il en va de méme pour les derniéres
IMF (8, 9, 10, 11, 12). Cela s’explique par le fait que la majorité de 1'énergie des
PSD de ces IMF est concentrée dans une bande de fréquence étroite (< 10 Hz)(voir
le graphique de droite sur la Figure 27). En revanche, I'IMF 4 semble détenir,
dans la majorité des cas, la plus grande valeur de FuzzEn spectrale. Comme le
signal MMG est chaotique par nature et est distribué dans une bande de fréquence
relativement large par rapport au mouvement (majoritairement entre 5 et 60 Hz)

cette IMF concentrerait la majeure partie du signal MMG. En sélectionnant les
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FI1GURE 30 — Exemple de FuzzEn moyenne + écart-type appliquée a la PSD des IMF et chaque
muscle pour un participant représentatif sur 24 phases de marche. La FuzzEn a été calculée avec
m = 2.

IMF adjacentes (3 et 5 pour I'exemple de la Figure 30) on maximiserait la quantité
de signal MMG reconstruite, tout en limitant au maximum I'impact du bruit blanc
et des artefacts du mouvement.

Par rapport aux autres méthodes proposées dans la littérature, celle-ci permet
de recomposer le signal MMG directement, en se basant sur une de ses proprié-
tés intrinséques, l'entropie (Xie et al., 2010a). Pour recomposer les artefacts du
mouvement, il suffit de faire la somme des IMF d’index supérieur (de 6 & 11 pour

Iexemple de la Figure 30).

Méthode d’évaluation des techniques de filtrage

Afin d’évaluer lefficacité de cette nouvelle méthode de filtrage (feeemdan), Une
comparaison avec la méthode de filtrage classique par un filtre Butterworth passe-
bande d’ordre 4 entre 5 et 100 Hz (fyuuer) a été effectuée. Plus précisément, pour
chaque essai, nous avons calculé la différence entre la PSD du signal brut et celle
du signal filtré (A P) pour chaque méthode, puis calculé la moyenne de la différence
AP pour les bandes de fréquences suivantes : 0 - 2,5 Hz; 2,5 -5 Hz; 5 - 7,5 Hz;
7,5-10 Hz; 10 - 15 Hz et 15 - 20 Hz (Wang et al., 2019a). La PSD a été obtenue
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par FFT. Cette analyse permet de mettre en évidence la quantité de signal filtré
entre les méthodes pour chaque bande de fréquence.

Afin de quantifier la recomposition du mouvement entre les deux méthodes,
nous avons également calculé les coefficients de détermination de Pearson (R?)
entre la référence du mouvement (signal de 'IMU) et les signaux du mouvement
recomposé respectivement par feeemdan €6 foutter- POUT fouser, la recomposition du
mouvement correspondait & la différence entre le signal brut et le signal filtré
(Wang et al., 2019a). Pour effectuer ces corrélations, une décimation des signaux
de 1000 Hz & 100 Hz a été effectuée par une méthode de Fourier afin d’obtenir des
tailles d’échantillon identiques entre ’accélérometre utilisé pour mesurer la MMG
et celui de 'IMU. Plus le R? obtenu est élevé, plus la recomposition du mouvement

de la méthode de filtrage est fidele a celle de la référence.

5.2.5 Analyse statistique

Afin de comparer les AP entre les deux méthodes de filtrage pour chaque
muscle et pour chaque bande de fréquence, une ANOVA a mesures répétées a
deux facteurs (méthode x bande de fréquence) a été menée pour chaque muscle
indépendemment. Pour comparer les R? des deux méthodes de filtrage pour chaque
muscle avec le signal de 'IMU, une ANOVA & deux facteurs (méthode x muscle)
a été menée. Lorsque c’était nécessaire, une analyse post-hoc a été menée avec
le HSD de Tukey. un seuil a@ = 0,05 était utilisé pour les tests statistiques. Les

données ont été présentées en moyenne + écart-type.
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5.3 Résultats

5.3.1 Visualisation des signaux MMG filtrés.

Une visualisation dans le domaine temporel de signaux accélérométriques filtrés

avec feeemdan €t foutter €St présentée dans la Figure 31.
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FIGURE 31 — Visualisation temporelle des signaux MMG filtrés par feeemdan €t foutter pOUr
chaque muscle étudié lors d’un trajet de manutention représentatif.
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FIGURE 32 — Exemple de PSD moyenne + écart-type issues du signal MMG filtré par feecemdan
de chaque muscle sur 24 phases de marche d’un participant représentatif
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FIGURE 33 — Exemple de PSD moyenne + écart-type issues du signal MMG filtré par fyyier
de chaque muscle sur 24 phases de marche d’un participant représentatif

5.3.2 Différences des PSD filtrés par rapport au signal brut

Les ANOVA & mesures répétées a deux facteurs (méthode x bande de fré-
quence) ont révélé un effet significatif des deux facteurs ainsi qu’une interaction
significative (p < 0,0001) sur la variance de AP pour les trois muscles étudiés.
L’analyse post-hoc a montré que pour le biceps, le AP de fecemdan €tait significa-
tivement supérieur a celui de fyu e dans la bande de fréquence 7,5 - 10 Hz. Pour
le deltoide, le AP de feoemdan €tait significativement supérieur a celui de fyyszer SUr
les bandes de fréquences 5 - 7,5 Hz et 7,5 - 10 Hz. Enfin pour les érecteurs spinaux,
le AP de feeemaan €tait significativement supérieur a celui de fyyuer sur toutes les
bandes de fréquences entre 5 et 20 Hz (voir Figure 34). Pour les trois muscles, il
n’y avait pas de différence significative de AP entre les deux méthodes de filtrage
pour les bandes de fréquences 0 - 2,5 Hz et 2,5 - 5 Hz. De méme, au dela de 20

Hz, le AP entre les méthodes de filtrage n’était pas significativement différent.
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FI1GURE 34 — différences entre la PSD du signal brut de l'accéléromeétre et celles des signaux
filtrés des deux méthodes (AP) en fonction des bandes de fréquence choisies pour chaque muscle.
(ns : non-significatif; * : p < 0,05; ** : p < 0,01; ***: p < 0,001; ****: p <0,0001)

5.3.3 Recompositions du mouvement

L’ANOVA & mesures répétées a deux facteurs a montré un effet significatif des
facteurs muscle (F(2, 40) = 108, p < 0,0001) et méthode (F(1, 20) = 42, p <
0,0001) ainsi que leur interaction (F(2, 40) = 28, p < 0.0001) sur la variance des
R?. L’analyse post-hoc a révélé que les B2 obtenus avec freemdan ¢taient plus élevés
qu'avec fyuer pour le deltoide et les érecteurs spinaux (p = 0,004 et p < 0,0001
respectivement) mais pas pour le biceps (p = 0,85). En revanche, pour le biceps,

les recompositions du mouvement n’étaient pas différentes.
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R p < 0,0001).
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5.4 Discussion

Le but de cette étude était de proposer une nouvelle méthode de filtrage des
artefacts du mouvement basée sur la CEEMDAN ( feeemdan) pour décomposer le
signal accélérométrique et la FuzzEn spectrale des IMF pour recomposer le signal
MMG lors de manutentions de charge. 21 participants ont participé a cette étude
et on effectué 24 trajets de manutentions avec une charge correspondant a 50% de
la FMV des érecteurs spinaux. Afin d’évaluer 'efficacité de notre nouvelle méthode

de filtrage, elle a été comparée avec la méthode de filtrage classique (fpurter)-

5.4.1 Comparaison des méthodes dans les domaines tempo-

rels et fréquentiels

Tout d’abord, En comparant les signaux MMG entre les différentes méthodes
(Figure 31), on remarque que 'amplitude du signal est plus élevée avec fyuiser-
On remarque également que la fréquence du signal MMG semble plus élevée pour
feeemdan- Ces observations sont vérifiées en comparant les PSD issues des figures 32
et 33 ou il y a quasiment un ordre de magnitude de différence sur les échelles des
PSD entre les méthodes. Les PSD provenant de fp,ue Ont également une énergie
concentrée autour d’environ 10 Hz avec un contenu fréquentiel aprés 25 Hz faible
pour les érecteurs spinaux, ct négligeable pour le biceps brachial et le deltoide.
Or ces PSD ne sont pas représentatives d’un signal MMG typique, qui doit avoir
un contenu fréquentiel centré autour de 25 Hz, qui est la fréquence dominante du
signal MMG, et avoir la majorité de son énergie spectrale distribuée en dessous de
50 Hz (Orizio, 1993). Les artefacts du mouvement allant jusqu’a 10 Hz (Castillo
and Lieberman, 2018) voire 15 Hz (Posatskiy and Chau, 2012), fyuuer n'est pas
efficace dans le contexte de taches dynamiques telles que la marche car elle ne filtre
pas la totalité des artefacts du mouvement.

En revanche, feecemdaan permet d’obtenir un signal répondant aux caractéris-
tiques attendues d'un signal MMG typique, & savoir une fréquence dominante
d’environ 25 Hz et un signal majoritairement distribué en dessous de 50 Hz. Ces
résultats montrent la plus grande efficacité de notre méthode a filtrer les artefacts

du mouvement lors de situations dynamiques telles que la marche. L’utilisation
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d’un filtre passe-bande avec un une coupure passe-haut plus élevée (par exemple
a 10 Hz) permettrait de mieux filtrer les artefacts du mouvement. Cependant,
son paramétrage semble complexe car il est influencé par I'activité effectuée et le
muscle étudié. Cela engendrerait également la perte totale du signal MMG situé

en dessous de cette coupure.

5.4.2 Différences des PSD filtrées par rapport au signal brut

Nos résultats montrent que les deux méthodes permettent de filtrer de maniere
similaire les artefacts du mouvement jusqu’a 5 Hz quel que soit le muscle. Le
filtrage dans cette bande de fréquence représente la majorité de l'effet des deux
méthodes. Pour fy,ier, on remarque qu’au dela de 5 Hz, le AP est trés faible voire
négligeable, ce qui signifie que les artefacts du mouvement ne sont plus filtré au dela
de 5 Hz. En revanche avec notre méthode, les artefacts du mouvement continuent
d’étre filtrés au dela de 5 Hz, et ce de maniére différente entre les muscles (entre
7,5 et 10 Hz pour le biceps, 5 et 10 Hz pour le deltoide et entre 5 et 20 Hz pour les
érecteurs spinaux). En effet, le biceps étant le muscle le moins soumis aux artefacts
du mouvement de la marche, le AP est plus faible au dela de 5 Hz car il y a moins
d’artefacts du mouvement. En revanche, pour les deltoides et les érecteurs spinaux,
qui sont les muscles étudiés les plus soumis aux artefacts du mouvement, f.cemdan

permet de filtrer de maniére adaptative ces artefacts liés a la marche.

5.4.3 Recompositions du mouvement

L’efficacité de notre méthode de filtrage par rapport a la méthode classique est
également visible au niveau de la recomposition du mouvement. En effet, pour le
deltoide et les érecteurs spinaux, la recomposition du mouvement avec notre mé-
thode est significativement plus corrélée avec la référence du mouvement mesurée
par 'IMU. Cela montre bien qu’une plus grande quantité d’artefacts du mouve-
ment a été filtrée du signal MMG. Pour le biceps, nous avons vu que le filtrage des
artefacts du mouvement au dela de 5 Hz était relativement faible avec notre mé-
thode par rapport aux autres muscle, ce qui explique qu’il n’y ait pas de différence

significative de recomposition du mouvement entre les deux méthodes.
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5.5 Limites

Dans notre étude, nous avons comparé notre méthode de filtrage par la CEEM-
DAN avec la méthode de filtrage standard de la littérature des artefacts du mouve-
ment. Les résultats que nous avons présentés confirment que la méthode de filtrage
classique n’est pas adaptée a de telles conditions et que la méthode proposée est
plus efficace. Cependant il n’est pas possible de donner un indicateur de qualité
du signal MMG et de la quantité des artefacts du mouvement restants. En effet,
comme 'on montré Castillo and Lieberman (2018), Les artefacts du mouvement
et le signal MMG partagent une bande de fréquence importante, notamment entre
10 et 30 Hz qui correspond aux impacts et aux chocs de la marche.

Comme nous pouvons le voir sur les figures 31 et 32, les échelles d’amplitudes
temporelles et spectrales des signaux MMG filtrés sont plus élevées pour les érec-
teurs spinaux par rapport au biceps et au deltoide. Cependant lors de la phase de
marche, les bras étaient fléchis a 90° pour soulever la charge, entrainant ainsi le
recrutement des biceps. Les érecteurs spinaux, qui sont des muscles stabilisateurs
durant la marche, n’étaient en réalité que trés peu sollicités. Les signaux EMG
rendent compte de cette réalité biomécanique, car 'amplitude du signal EMG fil-
tré est plus élevée pour le biceps comparée aux érecteurs spinaux (voir Figure
36).
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FIGURE 36 — Signaux EMG filtrés provenant d’une répétition de manutention de charge d’un
participant représentatif. On remarque que amplitude du signal pour le BB est plus élevée que
celle des érecteurs spinaux.

Cela s’explique par le fait que 'EMG est significativement moins sensible aux
artefacts du mouvement par la MMG. Ces résultats montrent que, quel que soit la
méthode de filtrage utilisée, les signaux MMG des érecteurs-spinaux étaient encore
pollués par les impacts et les chocs de la marche.

Il est également possible que les signaux MMG du biceps et du deltoide soient
eux aussi pollués par les impacts et les chocs de la marches. Dans ce sens, de futures
études sont nécessaires afin de tester la fiabilité de la mesure MMG, notamment
pour les érecteurs spinaux, mais aussi dans d’autres zones du tronc et pour les
membres inférieurs dans le cadre de la manutentions de charge, ou tout autre

activité dynamique fonctionnelle.
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5.6 Conclusion

Dans cette étude, nous avons proposé une nouvelle méthode de filtrage adap-
tative basée sur la CEEMDAN pour décomposer le signal accélérométrique et
I'utilisation de la FuzzEn spectrale des IMF pour recomposer le signal MMG. Lors
d’une activité fonctionnelle avec impacts, cette méthode est plus efficace que la
méthode de filtrage classique. Néanmoins, pour les érecteurs spinaux, nous avons
montré la présence encore importante d’impacts liés a la marche apreés filtrage,
quelle que soit la méthode employée. De ce fait, des études sur la mesure MMG
dans certaines zones du corps, comme le bas du dos ou les membres inférieurs,
doivent étre menées afin de tester leur validité lors de taches dynamiques fonction-
nelles. Pour le haut du corps et les membres supérieurs, ot les chocs de la marche

sont absorbés (Castillo and Lieberman, 2018), la méthode proposée est valide.



Chapitre 6

Détection de la fatigue musculaire
avec la MMG lors de manutentions

de charges répétées

6.1 Introduction

La prévention des TMS est un enjeu économique et de santé majeur. Les TMS
apparaissent a la suite d’expositions a des facteurs de risques, notamment phy-
siques, qui en sont les facteurs principaux (HSE, 2023). Il a été démontré que la
fatigue jouait un role important dans I'apparition des TMS (Gallagher and Schall,
2016). Parmi ces facteurs de risques, la répétitivité des gestes a été identifiée comme
I'un des facteurs de risque principal (Gallagher and Schall, 2016), notamment lors
de manutentions de charges qui ont été reconnues comme taches a haut risque d’ap-
parition de TMS (Bonato et al., 2003). Afin de quantifier la fatigue musculaire, la
mesure de l'activité musculaire est ’approche la plus utilisée dans la littérature,
dont la référence est 'EMG (Al-Mulla et al., 2011).

Bonato et al. (2003) ont mené une étude dynamique lors de cycles de manu-
tentions de charges répétées entre deux niveaux de hauteurs relatifs au participant
(hanches et niveau médial des tibias) pendant 4,5 minutes. Les auteurs ont mon-
tré une diminution de la MDF du signal EMG des érecteurs spinaux (L5), une

augmentation de la perception de I'effort ainsi qu'un changement de stratégie bio-
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mécanique (diminution de la flexion du tronc et une augmentation de la flexion des
genoux). La principale limite de cette étude est sa durée relativement courte (moins
de cinq minutes), le manque d’information concernant la méthode de détermina-
tion de la masse a porter et la tache qui était trés controlée. Kazemi et al. (2021)
ont mené une étude lors d’un protocole expérimental similaire mais effectué jusqu’a
épuisement du participant. Dans leur étude, la masse a soulever correspondait &
10% d’un test maximal de soulevé de charge. Les auteurs ont relevé une diminution
des parameétres fréquentiels ainsi que de la complexité du signal EMG des érec-
teurs spinaux et une diminution de I’angle d’inclinaison du tronc moyen au fur et a
mesure des essais. Ces résultats sont en accord avec ’étude précédemment citée et
montrent que la répétition de soulevés de charges entraine une fatigue musculaire
localisée des érecteurs spinaux. Ce phénoméne de fatigue entraine a son tour un
changement de stratégie biomécanique, qui se traduit par une augmentation de la
flexion du genou par rapport a celle du tronc afin de réduire le recrutement mus-
culaires des érecteurs spinaux. Comme ’étude de Bonato et al. (2003), la limite
principale de cette étude réside dans le choix et le controle de la tache réalisée qui
n’est par représentative de celle effectuée sur le terrain. Goubault et al. (2022) ont
mené une étude lors de manutentions de charges répétées avec différentes masses
(6, 10 et 12 kg) ct ont ¢tudié 'activité EMG des muscles des membres supérieurs.
Ils ont montré que les deltoides, les biceps et les trapézes présentaient les diminu-
tions de contenu fréquentiel et de complexité du signal EMG les plus importantes
et ¢taient donc les muscles des membres supéricurs les plus affectés par la fatigue.

Malgré ces différents résultats qui prouvent que 'EMG peut étre utilisée pour
détecter 'apparition de la fatigue musculaire lors de taches dynamiques fonction-
nelles, son utilisation sur le terrain est contraignante et limite fortement son ap-
plication. En effet, elle nécessite une préparation de la peau en amont et un place-
ment précis des électrodes afin de garantir des résultats reproductibles (Woodward
et al., 2019). L'EMG est également sensible a la sudation (Laferriere et al., 2010),
ce qui rend complexe son utilisation lors d’efforts intenses et /ou prolongés. Dans le
cadre des études en laboratoires précédemment citées, les zones du corps mesurées
étaient volontairement exposées directement & ’air libre. Cette pratique, visant a
limiter le phénomeéne de sudation en optimisant le transfert de chaleur corporelle

vers 'extérieur par convection, est acceptable en laboratoire mais pas dans I'envi-
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ronnement de travail ot des équipements de sécurité sont requis (Abdoli-Eramaki
et al., 2012). Selon les mémes auteurs, la sudation altére 'adhésion de I’électrode
sur la peau et entraine la dérive progressive du signal.

La MMG, la contrepartie mécanique de 'EMG, serait une alternative promet-
teuse, notamment grace a sa plus grande facilité de mise en place. Elle est insensible
a la sudation, permettant de longues acquisitions sans subir d’altération. Cepen-
dant, le frein principal de I'utilisation de la MMG sur le terrain est sa sensibilité
aux artefacts du mouvement (Posatskiy and Chau, 2012). Dans le chapitre pré-
cédent nous avons proposé une nouvelle méthode de filtrage plus efficace que la
méthode classique, et ce, lors de manutentions de charges. L’utilisation de cette
nouvelle méthode de filtrage permettrait d’ouvrir les perspectives de I'utilisation
de la MMG lors de taches manuelles comme la manutention de charge. De plus, il
n’existe aucune étude ayant été menée sur I'analyse de la fatigue musculaire lors
de manutentions de charges & partir du signal MMG & notre connaissance.

Le but de cette étude était de déterminer si la MMG filtrée avec la méthode
de filtrage précédemment proposée et décrite dans la section 5.2.4, permettrait
de détecter I'apparition de la fatigue musculaire des muscles des membres supé-
rieurs (biceps brachial et deltoide) et des érecteurs spinaux lors de manutentions
de charges répétées jusqu’a épuisement. Afin de comparer nos résultats avec la

référence, nous avons également mesuré le signal EMG des muscles étudiés.

6.2 Matériel et Méthodes

6.2.1 Participants

Etant donné que cette étude et la précédente ont été réalisées lors de la méme
expérimentation, les participants, le matériel utilisé, les méthodologies de mesure
des FMV et des consignes techniques pour effectuer les manutentions de charges
¢taient les mémes (voir section 5.2.1). La FC était mesurée au poignet a l'aide
d’une montre cardiofréquencemétre (Garmin, USA) (Kazemi et al., 2021). Cette
expérience a été approuvée par le Comité d’éthique de la Recherche des Sciences
et Techniques des Activité Physiques et Sportives (CERSTAPS) et a eu lieu au
laboratoire CTAMS de la Faculté des Sciences du Sport de I’Université Paris-Saclay.
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6.2.2 Protocole expérimental

Le protocole de fatigue consistait en la répétition de cycles de manutentions.
Un cycle de manutentions était constitué des quatre minutes de manutentions
suivies directement d’une seule FMV des trois muscles effectuée dans un ordre
randomisé entre chaque cycle et d’une minute de repos passif (voir Figure 37). A
la fin de chaque cycle de manutention, le participant devait donner sa perception
de effort sur I’échelle de Borg (CR10). L’utilisation de 1’échelle de Borg permet
d’avoir une indication subjective de I'intensité d’effort et de la fatigue musculaire
et cardio-vasculaire (Williams, 2017). Les critéres d’arrét de I'expérience étaient :
i) Etre en retard de plus de deux secondes sur deux trajets consécutifs, i) avoir une
perception d’effort maximale (10), iii) ne plus pouvoir soulever la charge ou fléchir
les bras a 90° durant la manutention, et iv) avoir effectué douze cycles de manu-
tentions. Chaque participant était libre d’arréter I'expérience lorsqu’il le souhaitait
sans justification. Avant de commencer le protocole de fatigue, une session de fa-
miliarisation était effectuée avec une charge de deux kg. Pour un participant ayant
effectué le maximum de cycles de manutentions, le nombre total de manutentions
de charge était de 288.
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FIGURE 37 — Organisation spatiale de ’expérience (graphique supérieur) et protocole de fatigue
dynamique (graphique inférieur).

6.2.3 Traitement du signal

Pour toutes les mesures de FMV, les signaux du capteur de force étaient filtrés
avec un filtre passe-bas d’ordre 4 avec une coupure a 15 Hz. Le tiers médian de
la durée totale contraction & FMV était retenu pour ’analyse. Les données dyna-
miques de cette étude et de I'étude précédente provenant de la méme expérience,
les méthodes de segmentation et de filtrage des signaux MMG étaient identiques
(voir section 5.2.4 et 5.2.4 respectivement). Les signaux EMG obtenus pendant
les trajets de manutentions étaient filtrés entre 20 et 450 Hz a l'aide d’un filtre
passe-bande Butterworth d’ordre 4 (De Luca et al., 2010).
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Extraction des paramétres

La valeur maximale de la force déployée (FORCE,,,,) lors du segment re-
tenu & FMV était utilisée. La fréquence cardiaque (FC) moyenne a été calculée
pour chaque phase de marche. De méme pour 'EMG et la MMG, seule la phase de
marche était analysée dans cette étude. Pour 'EMG et la MMG, la RMS et I’entro-
pie floue temporelle (TFE pour Time FuzzEn) ont été retenues comme parameétres
temporels. Le contenu fréquentiel de 'EMG et la MMG a été calculé par FFT. La
MPF, la MDF ainsi que la FuzzEn spectrale (SFE pour Spectral FuzzEn) ont été
calculées & partir de la PSD obtenue. Les variables étudiées sont nommées comme
I’exemple suivant : EMGgys. TFE et SFE ont été calculées avec les paramétres
m=2etr=0,2.

Pour les FMV, la valeur maximale FORC E,,,, obtenue lors des 3 premiers es-
sais était retenue comme référence. Pour les données dynamiques, chacun des para-
métres calculés (sauf pour la perception de l'effort) étaient normalisés en fonction

de la valeur obtenue lors de la premicre répétition (Madeleine et al., 2002b,a).

Quantification de la fatigue

Pour les données de FMV, I'essai effectué a I'issu du premier cycle de fatigue
était considéré comme la situation de pré-fatigue et le dernier essai de FMV, la
situation de post-fatigue. Pour les données dynamiques, toutes les répétitions cor-
respondant aux premiers 10 % et aux derniers 10% du nombre de répétitions total
étaient moyennées et retenues respectivement comme situations de pré et post-

fatigue.

6.2.4 Analyse statistique

Pour les données de FMV isométriques et de manutentions de charge (EMG et
MMG), une ANOVA & mesures répétées a deux facteurs : muscle (biceps, deltoide,
érecteurs spinaux) X situation (pré-fatigue, post-fatigue) a été menée de maniére
indépendante pour chaque parameétre extrait. Lorsque cela était nécessaire, une
analyse post-hoc a été menée entre les situations pré et post-fatigue a 'aide de

t-tests appariés en appliquant la correction de Bonferroni (en multipliant la valeur
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de p par le nombre de comparaisons par paire). Pour les données de fréquence
cardiaque et d’échelle de Borg, un t-test apparié entre les situations pré et post-
fatigue a été mené. Une p-value inférieure au seuil o = 0,05 aprés la correction de

Bonferroni était considérée comme significative.

6.3 Reésultats

6.3.1 Données de FMV

L’ANOVA a mesure répétée a deux facteurs sur la FORCE,,,, a montré que
les facteurs situation, muscle et leur interaction avaient un impact significatif sur
la variance (situation : F(1, 20) = 61,3, p < 0,001 et 7% = 0, 3; muscle : F(2, 40)
=9,04, p < 0,001 et n*> = 0, 14 situation x muscle : F(2, 40) = 6,05, p < 0,001 et
n* = 0,05). L’analyse post-hoc a révélé que la FMV a diminué significativement
entre le premier et le dernier cycle de fatigue pour les trois muscles. La baisse
de FMV était également plus importante pour le biceps brachial comparée aux

deltoide et aux érecteurs spinaux (voir Figure 38).
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FIGURE 38 — FMV moyenne pour chaque muscle entre les situations pré et post-fatigue. (****

p < 0,0001; *** : p < 0,001;*: p<0,05)
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Entre le début et la fin du protocole de fatigue dynamique, le ressenti de I'in-

tensité d’effort ainsi que la F'C' ont significativement augmenté (voir Figure 39).
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FIGURE 39 — Ressentis moyens de leffort selon 1’échelle de Borg et fréquences cardiaques
moyennes normalisées en fonction de la valeur initiale entre les situations pré et post-fatigue.

(¥F% : p < 0,0001)

6.3.3 Données dynamiques

Les ANOVA & mesures répétées a deux facteurs ont montré que tous les pa-
rametres EMG et MMG étaient significativement influencés par la fatigue. Pour
le RMSyiva, SFEyma et la MPFgy e le muscle étudié n’influencgait pas la va-
riance. Pour FTEMG et la MMG, le paramétre qui expliquait le plus la variance

était la TFE avec n? = 0,20 et n? = 0, 20 respectivement (voir Tableau 6).
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TABLEAU 6 — Tableau récapitulatif des ANOVA menées sur les parameétres temporels et fré-
quentiels EMG et MMG.

F 2
Meétrique Facteur df P "
EMG MMG EMG MMG EMG MMG
Situation (1, 20) 23,87 19,59 < 0,0001 <0,001 0,17 0,09
RMS Muscle (2, 40) 9,05 0,01 <0,01 0,98 0,12 -
Situation x Muscle (2, 40) 790 0,56 <0,01 0,51 0,11 -
Situation (1, 20) 30,90 37,39 < 0,0001 <0,0001 0,20 0,12
TFE Muscle (2, 40) 6,84 11,58 < 0,01 <0,0001 0,10 0,22
Situation x Muscle (2, 40) 5,78 1491 < 0,01 <0,0001 0,07 0,11
Situation (1, 20) 10,81 8,58 < 0,01 <001 0,06 0,05
MPF Muscle (2, 40) 0,93 6,00 040 < 0,01 - 011
Situation x Muscle (2, 40) 1,87 6,18 017 < 0,01 - 0,06
Situation (1, 20) 519 9,67 < 0,06 <0,01 0,02 0,05
MDF Muscle (2, 40) 3,68 5,28 < 0,06 <001 0,08 0,10
Situation x Muscle (2, 40) 6,39 5,69 < 0,00 <001 0,08 0,06
Situation (1, 20) 729 8,28 < 0,06 <001 0,03 0,02
SFE Muscle (2, 40) 9,26 2,08 <001 015 020 -
Situation x Muscle (2, 40) 10,43 2,20 < 0,01 0,14 0,07 -

Pour les paramétres temporels EMG et MMG, I'analyse post-hoc a révélé une
augmentation significative des RM Sgye et RM Sy de chaque muscle entre
les situations pré et post-fatigue. Pour 'EMG, une augmentation significative de
TFFE a été relevée pour le deltoide et les érecteurs spinaux et pour le biceps et le
deltoide pour la MMG (voir Figure 40).
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FIGURE 40 — Valeurs moyennes normalisées des paramétres EMG et MMG temporels entre le
début et la fin du protocole de fatigue pour chaque muscle. (**** : p < 0,0001 ; *** : p < 0,001 ;
¥ p<0,01;*:p<0,05)

Pour les parameétres fréquentiels EMG et MMG, I'analyse post-hoc a révélé
une diminution significative de la M PFgpq, MDFgye et SFEgye du biceps.
Pour le deltoide, une augmentation de la M DFgyg et MDFyyg, de SFEgug
et SFEyva et de la MPFy ¢ a été observée entre les situations pre et post-
fatigue. Pour les érecteurs spinaux, seul une baisse significative de la M D Fgp ¢ a

été relevée (voir Figure 41).
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6.4 Discussion

Cette étude avait pour but de tester si le signal MMG permettait de détecter la
fatigue musculaire du biceps brachial, du deltoide latéral et des érecteurs spinaux
lors de manutentions de charges répétées jusqu'a épuisement. Vingt-et-un parti-
cipants ont participé a cette étude et étaient équipés de capteurs MMG et EMG
placés sur les muscles étudiés et d'une montre cardiofréquencemeétre au poignet.
La masse a soulever était fixée a 50% de la FMV des érecteurs spinaux. A la fin
de chaque cycle de manutentions (4 minutes) les participants devaient donner leur
perception de 'effort sur ’échelle de Borg CR10 et effectuer une FMV des trois

muscles étudiés.

6.4.1 Données de FMV

Pour les trois muscles étudiés, la FMV a significativement diminué entre le
début et la fin du protocole. Ce résultat confirme la présence d'une fatigue se
traduisant par une diminution de force ou de puissance induite par 'exercice (Ra-
shedi, 2016). La baisse de force maximale était ¢galement plus marquée pour le
biceps brachial comparée aux autres muscles. Ce résultat est cohérent par rapport
a la tache réalisée, car la flexion des coudes a 90° sollicitait les biceps brachiaux

pendant le port de charge.

6.4.2 Perception de 'effort et FC

Dans notre étude, la FC ainsi que la perception de I'effort ont significativement
augmenté entre le début et la fin du protocole alors que la masse a porter et la vi-
tesse d’exécution demeuraient constantes. Tout d’abord, 'augmentation combinée
de la FC et de la perception de 'effort est cohérente par rapport a la littérature, ou
il a été montré une association forte entre ces deux paramétres (Williams, 2017).
Selon Enoka and Stuart (1992), la fatigue se traduit par une augmentation de la
perception d'un effort maintenu. Nos résultats sont en accord ceux de I'étude de
Goubault et al. (2022) qui ont rapporté une augmentation générale de la percep-

tion de l'effort lors de manutentions de charges répétées pendant 45 minutes. Ces
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résultats prouvent que le protocole expérimental a bien induit une fatigue, qui

peut étre cardio-vasculaire et/ou musculaire (Williams, 2017).

6.4.3 Données EMG et MMG

Etant donné que, i) les muscles étudiés étaient sollicités de maniéres différentes
pendant la manutention de charge et que, ii) la fatigue musculaire se traduit par des
variations combinées des paramétres temporels et fréquentiel, nous allons discuter

des réponses de chaque muscle indépendamment dans un premier temps.

Biceps brachial

Lors de la phase de marche, les participants devaient porter la charge en ayant
les coudes fléchis a 90°. Cette position entrainait la contraction constante du bi-
ceps brachial entre le début et la fin de la phase de marche étant donné qu’il est
fléchisseur du coude. De maniére générale, la fatigue musculaire se traduit a la
fois par une augmentation de 'amplitude temporelle et une baisse du contenu fré-
quentiel de 'EMG (Hégg et al., 2000). Pour 'EMG et la MMG, 'augmentation
de I'amplitude correspond & 'augmentation du nombre d’UM recrutées tandis que
la diminution du contenu fréquentiel correspond & une baisse globale de la fré-
quence de décharge des UM. Selon Orizio (1993) le contenu fréquentiel de 'EMG
est d’avantage lié a la vitesse de conduction des UM plutot que leur fréquence de
décharge. Au niveau du signal MMG, lors d’efforts peu intenses ( < 50% de la
FMV) maintenues jusqu’a épuisement comme c’était le cas dans notre étude, la
fatigue musculaire se traduit par une augmentation de 'amplitude et un maintien
du contenu fréquentiel en fonction du temps (Orizio, 1993).

Dans notre étude, nous avons observé une augmentation significative du RMS
des signaux EMG et MMG et une augmentation de la complexité du signal MMG
entre le début et la fin du protocole de fatigue. Paralléelement dans le domaine
fréquentiel, tous les paramétres EMG étudiés ont subi une baisse significative, mais
sont restés stables pour la MMG. Cela rend compte a la fois d'une augmentation
du nombre d’UM recrutées et d'une diminution de leur vitesse de conduction et
d’une possible baisse globale de leur fréquence de décharge, qui n’a pas été observée

avec les données MMG. Dans leur étude, Madeleine et al. (2002b) ont montré que
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les changements du contenu fréquentiel de la MMG étaient moins marqués par
rapport a ceux de 'EMG lors de contractions intermittentes a basses intensités
(10-30% de la FMV) comme c’¢tait le cas dans notre étude. Ces différences entre
EMG et la MMG seraient expliquées par la sensibilité de la MMG a d’autres
paramétres musculaires liés a 'apparition de la fatigue comme les tremblements
musculaires (Madeleine et al., 2002a). Talib et al. (2018) ont également rapporté
lors de contractions intermittentes a basses intensités que 'amplitude du signal
MMG augmentait tandis que le contenu fréquentiel MMG restait stable. Selon
eux, cela serait expliqué par I'apparition plus rapide de la fatigue centrale par
rapport a la fatigue périphérique. Contenu de la diminue globale des paramétres
fréquentiels EMG, cette hypothése peut-étre écartée. Une explication possible,
également soutenue par Talib et al. (2018), serait que lors d’efforts intermittents
fatigables du biceps brachial, la stratégie d’activation des UM reposerait d’avantage
sur la variation du nombre de fibres recrutées plutot que la modulation de leur
fréquence de décharge (Talib et al., 2018). Les résultats obtenus dans notre étude
vont dans le sens de la littérature et sont cohérents par rapport a la tache réalisée,

étant donné le recrutement intermittent des biceps tout au long du protocole.

Deltoide

Les résultats des données EMG et MMG dans les domaines temporels et fré-
quentiels convergent, ot nous avons observé une augmentation de tous les para-
métres. Ces résultats mettent en évidence i) 'augmentation globale du nombre
d’UM actives, ii) une augmentation globale de leurs fréquence de décharge et de
leur vitesse de conduction et iii) une augmentation du recrutement des UM ra-
pides. Ces variations ne correspondent pas a un phénomeéne de fatigue musculaire,
mais plutot & une augmentation de la force produite par les deltoide pendant la
tache de manutention entre le début et la fin du protocole (Hagg et al., 2000).
L’augmentation globale de ’activité musculaire des deltoides résulte donc d’une
stratégie d’adaptation biomécanique d’optimisation de répartition de la charge sur
les membres supérieurs afin de limiter 'apparition de la fatigue. En ce sens, le
protocole effectué n’a pas entrainé de fatigue musculaire localisée du deltoide lors

de la tache de manutention de charge. En ce sens, la baisse significativement de
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la FMV isométrique du deltoide entre le début et la fin du protocole serait due a

I’apparition d’une fatigue centrale plutot que périphérique.

Erecteurs spinaux

Anatomiquement, les érecteurs spinaux participent a I'extension du tronc par
rapport au bassin. Lors de la manutention de charge, les érecteurs spinaux sont
sollicités pendant les phases de soulevé et de dépot de charges (de maniére concen-
trique et excentrique) et pendant la marche comme muscles stabilisateurs. Les
données EMG et MMG vont dans le sens d'une fatigue musculaire localisée, étant
donné 'augmentation des paramétres temporels et la baisse de la fréquence mé-
diane du signal EMG entre le début et la fin du protocole. Ces résultats sont en
accord avec ceux obtenus par Kazemi et al. (2021) ou 'amplitude RMS du signal
EMG des érecteurs spinaux augmentait et la fréquence médiane diminuait. Ce-
pendant, les mémes auteurs ont rapporté une baisse de I'entropie du signal EMG
tandis que l'on en observe une augmentation dans notre étude. Comme ’augmen-
tation de I'entropie du signal EMG correspond a 'augmentation du nombre d’'UM
recrutées, la fatigue musculaire induite dans notre étude s’est répercutée par un
augmentation du nombre d’UM recrutées et une baisse globale de leur vitesse de

conduction.

6.5 Limites

Dans notre expérimentation, nous nous sommes uniquement intéressés a la
phase de marche, qui était la seule phase générant des impacts. Il serait intéressant
d’analyser les autres phases afin d’avoir une indication plus globale sur 'apparition
de la fatigue mais également d’en déterminer leur impact. Par rapport au signal
MMG, la limite principale réside dans le protocole et son impact sur la validité
des données. Malgré le fait que les résultats obtenus convergent vers l'apparition
d’une fatigue musculaire pour les biceps et les érecteurs spinaux, le signal MMG
(particulierement celui des érecteurs spinaux) est encore pollué par les artefacts du
mouvement. Castillo and Lieberman (2018) ont montré que les impacts produits

par la marche sont distribués entre 10 et 30 Hz qui est une bande de fréquence
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partagée avec la MMG. Comme nous 'avons précisé dans le chapitre précédent,
le recouvrement des bandes de fréquences des impacts et du signal MMG rend
complexe leur dissociation et leur filtrage. A notre connaissance, il n’existe aucune
méthode de traitement du signal pour filtrer parfaitement ces artefacts du signal
MMG accélérométrique.

Une preuve supplémentaire de la présence encore importante des artefacts du
mouvement dans le signal MMG des érecteurs spinaux est la divergence de varia-
tion entre son amplitude RMS et son entropie. En effet, on s’attend & observer
une augmentation conjointe de ces parameétres, car ils sont tous les deux corrélés
au nombre d’'UM actives alors que ce n’est pas le cas ici. Lozano-Garcia et al.
(2018) ont montré, pour l'activité MMG des muscles respiratoires, que l’entropie
était significativement moins sensible aux battements cardiaques que la RMS. En
effet, les vibrations des battements cardiaques, qui sont réguliers et prédictibles,
ont une entropie plus faible que le signal MMG qui lui est chaotique. Tout comme
les accélérations des battements cardiaques, les accélérations liés aux impacts des
pas ont une entropie plus faible que le signal MMG car leur cadence a été contro-
lée afin de rester identique tout au long du protocole. De plus, les accélérations
des impacts de la marche sont environ dix fois plus importantes que I'amplitude
du signal MMG (< 2g contre < 0,2g). Cela expliquerait que I'entropie ainsi que
I’ensemble des paramétres fréquentiels n’aient pas évolué entre le début et la fin
du protocole pour les érecteurs spinaux.

L’apparition de la fatigue musculaire entraine 'augmentation de la pression
intramusculaire qui se répercute par une augmentation de sa raideur (Beck et al.,
2007). Avec 'augmentation de la raideur musculaire, les chocs et les impacts liés
a la marche pourraient étre moins absorbés par le systéme musculaire, ce qui
expliquerait 'augmentation de 'amplitude RMS du signal accélérométrique filtré
des érecteurs spinaux sans pour autant augmenter sa complexité. De ce point de
vue, il serait donc difficile de caractériser I'activité MMG des érecteurs spinaux

lors d’activités de marche dans le cadre d’une mesure accélérométrique.
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6.6 Perspectives

Cette étude a été menée en laboratoire lors d’'un protocole semi-contrélé ot
seule la cadence des manutentions a été fixée. Il serait intéressant de mener des
études similaires lors de situations écologiques pour valider ces résultats. Nous
avons vu qu’il est difficile de caractériser 'activité MMG des érecteurs spinaux lors
de la marche, étant donné la quantité trop importante d’artefacts du mouvement.
En ce sens, des études sont nécessaires afin de i) quantifier la part des artefacts
du mouvement et du signal MMG lors de taches dynamiques fonctionnelles, ii)
développer ou appliquer des méthodes de filtrage permettant d’isoler l'activité
MMG des impacts liés au mouvement, notamment pour les muscles des membres
inférieurs et du bas du dos. Ces études permettront de valider la mesure MMG
accélérométrique dans ces zones du corps lors de taches dynamiques fonctionnelles

avec impacts.

6.7 Conclusions

Dans cette étude nous avons montré que les trois muscle étudiés ont subi un
phénomeéne de fatigue entre le début et la fin du protocole, mis en évidence par la
baisse de force maximale volontaire isométrique. Dans ce sens, nous avons rapporté
une augmentation de la perception de 'effort et une augmentation de la fréquence
cardiaque au cours du protocole. Nous avons également montré que la MMG donne
un niveau d’information similaire & 'EMG concernant le niveau d’activation et de
fatigue des muscles des membres supérieurs. Cependant, les signaux accéléromé-
triques issus des érecteurs spinaux restent fortement pollués par le mouvement,
et ce, malgré le filtrage. L’EMG quant a elle a mis en évidence 'apparition de la
fatigue musculaire pour les érecteurs spinaux. Des ¢études sont nécessaires afin de
valider la mesure MMG au niveau du bas du dos et des membres inférieurs lors de
taches dynamiques fonctionnelles avec impacts. En effet, ces zones du corps sont

particulierement sujettes aux impacts étant donné leurs proximité avec le sol.



Chapitre 7
Discussion générale

Le sujet principal de ces travaux de thése était d’éprouver le signal MMG pour
détecter la fatigue musculaire sur le terrain. Afin de répondre & cette question,
nous avons posé les problématiques suivantes :

i) Est-ce que le capteur accélérométrique développé par Moten Technologies
permet de mesurer I'activité MMG ? Pour y répondre, nous avons mené une étude
métrologique de validation de cette nouvelle mesure MMG accélérométrique lors de
contractions isométriques sous-maximales de trois muscles du membre supérieur.
Nous avons montré que les données obtenues sont conformes et que les résultats
sont en accord avec les précédentes études de la littérature.

ii) La MMG est-elle sensible aux variations d’effort lors de soulevés de charges 7
Pour répondre a cette question, nous avons effectué une expérience en condition
dynamique lors de soulevés de charges a différentes intensités en étudiant 'activité
EMG et MMG de trois muscles du membre supérieur. Nous avons démontré que
la MMG était plus sensible que TEMG aux variations d’effort.

iii) La CEEMDAN peut-elle étre appliquée au filtrage des artefacts du mou-
vement provenant d’un signal accélérométrique en condition dynamique avec im-
pacts 7 Afin de répondre a cette problématique, nous avons proposé une nouvelle
méthode de filtrage basée sur la CEEMDAN et I'avons comparée avec la méthode
de filtrage classique lors de manutentions de charges. Nous avons conclu que la
méthode proposée était plus efficace que la méthode classique mais qu’elle ne per-

mettait pas de filtrer la totalité des impacts et chocs liés & la marche, en particulier
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pour les érecteurs spinaux.

iv) Est-il possible de détecter 'apparition de la fatigue musculaire lors d’une
tache fonctionnelle avec la MMG ? Pour répondre a cette question, qui était 1’en-
jeu principal de la thése, nous avons mené une expérience lors de manutentions
de charges répétées jusqu’a épuisement. Afin de comparer nos résultats avec la
référence, nous avons également mesuré l'activité EMG des muscles étudiés. Les
résultats obtenus lors de cette étude confirment que i) le protocole effectué a induit
une fatigue musculaire des muscles fléchisseurs du coude et des érecteurs spinaux,
et i) la MMG, comme 'EMG, permet de détecter la fatigue musculaire en situa-
tion dynamique avec impact. Cependant, la MMG étant plus sensible aux artefacts
du mouvement que 'EMG, les résultats obtenus pour les érecteurs spinaux sont

moins robustes.

7.1 Le probléme de la segmentation des données

Comme nous 'avons vu dans toutes les études de ces travaux de thése, I’étude
de 'activité musculaire nécessite une autre source de donnée afin de la segmenter.
Lors de contractions isométriques ou isocinétiques, la segmentation des données
s’effectuent en utilisant les données des capteurs de force pour identifier les débuts
et les fins de contractions (Beck et al., 2004b). Sur le terrain, les capteurs de force
ne sont pas adaptés aux situations dynamiques et ne peuvent donc pas étre utilisés
pour segmenter ’activité.

Lors d’activités dynamiques fonctionnelles polyarticulaires comme des squats
(Woodward et al., 2019), la marche (Woodward et al., 2017) ou d’autres activités
comme la course ou monter/descendre des escaliers (Yu et al., 2020), de nouvelles
méthodes ont été employées pour en segmenter le contenu. Ces derniéres sont
basées sur I'utilisation de données inertielles, obtenues généralement a 1’aide de
centrales inertielles ou d’accéléromeétres posés stratégiquement sur les membres sol-
licités. Grace a ces données inertielles, il est possible de classer différentes activités
fonctionnelles en entrainant des algorithmes d’apprentissage supervisés comme 1’on
fait Woodward et al. (2017) et Yu et al. (2020) ou en se basant sur des seuils pré-
cédemment établis dans la littérature comme dans I’étude de Greene et al. (2019).

Une des limites principales de I'utilisation de valeurs seuils provenant d’études pré-
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cédentes est le taux d’erreur lié principalement aux différences inter-individuelles
et aux différences de protocoles expérimentales. Par exemple, les différences de vi-
tesse d’exécution ou d’amplitude du mouvement rendent complexes 1’établissement
de seuils universels pour une tache fonctionnelle spécifique.

Une autre approche de segmentation basée uniquement sur 'activité MMG
a déja été utilisée dans la littérature : la méthode de I'énergie moyenne (Zhang
et al., 2020, 2023). Cette méthode consiste a diviser le signal musculaire en fe-
nétres temporelles avec un recouvrement temporel de 50% entre elles et de com-
parer les valeurs moyennes du RMS de chaque fenétre & une valeur seuil. Si la
valeur moyenne de la RMS est supérieure au seuil, alors le muscle est sollicité et
la fenétre temporelle est identifiée comme pertinente. Ce processus est encore plus
efficace et robuste si plusieurs canaux MMG sont utilisés simultanément (mesure
des trois chefs superficiels du quadriceps fémoral lors d'une extension du genou
par exemple). L’inconvénient de cette méthode est qu’elle requiert une mesure de
la FMV pour déterminer la valeur seuil (20% de la FMV appliquée au signal EMG
selon Su et al. (2016)). Comme les valeurs d’amplitude MMG dépendent du type
de contraction réalisée, cette méthode nécessite un test de FMV dans la méme si-
tuation que la tache & étudier. A notre connaissance, aucune étude de la littérature
MMG n’a clairement rapporté leur méthode de détermination de la valeur seuil. 1l
existe plusieurs études ayant classé des activités fonctionnelles simples comme la
flexion du genou, du coude et de la cheville (Zhang et al., 2020; Mohamed et al.,
2022; Zhang et al., 2023) a l'aide de modeéles supervisés. Ces résultats, bien que
prometteurs sont limités et ne peuvent pas étre appliqués aux téaches plus com-
plexes effectuées sur le terrain. A notre connaissance, ’étude de Yu et al. (2020) est
la seule & avoir étudié la segmentation d’activités polyarticulaires avec la MMG.
Des futurs travaux sont nécessaires afin d’appliquer de telles méthodes a d’autres
activités fonctionnelles comme le soulevé, le développé et le dépdt de charge.

Nous avons vu que la segmentation des données est un enjeu majeur dans
I'utilisation de la MMG et plus généralement de I'activité musculaire en situation
dynamique, en particulier sur le terrain. Plusieurs méthodes ont été développées
mais se confrontent aujourd’hui a deux limites principales : i) La segmentation des
données par la MMG permet uniquement de déterminer des occurrences ou 'ac-

tivité musculaire est au dessus d'une valeur seuil (qui n’est pas clairement définie
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jusqu’a présent), ce qui rend encore nécessaire l'identification et la labélisation de
Pactivité réalisée afin d’interpréter les résultats, et ii) I'utilisation d’algorithmes
d’apprentissage de reconnaissance de gestes nécessite l'intervention humaine pour
la labelisation des données d’entrainement. En effet, un modéle de classification de
gestes doit avoir une base de donnée labelisée sur laquelle il va baser son appren-
tissage (Cunningham et al., 2008). Cette labélisation est faite manuellement et sa
qualité influence fortement l'efficacité du modeéle en sortie.

L’utilisation de modéles supervisés de classification de taches fonctionnelles ba-
sés sur la MMG est malgré tout prometteur et permettrait d’appliquer la MMG a
plus grande échelle. En effet, un des points majeurs d’amélioration de son utilisa-
tion est la segmentation des données qui est faite manuellement par les ergonomes,
généralement en re-visionnant les images ou les vidéos prisent sur le terrain. La
recherche sur le développement de méthodes de segmentation automatiques ou
semi-automatiques permettrait d’accélérer la phase de segmentation de la don-
née MMG et permettrait donc d’améliorer le processus d’analyse ergonomique en

diminuant les biais de segmentation et en faisant gagner du temps aux ergonomes.

7.2 La MMG pour mesurer les variations d’effort

sur le terrain

La MMG rend compte des stratégies d’activations des unités motrices. Elle
permet de quantifier le nombre d’unités motrices recrutées ainsi que leurs fré-
quences de décharge. La modulation de ces parameétres reflete la force déployée
par le muscle et permet de donner une indication sur l'intensité de I'effort. His-
toriquement, I'une des applications principales de la MMG était de modéliser sa
relation avec la force déployée (Islam et al., 2013a). Nous avons vu dans le chapitre
trois que la MMG est sensible aux variations d’effort, méme lors de soulevés de
charges. A notre connaissance, c’est la seule étude disponible dans la littérature
MMG qui traite des variations d’efforts lors d’une tache dynamique fonctionnelle
des membres supérieurs. Cette étude ouvre les perspectives d’application de la
MMG sur le terrain, notamment en ergonomie, oll la mesure de l'activité muscu-

laire bénéficierait a la prévention des troubles musculo-squelettiques. Etant donné
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que les efforts excessifs et le port de charges lourdes ont été identifiés comme fac-
teurs de risques biomécaniques d’apparition des troubles musculo-squelettiques, la
MMG permettrait d’é¢tudier 'impact des charges de travail sur le systéme muscu-
laire en situation réelle afin de mieux les dimensionner. Une autre application, qui a
déja fait ses preuves avec 'EMG, serait d’objectiver les effets de dispositifs d’assis-
tance physique comme les exosquelettes sur 'activité musculaire (Vignais, 2023).
La MMG étant moins contraignante a mettre en place sur le terrain que 'EMG,
notamment par rapport au positionnement du capteur (Islam et al., 2013a), elle
pourrait étre plus largement utilisée dans ce cadre d’utilisation.

Avec 'EMG, il est possible de normaliser un signal dynamique avec un signal
issu d’une force maximale volontaire isométrique (Burden and Bartlett, 1999; Hégg
et al., 2000). Avec la MMG, cela n’est pas possible car elle est sensible au type de
contraction effectuée. Dans leur étude, Beck et al. (2004b) ont comparé 'activité
MMG lors de contractions sous-maximales isométriques et isocinétiques a 30°/s
et ont rapporté une différence d’amplitude RMS absolue d’environ 20% pour un
niveau de force déployé équivalent. Cette différence n’a pas été expliquée par les
auteurs mais pourrait étre due a la pollution des artefacts du mouvement, aux
tremblements physiologiques plus importants, et au changement de longueur des
fibres musculaires qui a un impact sur ’amplitude du signal MMG (Ebersole et al.,
1998). Etant donné que 'amplitude MMG est sensible & la vitesse de contraction
(Smith et al., 1998; Evetovich et al., 1998a; Ebersole et al., 2000), il est trés
complexe de corriger ce décalage afin de comparer des contractions isométriques
et dynamiques. Cela signifie que les signaux MMG ne sont comparables entre eux
qu’a des niveaux de vitesse équivalents, ce qui n’est pas le cas pour 'EMG. Dans
le cadre de I'activité MMG des muscles respiratoires, il a été prouvé que ’entropie
était significativement moins sensible aux battements cardiaques que la RMS (Jin
et al., 2017). Une piste d’investigation serait de vérifier si ’entropie du signal MMG
varie entre différents types de contractions et différentes vitesses pour des niveaux
d’effort relatifs équivalents. Cette étude permettrait de vérifier si ’entropie du
signal MMG peut étre utilisée pour caractériser le signal MMG, quelle que soit la

tache effectuée.
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7.3 Les problémes actuels et perspectives sur la

caractérisation du signal MMG

Afin d’interpréter un signal MMG accélérométrique, notamment en situation
dynamique, la phase de filtrage est la plus importante. La méthode de filtrage la
plus utilisée dans la littérature, notamment pour les contractions isométriques et
isocinétiques, est par un filtrage passe-bande entre 5 et 100 Hz. Le but de ce traite-
ment est de filtrer les artefacts du mouvement qui sont principalement concentrés
en dessous de 5 Hz (Angeloni et al., 1994) et de filtrer le bruit haute-fréquence lié au
systéme de mesure. En condition isométrique, les mouvements du membre étudié
étant trés faibles, la fonction principale du filtrage est d’annuler l'effet de la gra-
vité qui peut décaler 'amplitude du signal jusqu’a 1g si I'accélérométre est orienté
perpendiculairement a ’axe de la gravité. L’utilisation de métriques basées sur des
méthodes linéaires comme la RMS était donc valide et adaptée a cette situation. En
condition dynamique, notamment lors de contractions isocinétiques, le filtrage des
artefacts du mouvement est plus important étant donné les mouvements subis par
le ou les membres étudiés a cause des changements de longueur et d’épaisseur des
fibres musculaires mais également aux a-coups liés aux changements de direction
brusques. C’est pour cette raison que toutes les études menées lors de protocoles
isocinétiques ne traitent que le tiers médian de 'amplitude articulaire totale pour
ne pas prendre en compte ces perturbations. Dans leur étude, Posatskiy and Chau
(2012) ont montré qu'un mouvement unique et passif de ’avant-bras généré a une
amplitude de 13 mm et 1,5 Hz provoquait des perturbations significatives dans
le signal accélérométrique du fléchisseur superficiel des doigts jusqu’a 15 Hz, soit
jusqu’a la dixiéme harmonique. Malgré le filtrage jusqu’a 5 Hz, le signal MMG
reste donc significativement impacté par les artefacts du mouvement. Selon les
auteurs, lorsque les mouvements sont générés volontairement lors de contractions
dynamiques, leur caractérisation et leur filtrage sont beaucoup plus complexes car
leurs contenus correspondent & la somme non linéaire de plusieurs composantes.
Ces résultats sont majeurs pour 'application de la MMG en condition dynamique
car jusqu’alors, les auteurs assumaient que le signal de sortie du filtre était repré-
sentatif du signal MMG (Posatskiy and Chau, 2012).
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Dans I’étude portant sur le filtrage des artefacts du mouvement, nous avons
montré qu’il est possible d’améliorer le processus de filtrage du signal accéléro-
métrique en condition dynamique avec impacts en utilisant la CEEMDAN pour
décomposer le signal et ’entropie floue spectrale des modes intrinseques pour re-
composer le signal MMG. Cette méthode permet de filtrer de maniére adaptative
le signal accélérométrique en mettant a profit la nature chaotique du signal MMG
pour différencier les modes intrinséques du mouvement de celles de la MMG. L’uti-
lisation de l’entropie pour caractériser le signal MMG s’est avérée efficace et plus
robuste face aux artefacts du mouvement que les méthodes classiques comme la
RMS, qui sont plus sensibles & ces perturbations (Torres et al., 2007). De plus, I'en-
tropie est également moins influencée par les variations de longueur des fenétres
temporelles par rapport aux méthodes classiques (Xie et al., 2010b). L’entropie
a principalement été appliquée aux muscles respiratoires pour quantifier la force
déployée, notamment pour diagnostiquer des pathologies, car elle est significati-
vement moins sensible aux battements cardiaques que la RMS (Jin et al., 2017).
Comme démontré dans I’étude portant sur la détection de la fatigue musculaire,
I’entropie du signal MMG peut également étre utilisée pour détecter I'apparition
de la fatigue musculaire de maniére plus efficace que la fréquence moyenne et la
fréquence médiane du signal. Aux vues de ces différents résultats obtenus et des
diverses applications de I’entropie, son utilisation devrait étre privilégiée et systé-
matisée par rapport a la RMS pour caractériser le signal MMG dans les futures
études, en particulier lors de taches dynamiques. Cela permettrait d’obtenir des ré-
sultats comparables entre les études, notamment entre différents types de capteurs
MMG. En ce sens, I'entropie pourrait également servir d’indicateur de "qualité"
du signal MMG en situation dynamique.

Une piste d’investigation prometteuse concernant le filtrage des artefacts du
mouvement du signal MMG accélérométrique serait I'utilisation d’un accélérometre
sur une zone non-musculaire comme référence du mouvement. Cette méthode per-
mettrait de filtrer le signal de maniére adaptative en exploitant la redondance des
accélérations du mouvement entre les accélérométres. Cependant, cette méthode
nécessiterait 1'utilisation d’une zone non-musculaire pour chaque muscle étudié,
étant donné que I’ exposition aux artefacts du mouvement est différente en fonc-

tion du muscle étudié et de la tache réalisée (comme nous l'avons dans I’étude 3).
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Cela augmenterait également la complexité de traitement du signal et de mise en
place car un plus grand nombre de capteur serait utilisés. A notre connaissance,

aucune méthode de ce type n’a été étudiée dans la littérature MMG.

7.4 Recommandations sur 'utilisation de la MMG

sur le terrain

La MMG est une technologie prometteuse qui a montré son efficacité par rap-
port a 'EMG dans des situations isométriques et dynamiques sans chocs ni im-
pacts, comme démontré dans les chapitres deux et trois. Cependant, lors de taches
dynamiques avec impacts comme la marche, 'utilisation de la MMG est limitée en
raison de sa sensibilité aux artefacts du mouvement (Posatskiy and Chau, 2012).
Dans 'étude de filtrage des artefacts du mouvement, nous avons constaté que lors
de phases de marche avec manutention, les muscles des membres inférieurs et des
érecteurs spinaux étaient fortement pollués par les artefacts du mouvement. Avant
de pouvoir quantifier la proportion de bruit persistant dans le signal MMG filtré
et de démontrer la possibilité de filtrer de tels artefacts, que ce soit par le dé-
veloppement de nouvelles méthodes de filtrage ou par l'utilisation de métriques
non-linéaires, il est nécessaire d’établir un cadre méthodologique sur 1'utilisation
de la MMG sur le terrain afin d’en garantir I'intégrité.

Tout d’abord, les situations isométriques peuvent étre analysées normalement
sans limitations musculaires, en utilisant un filtre passe-bande classique entre 5
et 100 Hz. Les situations dynamiques sans impacts peuvent étre étudiées avec
la MMG, & condition que tous les échantillons comparés aient été obtenus a des
vitesses d’exécution similaires. Il n’y a pas de restrictions concernant les muscles &
mesurer, et nous recommandons d’employer la méthode de filtrage proposée dans
ces travaux pour optimiser cette étape. En ce qui concerne les taches dynamiques
avec impacts, 'analyse est limitée. Pour toutes les activités de locomotion chargées
telles que la manutention, la mesure MMG des membres supérieurs est valide si
la méthode de filtrage est adaptée. Cependant, celle des muscles du tronc et des
membres inférieurs est a éviter quelle que soit la méthode de filtrage utilisée. Toutes

les activités impliquant des chocs plus importants que ceux de la marche, comme la
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course a pied ou toute autre activité de sauts, doivent étre évitées. Les analyses des
taches impliquant des outils émettant des vibrations doivent également étre évitées.
Enfin, les phases de dépot de charge doivent étre analysées avec précaution, surtout
si la charge a été déposée brusquement. Lorsque cela est possible, il est recommandé

d’exclure la portion temporelle du signal MMG acquise lors de 'impact.

7.5 Limites des travaux et perspectives

Dans la premiére étude, nous avons choisi d’étudier la MMG lors de contrac-
tions sous-maximales par paliers, car de nombreuses études antérieures avaient
adopté ce protocole. Il aurait été intéressant d’ajouter une contraction isométrique
en rampe de 10% a 90% de la FMV au protocole expérimental, car les réponses
de la MMG, notamment au niveau du contenu fréquentiel, peuvent différer par
rapport aux contractions par paliers (Ryan et al., 2008). Cette extension aurait
permis d’obtenir une étude métrologique plus compléte dans ces conditions et de
vérifier si 'augmentation progressive de la force isométrique entrainait une aug-
mentation correspondante de la fréquence de décharge des unités motrices, comme
rapporté dans la littérature (Ryan et al., 2008; Qi et al., 2011; Talib et al., 2018).

Pour étudier les manutentions de charge dans les chapitres trois et quatre qui
portaient respectivement sur le filtrage des artefacts du mouvement et la détection
de la fatigue lors de manutentions de charges, nous avons choisi de déterminer la
masse & porter en nous basant sur la FMV des érecteurs spinaux. Il aurait été
méthodologiquement préférable d’utiliser le biceps brachial ou le deltoide, ou bien
de réaliser un test maximal de soulevé (Kazemi et al., 2021) afin d’éviter tout
biais de mesure de la FMV, étant donné que le capteur de force était fixé sur une
structure en métal. Bien que toutes les précautions aient été prises, il est possible
que l'utilisation d’un capteur de force fixe ait introduit un biais dans la mesure de
la FMV, car 'expérimentateur devait appliquer une pression constante entre les
scapulas du participant pour obtenir une mesure valide.

Nous avons montré le potentiel de l'entropie pour caractériser la MMG, no-
tamment en situation dynamique, car elle semble moins sensible aux artefacts
du mouvement que les métriques classiques telles que la RMS ou la fréquence

moyenne. Il aurait été intéressant d’incorporer 'entropie aux indicateurs utilisés
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dans les études menées en situation isométrique et de soulevé de charge a vitesse
constante afin de vérifier si : i) elle était sensible aux variations d’effort, comme
démontré pour les muscles respiratoires (Torres et al., 2007), et ii) de comparer
ses valeurs entre situation isométrique et dynamique. A notre connaissance, au-
cune étude n’a abordé ce sujet, ce qui aurait permis de confirmer la robustesse de
I’entropie face aux artefacts du mouvement.

Bien que le chapitre quatre ait apporté une contribution significative a la ques-
tion du filtrage du signal MMG en condition dynamique avec impact, la conception
de I'expérience ne permettait pas de quantifier complétement 'impact des artefacts
du mouvement. Une comparaison avec une situation de référence, comme celle réa-
lisée par Posatskiy and Chau (2012), aurait été pertinente. De plus, le passage de
I’étude des variations d’effort en situation dynamique sans impact a ’étude de la
fatigue en situation dynamique avec impact représente un saut significatif. Une
expérience combinant un port de charge statique et dynamique sur un tapis rou-
lant, menée & différentes intensités d’effort et vitesses, aurait permis d’étudier &
la fois les variations d’effort et I'impact des artefacts du mouvement sur le signal
MMG des membres supérieurs et des muscles du tronc en situation dynamique
avec impacts. L’utilisation de ’entropie en comparaison aux métriques classiques
aurait également constitué une contribution significative a la lumiére des points
mentionnés précédemment. La comparaison avec 'EMG aurait également renforcé
la validité des résultats.

Pour I’étude portant sur la détection de la fatigue musculaire dynamique, nous
avons opté pour un protocole divisé en cycles de manutentions, comprenant quatre
minutes de manutentions, une FMV par muscle étudié et une minute de repos pas-
sif. Avec le recul, il aurait été préférable d’effectuer un test de FMV avant et aprés
le protocole de fatigue dynamique réalisé sans interruption jusqu’a épuisement. Un
tel protocole aurait induit une fatigue musculaire plus importante en réduisant le
repos passif par rapport au protocole mis en ceuvre. Comme le soulignent Made-
leine et al. (2002b); Talib et al. (2018), les effets de la fatigue musculaire sont plus
marqués lors de contractions prolongées que lors de contractions intermittentes.
Cependant, un tel protocole aurait été moins représentatif des conditions de travail

réelles, ol des pauses sont prises réguliérement.



Conclusion

La prévention des TMS représente un enjeu sanitaire et économique majeur.
Elle repose principalement sur 'identification de facteurs de risques biomécaniques
a l'aide de méthodes d’évaluation subjectives et objectives. Les méthodes objec-
tives se basent sur des grilles de cotation de la posture a travers 'analyse des
angulations articulaires. Cependant, ’analyse de la posture ne rend pas compte de
la sollicitation ni de la fatigue musculaire qui jouent un roéle dans 'apparition de
la fatigue. L’EMG, la méthode de référence de mesure de 'activité et de la fatigue
musculaire, bien que largement utilisée en laboratoire, présente certaines limites
la rendant complexe a mettre en place sur le terrain. La contrepartie mécanique
de TEMG, la MMG, serait une alternative prometteuse grace a sa facilité de mise
en place. Cependant, sa sensibilité aux artefacts du mouvement limite son appli-
cation a des situations dynamiques controlées. I’analyse de la MMG en condition
dynamique et le développement de nouvelles méthodes de filtrage des artefacts du
mouvement représentent une opportunité d’application de la MMG sur le terrain

pour détecter la fatigue musculaire et prévenir I'apparition des TMS.

La premiére étape de ces travaux était de valider un nouveau capteur MMG
accélérométrique lors de contractions isométriques par palier et de le comparer a
la référence EMG. La haute répétabilité des mesures, la sensibilité similaire aux
changements d’intensité d’effort par rapport & 'EMG ainsi que la concordance de
nos résultats par rapport aux études précédentes nous ont permis de valider cette

nouvelle mesure MMG accélérométrique.

La deuxiéme étape de ces travaux était d’étudier la sensibilité des mesures EMG
et MMG aux variations d’effort lors de soulevés de charges. Cette étude était la

premiére a notre connaissance a étudier I'activité MMG lors d’une tache dynamique
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fonctionnelle des membres supérieurs a différentes intensités. Nous avons montré

que la MMG était plus sensible aux variations d’effort que TEMG.

La troisiéme étape de nos travaux avait pour objectif de proposer une nouvelle
méthode de filtrage des artefacts du mouvement du signal MMG accélérométrique
lors de manutentions de charge. Nous avons montré que la méthode proposée
est plus efficace que la méthode classique dans ces conditions. Cependant, les
impacts et les chocs, qui partagent une bande de fréquence commune avec la MMG,
persistent dans le signal MMG filtré, notamment celui des muscles du bas du tronc

et des membres inférieurs.

Enfin la derniére étape de nos travaux était de déterminer si la MMG permet-
tait de détecter la fatigue musculaire des muscles des membres supérieurs et des
érecteurs spinaux lors de manutentions de charges répétées jusqu’a épuisement.
Nous avons montré qu’elle permettait de rendre compte des stratégies d’activa-
tions des UM des muscles des membres supérieurs et de I'apparition de la fatigue
musculaire comme 'EMG. Cependant, 'impact encore significatif des artefacts
du mouvement dans la zone du bas du tronc rend la mesure MMG des érecteurs

spinaux difficilement interprétable.
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