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Question du Dr Mickael Begon :

Faites une analyse critigue de ['usage de la modélisation musculo-squelettique en
manutention/ergonomie.

Quelles sont les limites des modéles utilisés ?

Que recommandez-vous (complexité des modéles musculaires, résolution directe vs inverse,
présence ou non d’EMG, etc.) pour la manutention au-dessus des épaules et quelles sont, pour

ce faire, les limites de vos collectes de données ¢

1 Troubles musculo-squelettiques de I’épaule en manutention

RESUME

Dans cette section, nous dressons le portrait des troubles musculo-squelettique de I’épaule et nous
décrivons les principaux mécanismes de blessures sous-jacents et les facteurs de risques associés.
Nous évoquons quelques outils d’analyse en biomécanique occupationnelle utilisés pour tenter
de réduire I'incidence de blessures a 1’épaule. Enfin, nous présentons comment la modélisation

musculo-squelettique peut s’inscrire dans une démarche ergonomique moderne.

1.1 Contexte

Les troubles musculo-squelettiques (TMS) sont la premiére cause de maladie professionnelle au
Québec et environ 85% des TMS surviennent chez les travailleurs manuels (Aptel et St-Vincent 2008).
Parmi la main d’oeuvre québécoise, 63% des travailleurs ressentent des douleurs musculo-squelettique
et environ les trois quarts estiment que ces douleurs sont attribuables a leur travail (Stock et al. 2011).
Aprés les maux de dos (43% des cas), les douleurs d’épaules (13% des cas) sont la premiére cause de
TMS chez les travailleurs (Grieve et Dickerson 2008; Kolstrup 2012). La prévalence auto-rapportée
sur 12 mois des TMS affectant la région de I’épaule atteint par exemple 35% en Europe (Urwin et
al. 1998; Luime et al. 2004; Buckle et Devereux 2002). Les TMS de I’épaule représentent donc un
probleme de santé publique (Fallentin et al. 2001; Michel et al. 2010), d’autant plus que ceux-ci
représentent P'atteinte la plus sévere en terme de jours de travail perdus (Silverstein, Viikari-Juntura,
et Kalat 2002; Duguay et al. 2012). La forte prévalence de blessures dans la région de ’épaule est la

conséquence de la compléxité musculo-squelettique de cette articulation.



1.2 Mécanismes de blessure a I’épaule

L’épaule est I'articulation la plus complexe et la plus mobile du corps humain. Malheureusement,
cette mobilité expose I’épaule a une grande instabilité (Veeger et Helm 2007; Vecchio et al. 1995).
En effet, la stabilité de la téte humérale est assurée seulement par quelques structures passives (e.g.
ligaments) et actives (e.g. muscles de la coiffe des rotateurs) (Labriola et al. 2005). Cette instabilité

devient problématique lors de chocs violents, de gestes répétitifs ou rapides (Labriola et al. 2005).

Les lésions de la coiffe des rotateurs (composée des muscles sous-scapulaire, infra-épineux, petit
rond et supra-épineux) représentent la cause la plus commune de douleurs et de handicap dans la
région de I’épaule (Rijn et al. 2010). Ces lésions touchent pres de 20% de la population, avec une
prévalence qui augmente avec 'dge (Yamamoto et al. 2010). Le principal mécanisme qui explique
cette blessure est 1ié a la diminution de ’espace sous-acromial. Cet espace est particulierement réduit
lors d’une élévation humérale supérieure a soixante degrés, entrainant alors un coincement du muscle
supra-épineux. A terme, lirritation et 'inflammation du muscles supra-épineux aboutit souvent a
une déchirure de celui-ci. Il convient donc de limiter les levers de charges au dessus du niveau des
épaules (Svendsen et al. 2004). Dans un contexte ergonomique, plusieurs autres facteurs de risques

sont avancés par la littérature.

1.3 Facteurs de risques de blessures a 1’épaule

Les facteurs de risques associés avec les blessures a ’épaule sont divisés en deux catégories—les
facteurs de risques internes et externes (Sjogaard et al. 1995). Les facteurs de risques individuels, tels
que l'dge (Yamamoto et al. 2010; Cassou et al. 2002; Roldén-Jiménez et Cuesta-Vargas 2016), le sexe
(Coté 2012) ou le niveau d’activité (Miranda et al. 2001), sont définis comme des facteurs internes.
Un ergonome aura davantage de controle sur les facteurs de risques externes. Ceux-ci peuvent étre
associés aux facteurs qui influencent la tdche comme le travail répétitif, le lever de charges lourdes,
une hauteur de travail au-dessus des épaules ou une posture non adaptée (Bernard 1997; Grieve et
Dickerson 2008; Latko et al. 1999; Winkel et Westgaard 1992). Une approche ergonomique tentera
de modifier ces facteurs externes pour réduire 'incidence et le cout des TMS (Lavender et Rajulu
1995). C’est principalement la biomécanique occupationnelle qui a permis d’identifier ces facteurs de

risques, de développer des outils ergonomiques et d’émettre des recommandations.



1.4 Outils d’analyse en biomécanique occupationnelle

La plupart des ergonomes utilisent des questionnaires ou des outils basés sur des postures statiques.
L’équation du National Institute for Occupational Safety and Health (NIOSH), le questionnaire RULA
(McAtamney et Nigel Corlett 1993) ou les recommandations de charges maximales émises par Snook
et Ciriello (1991) sont ainsi utilisés pour évaluer des conditions de travail (Pascual et Naqvi 2008).
Cependant, ces outils s’averent insuffisants pour quantifier les contraintes musculo-squelettiques,
notamment parce qu‘ils sont basés sur des mesures indirectes obtenues sur des cas isolés (McAtamney
et Nigel Corlett 1993; Steven Moore et Garg 1995; Latko et al. 1999) et en conditions statiques
(Garg et Kapellusch 2009). Les ergonomes et les professionnels de la sécurité au travail ont besoin
de meilleurs outils d’analyse pour évaluer la contrainte musculo-squelettique d’une tache de travail.
Une connaissance préalable de la force musculaire et des niveaux de charge spécifiques permettrait
de prévenir de maniere proactive les troubles de I’épaule (Herberts et al. 1984), mais également de
permettre aux cliniciens de mieux comprendre les mécanismes de la blessure a 1’épaule et & améliorer

le traitement.

La modélisation musculo-squelettique permet une quantification non invasive et objective de la
contrainte physique. Les moments articulaires et les forces musculaires fournies par la modélisation
musculo-squelettique sont des informations précieuses dans la conception d’un poste de travail. Ces
informations peuvent étre calculées expérimentalement ou simulées sans recourir a des travailleurs.
En raison de sa complexité, la modélisation musculo-squelettique est peu intégrée dans les analyses
ergonomiques (Dickerson, Chaffin, et Hughes 2007). Cependant, les récents progres en modélisation
musculo-squelettiques, la disponibilité de nouveaux outils et I'essor des systémes informatiques

permettront certainement de démocratiser ces techniques en biomécanique occupationnelle.

CONCLUSION

Dans cette section, nous avons décrit la forte incidence de TMS a I’épaule chez les manutentionnaires,
surtout concernant la rupture de la coiffe des rotateurs. Cette blessure est principalement causée par
I’irritation du supra-épineux lors de la diminution de I’espace sous-acromial. Nous avons également
exposé les limites des outils classiquement utilisés lors d’intervention ergonomique et émis le besoin de
techniques d’analyse plus completes. En estimant les moments articulaires et les forces musculaires,

la modélisation musculo-squelettique apparait comme un choix judicieux.



2 Modélisation musculo-squelettique

RESUME

Dans cette section, nous introduisons la modélisation musculosquelettique et les concepts sur lesquels
ce travail s’appuie. Nous présentons d’abord un contexte général et les éléments qui composent un
modele. Puis nous abordons plus spécifiquement ’approche directe et 'approche inverse.

2.1 Contexte

Aujourd’hui, la modélisation est utilisée dans la majorité des domaines scientifiques. En biomécanique
le nombre de publications portant sur la modélisation et la simulation musculo-squelettique augmente

exponentiellement depuis les années 1980 (Fig. 1).

1500

1000

Publications

500

1980 1990 2000 2010

Années

Figure 1 — Publications par année en lien avec la modélisation ou la simulation

musculo-squelettique entre les années 1980 et 2017.



D’un point de vue de la biomécanique, le corps humain peut étre associé a un systéme composé de
segments connectés par des articulations et mobilisés par des muscles. Les contraintes musculaires,
osseuses et articulaires ne peuvent étre mesurées de fagon directe et non invasive (Bergmann et al.
2007; Finni, Komi, et Lepola 2000; Finni, Komi, et Lukkariniemi 1998). Ces variables sont cependant
essentielles pour comprendre les principes fondamentaux du mouvement humain, concevoir des
dispositifs d’assistance ou effectuer une intervention ergonomique. Les modeéles numériques permettent
d’estimer ces valeurs (Dao 2016) & partir de données expérimentales ou simulées. Les modeles
numériques sont des représentations simplifiées d’un systeme ou d’un phénomene, généralement
présentés sous une forme mathématique. Les équations qui les composent sont dérivées des lois
physiques et biologiques et permettent de résoudre des problémes complexes. Ainsi, tandis que les
ergonomes ont besoin des modélisateurs pour obtenir les contraintes musculo-squelettiques internes,
les modélisateurs ont besoin des ergonomes pour acquérir les données ou tester les résultats. Cette
interdépendance permettrait de faire avancer la science du mouvement et, ultimement, réduire

I'incidence de TMS au travail.

2.2 Composition d’un modele musculo-squelettique

La génération d’'un mouvement commence avec une commande neurale envoyée jusqu’au muscle.
Le muscle est alors activé et génére une force qui produit un moment articulaire afin d’accélérer
nos membres et réaliser un mouvement. C’est ce processus, ici simplifié, que nous tentons de
formaliser dans un modele musculo-squelettique. Des ensembles de corps rigides, d’articulations et de

générateurs de force composent la plupart des modeles et interagissent pour modéliser le mouvement.

Pour modéliser la dynamique des segments corporels, les modeéles par éléments finis sont minoritaires
(Webb, Blemker, et Delp 2014; Zheng et al. 2017) et c’est I'hypothése de corps rigide qui est
majoritairement utilisée en biomécanique. Selon cette hypotheése, chaque segment est considéré
comme indéformable et le comportement dynamique est défini par la masse, le centre de masse et le

tenseur d’inertie. Un systeme de coordonnées local est associé a chacun des segments.

En plus du systeme de coordonnées propre a chaque segment, un systeme de coordonnées est
également associé a chaque articulation du modele. L’articulation est ensuite formée en alignant
les systemes de coordonnées des segments parents et enfants. Il est ensuite nécessaire de définir
les degrés de liberté qui vont définir les mouvements possibles pour chacune des articulations. Ces
degrés de liberté vont déterminer les matrices de rotations entre les systemes de coordonnées parents

et enfants, et donc 'orientation relative de chaque segment.

Une fois notre modele de corps rigides et d’articulations construit, il est nécessaire d’y ajouter des
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générateurs de forces pour pouvoir l'articuler. Les muscles sont les principaux générateurs de forces
dans les modeles. Pour modéliser la géométrie musculaire, nous utilisons des chemins musculaires
unidimensionnels (7.e. une ligne), reliant l'origine et I'insertion du muscle. Ces lignes sont souvent
combinées avec des points fixes et des formes géométriques pour former des chemins musculaires
physiologiques. Ce chemin musculaire va déterminer le bras de levier du muscle qui détermine

finalement comment la force musculaire est convertie en moment articulaire (Eq. 1).

moment articulaire = force musculaire x bras de levier musculaire (1)

Pour modéliser la génération de force musculaire, le modele musculo-tendineux de Hill est souvent
utilisé (Fig. 2). Ce modele est basé sur les courbes normalisées de force-vitesse et force-longueur,
ainsi que sur les propriétés passives des muscles (Zajac 1989). Le modele de Hill inclut plusieurs
parameétres dont la force maximale isométrique, la section transverse des muscles (PCSA), 'angle
de pennation «, la longueur musculaire optimale, la vitesse de raccourcissement maximale et la
longueur du tendon. Ces parametres sont généralement déterminés a partir d’un modele générique

basé sur des mesures animales ou cadavériques (Van Campen et al. 2014; Horsman et al. 2007).
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Figure 2 — Modele musculaire générique de Hill formé d’une composante active (CE), d'une

composante ¢lastique en série et d’'une composante élastique en parallele.

L’ensemble des parameétres décrit dans cette section définissent la dynamique musculo-tendineuse
(comment les muscles générent une force), la géométrie musculo-squelettique (comment les forces
musculaires sont converties en moment articulaire) et la dynamique articulaire (comment les moments
articulaires sont convertis en mouvement). Ces trois étapes peuvent étre utilisées dans le sens « direct »
(de la commande neurale jusqu’au mouvement) ou dans le sens « inverse » (du mouvement a la

commande neurale).



2.3 L’approche directe

L’approche directe (Fig. 3) estime les mouvements qui résultent de I’application de forces et de
moments spécifiques (Pandy 2001). Les équations dynamiques décrivant les composantes du modele

peuvent ainsi étre intégrées dans le temps pour générer un mouvement simulé.

\ |

Forces Moments A .
EMG Musculaires Articulaires Accélérations  Vitesses
Commande___ Dynamique Géométrie Dynamique
Neurale " Musculo-tendineuse Musculo-squelettique " Articula[zre ™ —™ —>Mouvements

Figure 3 — Modélisation musculo-squelettique en approche directe.

Les données d’entrée typiques sont les excitations musculaires ou les moments articulaires,
et les parametres inertiels. Les excitations musculaires sont déterminées a partir de données
électromyographiques (EMG) avec une étape de dynamique d’activation, permettant de simuler
le délai électromécanique entre la réception du potentiel d’action et la contraction musculaire
(Cavanagh et Komi 1979). La dynamique musculo-tendineuse permet ensuite de déterminer les forces
musculaires (& 1'aide du modeéle musculaire de Hill). Puis, les moments articulaires sont calculés par
la géométrie musculo-squelettique et I’équation 2 ou la matrice jacobienne des longueurs musculaires
Imuscles €st multipliée aux forces musculaires Fj,yscles-

. Olimusel .
7-muscles(Qa q, a) = _$quscles(% q, (1) (2)

Enfin, les accélérations des segments ¢ sont déterminées a partir du principe fondamental de la
dynamique (Eq. 3), impliquant la matrice de masse M, les moments articulaires 7, le vecteur des
effets non linéaires N, la matrice des effets de la gravité G et les forces de contact C. Les vitesses et

les orientations articulaires peuvent ensuite étre obtenues par intégration.

i=M(q)"! (r+C"\ = N(g,4) - G(9)) (3)



2.4 L’approche inverse

L’approche inverse (Fig. 4) estime les forces et moments qui ont provoqué un mouvement observé
(Pandy 2001). Un mouvement connu peut étre utilisé dans une analyse inverse pour mieux comprendre

la coordination musculaire et les forces impliquées dans la génération de ce mouvement.

Forces Moments PR .
Musculaires | Articulaires Accélérations Vitesses
Géométrie Dynamique d d
Musculo-squelettique | ™ Articulac!re ~ % ] a <—NMouvements
[
Forces
Externes

Figure 4 — Modélisation musculo-squelettique en approche inverse.

Les données d’entrée typiques sont la cinématique articulaire, les forces externes et les parameétres
inertiels. La cinématique articulaire est obtenue a partir d’un systéme de caméras optoélectroniques
(type VICONT™) et des marqueurs placés directement sur la peau (Cappozzo et al. 2005). Ces
marqueurs sont également placés sur le modele de corps rigides. La cinématique inverse va, a
chaque instant, calculer les orientations segmentaires qui positionnent le modele dans une posture
qui minimise la distance entre les marqueurs expérimentaux et les marqueurs du modele de corps
rigides. Ce probléme d’optimisation non linéaire est généralement résolu par optimisation globale
(Lu et O’Connor 1999) ou filtre de Kalman (Cerveri, Pedotti, et Ferrigno 2003). Le probleme
d’optimisation globale peut étre formulé par I’équation 4, ou ’on définit les orientations segmentaires

q qui minimisent ’erreur entre les marqueurs prédits P, et les marqueurs expérimentaux FE,,.

n
o~ 1
Hjtlln Z §||Pm(Q) - E‘mH2 (4)
m=1

Les vitesses et les accélérations segmentaires peuvent étre obtenues par dérivés successives. Les
moments articulaires peuvent ensuite étre déterminés a partir du principe fondamental de la
dynamique (Eq. 5).

T = M(q)§+ N(q, )+ G(q) — C'A (5)

La derniére étape d’une simulation inverse consiste a estimer les forces musculaires & partir de la

géométrie musculo-squelettique. Cette étape est complexe, car le nombre de muscles est supérieur au



nombre d’articulations. L’ optimisation statique répartie les forces musculaires afin que les moments
articulaires calculés a partir de ’équation 5 correspond aux moments articulaires calculés a partir de

I’équation 2.

CONCLUSION

Dans cette section, nous avons d’abord énoncé la popularité des modeéles musculo-squelettique. Puis,
nous avons présenté les éléments principaux d’un modele: les corps rigides, les articulations et les
générateurs de force. Les parametres de ces éléments définissent comment les muscles génerent une
force, comment les forces musculaires sont converties en moment articulaire et comment les moments
articulaires sont convertis en mouvement. Enfin, nous avons décrit I’approche directe qui permet
d’estimer un mouvement a partir de contraintes musculo-squelettiques et I’approche inverse qui

permet d’estimer les contraintes musculo-squelettiques a partir d’un mouvement.

3 Limites de la modélisation musculo-squelettique en ergonomie

RESUME

Dans cette section, nous introduisons les différentes limites de la modélisation musculo-squelettiques.
Nous présentons d’abord les limites généralement applicables & la modélisation, puis les limites plus
spécifiques aux approches directe et inverse. Enfin, nous abordons les limites & prendre en compte

lorsque ’on modélise une tache de manutention au-dessus des épaules.

3.1 Limites générales

Le développement d’un modele numérique du corps humain est un grand défi scientifique. Pour s’en
approcher, de nombreuses hypothéeses sont formulées dans le développement de modeéles musculo-
squelettiques—dont certaines sont basées sur des preuves expérimentales limitées. De multiples
phénomenes biologiques sont ainsi simplifiés, voir ignorés. Ces limitations doivent étre reconnues
lors de la diffusion de résultats, et scientifiques et praticiens doivent discuter des impacts potentiels

de ces simplifications. La plupart des modélisateurs en sont conscients et le consensus actuel en



biomécanique est qu’il reste encore un écart considérable entre les modeles et la réalité biologique.
Il existe un continuum entre les modeles les plus simples (e.g. un centre de masse) et les plus
complexes (e.g. environ 200 os, 350 articulations et 650 muscles). L'une des principales difficultés
est de déterminer la complexité du modele que ’on souhaite construire ou utiliser. D’une part, les
modeles basiques sont rapides et faciles & interpréter. Cependant, ils difféerent souvent des systemes
réels. D’une autre part, les modeles complexes permettent de fournir plus d’informations et il est
plus facile de faire des liens avec les systemes réels. Cependant, le cout de calcul et les exigences de
calibration et de validation augmentent avec la complexité du modele. Il est recommandé d’éliminer

la complexité du modele non requise pour répondre a la question de recherche (Hicks et al. 2015).

Quel que soit leur niveau de complexité, les modeles musculo-squelettiques comportent de
multiples parameétres. Ces derniers, qu’ils soient musculo-tendineux, inertiels ou anthropométriques
conditionnent les résultats obtenus lors des différentes étapes de la modélisation. En tant qu’utilisateur
de modeles musculo-squelettiques, ces parametres sont souvent déterminés préalablement a partir
d’imagerie, de mesures cadavériques ou animales pour créer un modeéle complet générique (Zatsiorsky
1983; McConville et al. 1980). Ce modele standard est ensuite mis a 1’échelle afin que les différents
parametres qui le composent s’ajustent a 'anthropométrie de notre participant. Cette étape est
décisive pour obtenir des résultats valides. Consistant en une simple régression, la personnalisation
du modele n’est cependant pas optimale car elle considere que la distribution des parametres
segmentaires et musculaires est uniforme, quels que soient I’dge, la condition physique et le sexe.
Il est ainsi recommandé de choisir un modele générique qui représente la méme population que
notre échantillon de participants. Dans le cas ou le modele générique n’est pas représentatif de notre

échantillon, une modélisation par imagerie ou mesures anthropométrique est recommandée.

Méme si la personnalisation du modele est correctement réalisée, certains parametres resteront
approximatifs. C’est notamment le cas des parametres musculo-tendineux. Par exemple, les longueurs
et vitesses optimales incluses dans le modele de Hill sont supposées constantes dans ’ensemble du
muscle, ce qui n’est pas le cas en réalité (Blemker et al. 2007; Blemker et Delp 2005) et les effets
de I'dge et la fatigue sont ignorés. Il est possible de cibler les parametres qui influencent le plus
notre modele avec des études de sensibilité, comme les méthodes de Monte-Carlo (Valero-Cuevas,
Johanson, et Towles 2003).

Sachant que les modeles incluent des hypotheéses et des approximations, il est important que chaque
simulation soit testée pour établir ses limites. Il est de la responsabilité de 1'utilisateur de s’assurer
que le modele a été vérifié (i.e. résoudre les équations correctement) et validé (i.e. résoudre les
bonnes équations). Méme si le modele a été précédemment validé, il n’est pas nécessairement valide

pour notre application. En tant qu’utilisateur, vérifier et valider son modele constitue souvent I’étape
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la plus complexe d’une application en modélisation musculo-squelettique. C’est un processus qui
nécessite généralement plusieurs itérations et requiert de s’assurer que les résultats respectent les
lois de la physique et concordent avec d’autres jeux de données indépendants. Hicks et al. (2015)
décrivent les principales recommandations concernant la validation et la vérification d’un modele
musculo-squelettique. Celles-ci sont résumées dans les tableaux 1 et 2 pour les approches directe et
inverse, respectivement. Méme s’il est personnalisé, vérifié et validé, un modéle comportera toujours
des incertitudes. Lors de la publication, il convient de décrire les limites du modele et considérer les

résultats avec scepticisme.

3.2 Limites spécifiques a approche directe

Les atouts de 'approche directe sont nombreux. Intrinsequement prédictive, I’approche directe
n’est pas limitée aux données expérimentales disponibles et les données peuvent étre simulées.
Cette technique est particulierement intéressante en ergonomie puisqu’elle permet d’étudier les
différents facteurs de risque physiques, sans recourir & des tests humains. De plus, en spécifiant
une fonction objective d’intérét (e.g. minimiser le cout énergétique), 'objectif de la tache peut étre
directement représenté. Malgré ses qualités, ’approche directe est rarement utilisée en biomécanique
occupationnelle en raison d’une complexité numérique bien supérieure a I'approche inverse (Pandy
2001). Quand les données ne sont pas simulées, 'approche directe nécessite des activations musculaires
basées sur des signaux EMG expérimentaux. Ces signaux sont souvent affectés par du bruit et des
erreurs de mesure (Chowdhury et al. 2013). En effet, de nombreux facteurs influencent 1’enregistrement
de signaux EMG, comme l’isolation électrique, 1’électrode utilisée, 1’épaisseur et 'impédance de la
peau ou le cross-talk musculaire. Ces différents facteurs influencent 1’ensemble des variables prédites
par 'approche directe. Les pratiques de validations de ’approche directe recommandées par la

littérature (Hicks et al. (2015)) sont résumées dans le tableau 1.

Table 1 — Résumé des dépendances et des pratiques de validations pour les variables générées par

une approche directe (adapté de Hicks et al. (2015)).

Variables Dépendances Pratiques de validation
Activation EMG ou modele de controle; Les activations musculaires
musculaire dynamique d’activation concordent temporellement et

qualitativement aux signaux EMG

expérimentaux
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Variables
Force musculo-

tendineuse

Moment et

force de contact

Moment

articulaire

Cinématique

articulaire

Dépendances

Activation musculaire ; modele

musculo-tendineux

Etat initial ou actuel du modéle ;

modele de contraintes

Forces musculo-tendineuses ; forces de
contact ; modele d’articulations ;

géométrie musculaire

Etat initial ou actuel du modéle ;

modele d’articulations

Pratiques de validation

Les longueurs et vitesses musculaires
concordent (+2 écarts-types) avec des

données d’imagerie médicale

Les moments et les forces de contact
concordent (+2 écarts-types) avec des

données expérimentales

Les moments articulaires concordent
(£2 écarts-types) avec des données

expérimentales

La cinématique articulaire concorde

(£2 écarts-types) avec des données

expérimentales

3.3 Limites spécifiques a ’approche inverse

L’approche inverse est la technique de modélisation la plus utilisée en biomécanique occupationnelle.
Elle requiert la formulation de moins d’hypotheses et permet d’obtenir des solutions plus rapidement
que l'approche directe, en générant des résultats parfois similaires (Anderson et Pandy 2001). Les
données d’entrée sont relativement communes en biomécaniques (i.e. cinématique et forces externes),
mais sont typiquement soumises a de nombreuses erreurs de mesure et d’estimation (Leardini et
al. 2005). Comme la précision des résultats de ’approche inverse est fortement conditionnée aux
données d’entrée (Pamies-Vila et al. 2012; Silva et Ambrésio 2004), une attention particuliére est

recommandée quant a la qualité des données, du traitement du signal et de la mise a 1’échelle.

La cinématique articulaire est considérée comme le parametre ayant le plus d’influence sur la prédiction
de forces musculaires physiologiques (Valero-Cuevas, Johanson, et Towles 2003), notamment parce
que les vitesses et les accélérations propagent les erreurs de mesures. Les erreurs de mesures peuvent
provenir, en ordre de grandeur, d’erreurs systématiques du systéme de mesure (e.g. autour de 1 mm
pour les systémes optoélectroniques standard selon Chiari et al. (2005)), d’occlusions de marqueurs
expérimentaux (Leardini et al. 2005) et d’artéfacts de tissus mous (Leardini et al. 2005). Pour

minimiser les erreurs de reconstructions cinématique, L’utilisation d’angles d’Euler et de Cardan
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et Papplication des recommandations de 1’ International Society of Biomechanics (Wu et al. 2005)
sont suggérées lors de la création du modele cinématique. Les centres et les axes de rotation doivent
également étre correctement positionnés (Piazza et Cavanagh 2000; Reinbolt et al. 2007). Pour cela,
un mélange entre les techniques anatomique (Leva 1996) et fonctionnelle (Ehrig et al. 2006, 2007) est
préconisé. Dans leur revue de littérature sur 'optimisation cinématique, Begon, Andersen, et Dumas
(2018) préconisent de comparer les données cinématiques prédites a celles déja disponibles dans
la littérature, d’évaluer la répétabilité et la fiabilité de la méthode pour les applications cliniques
et de tester la robustesse du modele et de la méthode en évaluant la sensibilité de la cinématique
articulaire a des parametres géométriques et numériques. Les pratiques de validations de ’approche
inverse recommandées par la littérature (Hicks et al. 2015) sont également présentées dans le tableau
2.

Concernant la dynamique inverse, les parametres inertiels de chaque segment doivent étre précisément
déterminés (Pearsall et Costigan 1999) pour éviter des erreurs lors de I'estimation des moments
articulaires. Cependant, ces parametres sont difficiles & mesurer et sont généralement estimés a partir
d’un modele générique. Une fois effectuée, la dynamique inverse fournit des moments articulaires
nets. Un moment articulaire net faible peut provenir d’une activation minimale ou d’une activation
de deux muscles antagonistes. Les co-contractions sont donc difficiles a évaluer, d’autant plus
qu’elles sont négligées par 'optimisation statique (Heintz et Gutierrez-Farewik 2007). Il convient
donc d’interpréter les résultats d’une optimisation statique avec précaution, car les co-contractions
musculaires sont essentielles pour assurer la stabilité articulaire (Hirokawa et al. 1991). Le choix
d’une fonction objective pour l'optimisation statique est également controversé (Erdemir et al. 2007),

bien que la plupart des études minimisent les activations musculaires.

Table 2 — Résumé des dépendances et des pratiques de validations pour les variables générées par

une approche inverse (adapté de Hicks et al. (2015)).

Variables Dépendances Pratiques de validation
Cinématique Modeéle articulaire ; modele de La différence entre les marqueurs
articulaire marqueurs ; traitement de données prédits et expérimentaux est

similaire avec ’erreur de mesure ; la
cinématique concorde (42
écarts-types) avec des données

publiées
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Variables

Moment

articulaire

Longueur et

vitesse musculaire

Force et
activation

musculaires

Force de réaction

Dépendances

Cinématique articulaire ; parametres

inertiels ; forces externes

Cinématique articulaire ; géométrie
musculaire ; modele articulaire
Cinématique articulaire ; moments
articulaires ; fonction objective ;
modele musculaire ; modele

articulaire

Cinématique articulaire ; moments
articulaires ; forces musculaires ;

parametres inertiels ; géométrie

Pratiques de validation

Les moments articulaires concordent

(£2 écarts-types) avec des données
publiées
La cinématique musculaire est

concorde avec des données IRM

Les activations musculaires
concordent temporellement et
qualitativement aux signaux EMG

expérimentaux (+100 ms de délai)

Les forces de réaction concordent
(£2 écarts-types) avec des données

expérimentales (i.e. prothese

musculaire instrumentée)

3.4 Limites spécifiques a la manutention au-dessus des épaules

Les chercheurs en biomécanique occupationnelle sont désormais en mesure d’établir des relations de
cause a effet entre les contraintes musculo-squelettiques et les mouvements du corps. La simulation
d’une tache dans des conditions de laboratoire permet un contréle pratique des facteurs affectant le
comportement moteur, tels que I’organisation du travail et I’environnement physique. La majorité des
études de modélisation en ergonomie génerent une simulation de dynamique inverse a partir d’une
cinématique expérimentale. La réalisation d’une analyse en approche directe sera généralement, sinon
toujours, plus complexe que 1'utilisation de la dynamique inverse. Ainsi, nous recommandons d’utiliser
une approche inverse si la question de recherche le permet. Certaines investigations nécessitent
cependant 'approche directe, comme la prédiction de mouvement optimal (Hiley, Jackson, et Yeadon
2015), la conception de poste de travail prototype (Pontonnier et al. 2014) ou I’examination de
leffet de certains parameétres physiologiques (Arnold et al. 2013). Une analyse en approche directe
est d’autant plus complexe pour des tdches de manutention au-dessus des épaules car I’épaule est

constituée de nombreux muscles profonds, difficiles & mesurer avec des électrodes EMG de surfaces.

Concernant, les limites de I’approche inverse spécifiques a la manutention au-dessus des épaules,
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celles-ci concernent principalement la cinématique de I’épaule. L’anatomie de 1’épaule, associée a
sa grande amplitude de mouvement, rend difficile la description précise de la cinématique. Les
mouvements sous-cutanés de la scapula et de la clavicule sont particulierement difficiles a enregistrer
avec des marqueurs de surface. La rotation de 'humérus est ainsi affectée de 20 a 48% par les
artéfacts de tissus mous (Cutti et al. 2005). Pour limiter les erreurs de reconstruction cinématique,
nous recommandons de définir une chaine cinématique en appliquant les recommandations de
I"International Society of Biomechanics (Wu et al. 2016). Si la question de recherche implique une
cinématique précise de ’épaule, la définition d’une ellipsoide contraignant le plan de glissement de la
scapula sur le thorax est conseillée (Michaud et Begon 2016). Une contrainte de non-dislocation de

I’humerus peut également servir pour s’assurer de la stabilité de I'articulation glénohumérale.

L’utilisation d’'un modele générique est généralement recommandée en biomécanique occupationnelle
car elle nécessite peu d’implémentation. Nous recommandons d’utiliser des codes dynamiques
multicorps existants, congus et vérifiés par des laboratoires spécialisés, tel qu’OpenSim (Delp et al.
2007; Seth et al. 2011). OpenSim est également une plateforme permettant I’échange de modéles
générique. Pour le membre supérieur par exemple, les modeles Stanford VA Upper Limb, Wu
Shoulder model (Wu et al. 2016) et Dynamic Arm Simulator (Chadwick et al. 2007) sont disponibles.
Cependant, une attention particuliere doit étre portée a la mise a 1’échelle lors de 'utilisation de ces
modeles génériques. Une modification des forces maximales isométriques des muscles est souvent

nécessaire pour ajuster le comportement musculo-tendineux.

En biomécanique occupationnelle, le but n’est pas de décrire un phénomene biologique précis, mais
plutot d’estimer les contraintes musculo-squelettiques d’une tache de travail. Nous recommandons
donc de simplifier le modele musculo-squelettique dans la mesure du possible et de se concentrer
sur la région ciblée par la question de recherche. Il est par exemple inutile de modéliser le contact
du pied si 'on étudie le membre supérieur. La simplicité est aussi un avantage pour que la
communauté ergonomique puisse utiliser et appliquer la modélisation musculo-squelettique dans
les interventions occupationnelles. Par exemple, le développement récent de systéeme de centrales
inertielles performantes et portables permet de réaliser des enregistrements cinématiques sur le lieu
de travail. Celles-ci sont directement compatibles avec certains logiciels de modélisation, comme
AnyBody™ et OpenSim.

3.4.1 Limites de nos collectes de données

Dans le cadre de nos études sur les comparaisons hommes—femmes et experts—mnovices, nous avons

collecté des données sur 100 participants (68 hommes—femmes et 32 experts—novices). Le protocole
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de ces collectes de donnée a été construit pour une analyse musculo-squelettique en approche inverse.
Ainsi, la cinématique et les forces externes ont été enregistrées lors des taches de lever de caisse. Le
signal électromyographique de 10 muscles de 1’épaule a également été recueilli. Cependant, seulement
trois muscles profonds ont été considérés (supra-épineux, infra-épineux et subscapulaire). Il est donc
peu probable que nous utilisons une modélisation en approche directe dans le futur car I’épaule est
constituée de plus de muscles profonds (e.g. teres minor, rhomboides, coracobrachialis, grand rond).
Les EMG peuvent cependant servir a valider les activations musculaires générées par le modele en

approche inverse.

Nos analyses préliminaires ont été réalisées avec le modele OpenSim Wu Shoulder model (Wu et al.
2016). Ce modele générique offre un compromis simplicité-complexité qui convient & notre question
de recherche. Il convient de noter que la mise a I’échelle que nous effectuons est seulement basée
sur quelques mesures anthropométriques (hauteur et largeur du thorax, longueur de la clavicule,
hauteur et la largeur de la scapula, longueur de ’humérus, de ’avant-bras et de la main). Le modele
n’est donc pas entierement personnalisé. Ce choix de méthode s’est opposé par le grand nombre de

participants (n = 100).

En plus des limites décrites dans les sections précédentes, notre collecte de données implique une
tache standardisée qui n’est pas une copie exacte des situations de travail des manutentionnaires.
Elle permet cependant de simuler certains facteurs de risques connus tels que le travail au-dessus des
épaules, les mouvements répétitifs et le lever de charge lourde (Bernard 1997; Grieve et Dickerson
2008; Latko et al. 1999; Winkel et Westgaard 1992).

CONCLUSION

Dans cette section, nous avons d’abord énoncé les limites générales associées avec la modélisation
muscsulo-squelettique. Celles-ci concernent surtout le choix de la complexité des modeles ainsi que la
validation et la mise & I’échelle des différents parameétres musculo-tendineux et inertiels. Puis, nous
avons évoqué les limites de I’approche directe, notamment en lien avec sa complexité. Les limites
de ’approche inverse, quant a elles, sont davantage reliées au bruit et aux erreurs de mesures des
données d’entrées. Enfin, quelques limites de I'utilisation de la modélisation musculo-squelettique
en manutention au-dessus des épaules ont été décrites. La principale difficulté a surmonter est

d’enregistrer une cinématique de I’épaule non bruitée et d’effectuer une mise a 1’échelle adaptée.
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