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Avant-propos
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m‘aider, souriant. Merci pour tout ¢a. Antoine, tu as été le premier directeur de cette thése. Je
dois donc avouer que c'est en grande partie grace a toi que j'ai pu réaliser ma thése au labora-
toire. Ton encadrement a distance, complémentaire a celui de Lilian, a été crucial pour la réussite
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Lilian, tu as été le dernier directeur de cette these. Merci d'avoir accepté de me re-signer tous
les ans depuis la licence STAPS, au début comme ischio-jambier sur lequel on peut créer beau-
coup de dommages, puis comme réel membre intégré a tes projets d'années en années. Je suis

impressionné chaque jour par ta capacité a étre disponible, bienveillant et souriant, qu'il fasse



froid, que le FC Nantes gagne ou perde, ou qu'il faille retraiter des données < jui ousiic de scater. J'ai
conscience de la chance que j'ai eue d'avoir évolué dans un environnement aussi facilitant gréce
a toi et a tes différents projets. Bien que les blagues de certains collégues me fassent rire sur les
fonds de QUADRATURE, tout le monde sait que ces financements et ces machines d'entraine-
ment toutes neuves proviennent de ta grande qualité scientifique et académique. Ta maniére
d'encadrer et de diriger le bateau est pour s(r, une chose dont je m’inspirerai dans le futur si jai
la chance d'encadrer des étudiants. J'espére un jour pouvoir te rendre ne serait-ce qu’une infime

partie de tout ce que tu as fait pour moi dans cette these.

Valentin tu seras remercié a la frontiére entre I'encadrement et les collégues qui arrivent par la
suite (ce sera donc Valentin et pas le V.). Ton retour au laboratoire a comme qui dirait CATALYSE
ce travail. Je m'excuse d'avoir parfois trop profité de ta présence et de tes compétences pour
venir chercher la solution dans ton bureau. Je peux le dire aujourd’hui : le travail a souvent été
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Je remercie également l'entiereté des collegues du MIP. Vous avez permis de rendre le temps
au travail et en dehors extrémement agréable. Merci a Robin pour les séances d’entrainement
un peu trop courtes et pour I'écoute des derniers albums immanquables. Ricardo, merci pour
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d‘avoir été mon compere de bureau pendant 3 ans, tu es le prochain, je crois en toi (ton travail
est également beaucoup trop cité dans cette thése). Mar, ce bureau avait vraiment besoin de ta
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te servir, tu peux aussi lui cacher son bandeau pour les cheveux). Merci aux doctorants compo-
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INTRODUCTION GENERALE




L’entrainement contre résistance est aujourd’hui largement reconnu comme l'une des
meéthodes les plus efficaces pour améliorer la performance sportive, préserver la santé
et prévenir de nombreuses pathologies (Kraemer et al., 2002). Sa portée va donc du
public jeune, sportif, jusqu’aux personnes agées ou atteintes de maladies chroniques.
Cette méthode améliore les capacités d’un individu a produire de la force dans diffé-
rents contextes, par le biais d’'une augmentation de la force maximale, de I'endurance
de force, ou encore de la puissance maximale (Suchomel et al., 2018). Mieux com-
prendre les mécanismes sous-jacents, et prédire les effets associés a cet entrainement

est un enjeu majeur pour optimiser les programmes.

Les adaptations neuromusculaires induites par un protocole d’entrainement demeu-
rent cependant trés individuelles. Si on s’intéresse a I'hypertrophie musculaire, définie
comme l'augmentation durable des dimensions du muscle, des études sur de grandes
cohortes (e.g., n = 585, Hubal et al., 2005) ont rapporté des variations allant de -2 a

+59% aprés un méme protocole de 12 semaines d’entrainement contre résistance (Fi-
gure 1).
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Figure 1. Schématisation des différences interindividuelles d’hypertrophie musculaire du bi-
ceps aprés 12 semaines d'entrainement contre résistance pour 585 participants. Les histo-
grammes verts représentent les données relatives aux hommes, les histogrammes violets re-

présentent les données relatives aux femmes. Adaptée de Hubal et al., 2005.

Plus encore, les adaptations a I'entrainement peuvent différer considérablement entre
les chefs d'un méme groupe musculaire, et 'ampleur de cette sélectivité varie elle-
méme d’un individu a I'autre (Frouin et al., 2024). Cette variabilité interindividuelle de



I'hypertrophie est illustrée Figure 17 et issue du travail de Frouin et al. (2024) ou cer-

tains individus présentent une hypertrophie prédominante d’'un chef spécifique tandis
que d’autres montrent une répartition plus homogéne entre les muscles ischio-jam-
biers. Ces différences, a la fois intermusculaires et interindividuelles, demeurent en-
core mal comprises et limitent notre capacité a prédire I'efficacité et la spécificité des
adaptations induites par un protocole d’entrainement donné.

Il existe depuis longtemps une croyance, a la fois clinique et scientifique, selon laquelle
les stratégies de coordination musculaire d’un individu pourraient a la fois expliquer
les différences d’adaptations musculaires a I'entrainement et contribuer a I'apparition
de troubles musculosquelettiques (Hug & Tucker, 2017a, pour revue). Cependant, les
preuves scientifiques actuelles restent limitées. Par « coordination musculaire » est
entendue la fagon dont un individu distribue les forces et recrute de maniéere organisée
ses muscles afin de produire un mouvement. La mesure des forces musculaires étant
un probléme majeur de la biomécanique, I'étude des coordinations est souvent réali-
sée par I'analyse des stratégies d’activations entre les différents muscles impliqués
dans le mouvement a l'aide d’électromyographie (EMG) (Hug & Tucker, 20173,
2017b). A la maniére de données biométriques comme I'empreinte digitale ou la re-
connaissance faciale, il a été démontré que nous possédons tous une maniére indivi-
duelle d’activer nos muscles, nous rendant reconnaissables (Hug et al., 2019). Dans
des conditions de mesures standardisées, ces coordinations semblent également ro-
bustes dans le temps et entre les taches (Crouzier et al., 2019). Sur les ischio-jambiers,
les travaux sur I'étude des stratégies d’activation montrent que le recrutement de
chaque chef musculaire est modulé par la réalisation de différentes taches. Pour
exemple, réaliser des mouvements d’entrainement contre résistance mobilisant les
ischio-jambiers comme extenseurs de la hanche, par exemple lors de stiff-leg deadlift
augmenterait I'activation dans la tdche du semimembraneux (SM) par rapport au se-
mitendineux (ST) (i.e., augmentation du ratio d’activation musculaire SM/ST), sans
modification de I'activation du biceps fémoral longue portion (BFlh). Al'inverse, réaliser
des exercices mobilisant I'articulation du genou comme le Nordic Hamstring déclen-
cherait un effet opposé (Bourne et al., 2016a; Boyer et al., 2021). Ces modulations de
stratégies d’activation semblent se répercuter a long terme sur la localisation des adap-
tations musculaires induites par I'entrainement, notamment I'hypertrophie au sein des

ischio-jambiers (Figure 2). En effet, plusieurs travaux ont montré que I'hypertrophie



induite par un entrainement composé de mouvements d’extension de hanche était soit
homogéne entre les chefs, soit localisée sur le SM (Bourne et al., 2016b; Kawama et
al., 2024), alors qu'un entrainement basé sur des exercices de flexion de genou
comme le Nordic hamstring ou le leg-curl entraineraient majoritairement une hypertro-
phie du ST (Bourne et al., 2016b; Maeo et al., 2024). Bien qu’intéressantes, ces stra-
tégies d’activations ne semblent pas capables de prédire les adaptations a I'entraine-
ment (Goreau et al., 2022; Vigotsky et al., 2018, 2022).

A. Mouvements de flexion de genou B. Mouvements d’extension de hanche
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Figure 2. Représentation de la localisation de I'hypertrophie musculaire au sein des différents
chefs composant les ischio-jambiers en fonction de différents types d’entrainement. Le Panel
A. représente I'hypertrophie musculaire aprés des protocoles d’entrainement utilisant des
exercices de flexion de genou (i.e., Nordic hamstring ou leg-curl). Le Panel B. représente I'hy-
pertrophie musculaire aprés des protocoles d'entrainement utilisant des exercices d'exten-
sion de hanche (i.e., stiff-leg deadflit ou hip extension). Dans cette figure, chaque couleur
d’histogramme représente une étude différente issue de la littérature. SM, semimembra-

neux ; ST, semitendineux ; BFlh, biceps fémoral longue portion.

L’EMG seule ne renseigne pas directement sur la force produite par le muscle. En effet
deux muscles peuvent présenter un niveau d’activation similaire, mais produire des
forces différentes selon leur longueur ou la vitesse a laquelle ils se contractent (Lieber
etal., 1991; Lieber & Friden, 1993; Proske & Morgan, 2001). Autrement dit, I'activation
musculaire ne suffit pas a elle seule pour décrire la sollicitation mécanique subie par
le muscle, et donc pour expliquer ses adaptations a I'entrainement. Pour dépasser ces
limites, plusieurs auteurs ont proposé d’intégrer, en plus de I'activation musculaire, des
paramétres mécaniques tels que la longueur et la vitesse de contraction du muscle,

afin de se rapprocher d’une estimation plus réaliste de la force produite. Cependant,



I'évaluation non invasive de la force musculaire demeure aujourd’hui un grand défi.
D’une part, il n’existe pas de gold standard permettant de mesurer directement la force
géneérée par un muscle ou un groupe musculaire, comme les ischio-jambiers, in vivo.
D’autre part, il est particulierement difficile d’accéder simultanément a I'ensemble des
variables impliquées dans la production de force musculaire dans des conditions éco-
logiques d’exercice. Pour relever ce défi, la modélisation musculosquelettique repré-
sente une approche prometteuse (Wakeling et al., 2023, pour revue). Des modéles
récents permettent de combiner 'activation musculaire mesurée par EMG avec des
informations mécaniques issues de la cinématique et d’'un modéle musculosquelet-
tique, afin d’estimer la force générée par chaque muscle individuellement (Collings et
al., 2023; Lloyd & Besier, 2003; Sartori et al., 2012). Ce type d’approche appelée EMG-
driven a déja été appliqué avec succés pour décomposer les contributions musculaires
lors de taches locomotrices ou de mouvements contre résistance (Collings et al., 2023;
Pizzolato et al., 2015). Appliqués aux ischio-jambiers, ces modeéles offrent une oppor-
tunité unique de mieux comprendre pourquoi certains exercices et certains individus
imposent des sollicitations mécaniques plus importantes sur certains chefs muscu-
laires que sur d’autres, conduisant ainsi a des adaptations différenciées. A ce jour,
aucune étude n’a confronté ces estimations a des modeles expérimentaux d’adapta-

tions musculaires a I'entrainement.

Ce travail de thése a pour objectif de confronter les estimations faites par la modélisa-
tion musculosquelettique a des données recueillies grace a deux modéles expérimen-
taux d’adaptation musculaire a I'exercice, les dommages et I'hypertrophie, respective-
ment. Nous postulons que les adaptations observées entre différents muscles reflétent
les différences de contraintes mécaniques auxquelles ceux-ci sont soumis au cours de
I'activité. Tout au long de ce travail, il s’agira de déterminer si la localisation des adap-
tations au sein des trois chefs des ischio-jambiers mesurables expérimentalement : le
SM, le ST et le BFIh peut étre expliquée et prédite par les paramétres neuroméca-
niques issus de la modélisation et mesurés pendant I'exercice comme I'activation mus-

culaire, la longueur musculaire ou encore la force.

La partie expérimentale s’articule autour de deux expérimentations : une étude aigué
visant a étudier le lien entre les parameétres neuromusculaires mesurés pendant I'exer-
cice et la localisation des dommages entre les différents chefs des ischio-jambiers,

puis une étude chronique de neuf semaines visant a étudier (i) la robustesse des



coordinations musculaires en présence d’hypertrophie, et (ii) le lien entre les para-
meétres neuromusculaires mesurés lors de la premiére et de la dixieme séance d’en-

trainement, et la localisation de I'hypertrophie au sein des ischio-jambiers.

Ce manuscrit est organisé autour de quatre chapitres. Le premier chapitre sera une
revue de la littérature relative aux déterminants de la production de force musculaire,
aux coordinations musculaires et a leur impact sur les adaptations musculaires a I'en-
trainement (i.e., les dommages musculaires et I'hypertrophie musculaire), ainsi qu’a la
modélisation musculosquelettique. La méthodologie déployée lors de ce travail sera
détaillée dans le deuxiéme chapitre. Les résultats des études seront exposés dans le
troisieme chapitre. Enfin, une discussion générale sera proposée dans le quatrieme

chapitre.









CHAPITRE 7/ : REVUE DE
LITTERATURE




N PARTIE 7 : LAPRODUCTION DE FORCE MUSCULAIRE

La production de force musculaire résulte de I'intégration entre une commande ner-
veuse et les propriétés mécaniques du systeme muscle-tendon. Elle dépend donc de

plusieurs niveaux qui interagissent.

Le premier déterminant est la commande nerveuse liée a la contraction. Concrete-
ment, le systeme nerveux central (SNC) active des unités motrices (UM), composées
d’'un motoneurone et des fibres qu'il innerve (Burke & Tsairis, 1973; Enoka, 2008;
Liddel & Sherrington, 1925). Au sein d’une unité motrice, une dizaine de fibres peuvent
étre innervées, jusqu’a plusieurs centaines. Le nombre d’unités motrices recrutées,
leur ordre de recrutement et leur fréequence de décharge influencent directement le

niveau de force produit (Henneman, 1985).

Le deuxiéme déterminant est lié aux propriétés contractiles du muscle. La force abso-
lue dépend de la longueur du muscle au moment de la contraction [i.e., relation force-
longueur, Gordon et al., 1966], de la vitesse a laquelle il se raccourcit ou s’étire (i.e.,
relation force-vitesse, Hill, 1938), mais aussi de ses dimensions et son architecture
[orientation des fibres, surface de section transversale physiologique (PCSA)], ou en-
core de sa typologie (Herzog, 2017; Lieber & Fridén, 2000). Enfin, la force musculaire

est transmise au squelette grace aux tendons.

La force musculaire est donc le résultat d’'un ensemble d’interactions entre des struc-
tures nerveuses et musculotendineuses. Ces interactions expliquent pourquoi un ni-

veau d’activation peut conduire a des forces trés différentes.
1. Facteurs nerveux de la production de force

1.A. L'unité motrice

La commande nerveuse est le premier déterminant de la production de force
(Sherrington, 1906). Par le recrutement des UMs (Liddel & Sherrington, 1925), un si-
gnal électrique issu du systéme nerveux central devient une contraction mécanique et
produit un mouvement, via une cascade de processus électrochimiques. Il est impor-
tant de préciser que le nombre d’'UMs présentes au sein d’'un muscle peut varier i)

entre les muscles eux-mémes et ii) entre les individus pour un méme muscle



(Duchateau & Enoka, 2021, pour revue). Les muscles plus petits utiles a la production
de mouvements fins possédent des unités motrices de plus petite taille (i.e., un moto-
neurone innervant quelques dizaines jusqu’a une centaine de fibres musculaires). Au
contraire, de plus gros muscles, produisant des forces plus élevées comme les
muscles de la cuisse, ou du dos, ont beaucoup plus (i.e., jusqu’a plusieurs milliers) de
fibres musculaires innervées par un méme motoneurone (Duchateau & Enoka, 2021;
Feinstein et al., 1955). Il est classiquement établi que le recrutement des UMs suit le
principe de Henneman (1985) : les UMs de faible seuil, associées aux fibres lentes,
sont recrutées en premier, puis les unités de plus haut seuil, associées aux fibres ra-
pides, lorsque la demande de production de force augmente. Ce mécanisme est ap-

pelé recrutement spatial et permet une augmentation progressive de la force (Figure
3). Bien que théoriquement immuable, certains travaux démontrent qu’il peut étre mo-
difié sous certaines conditions (Desmedt & Godaux, 1981).

A.Unité motrice B. Recrutement des unités motrices
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Figure 3. Schématisation de l'organisation et du recrutement des unités motrices. Le Panel A.

force musculaire (%)

fascicule musculaire

représente une schématisation d’une unité motrice, de la moelle épinieres aux fibres muscu-
laires qu'elle innerve. Le Panel B. représente les différents seuils de recrutement des unités
motrices (panel supérieur) et 'évolution de la force (panel inférieur). Adaptée de Uchida &
Delp, 2020.

En plus du recrutement spatial, la force dépend de la fréquence de décharge des mo-

toneurones (recrutement temporel). Le motoneurone transmet un potentiel d’action



provoquant la dépolarisation du sarcolemme de chaque fibre musculaire qu’il innerve,
provoquant la diffusion des potentiels d’action le long des fibres musculaires. A faible
fréquence, les secousses mécaniques s’additionnent partiellement, lorsque la fré-
quence augmente, elles fusionnent et conduisent a une contraction plus soutenue
(Enoka & Fuglevand, 2001). Chez I'humain, il est classiquement établi que la fré-
quence joue un réle majeur a de faibles niveaux de force, alors que le recrutement
spatial domine lorsque l'intensité augmente (De Luca & Erim, 1994). Il est possible de
remonter jusqu’a cette commande nerveuse a l'aide de dispositifs expérimentaux
comme 'EMG intramusculaire ou encore des grilles d’électrodes permettant la décom-
position des UMs appelées EMG haute densité (HD-EMG). Cependant ces méthodes
sont soit (i) invasives et douloureuses ou (ii) inutilisables en conditions écologiques
dynamiques. Une solution proposée afin de recueillir des informations sur le niveau
d’activation musculaire du muscle par le SNC lors de contractions musculaires dyna-
miques est le recours a 'EMG de surface. Ce dispositif est mis en place selon deux
configurations principales : (i) la configuration monopolaire, dans laquelle une élec-
trode est associée a une électrode de référence placée a distance et (ii) la configura-
tion bipolaire, ou deux électrodes sont placées le long du muscle, afin d’enregistrer la
différence de potentiel entre elles. Le signal ainsi obtenu correspond a une somme
algébrique' des potentiels d’actions se propageant le long des fibres musculaires si-
tuées sous les électrodes et est défini comme étant I'excitation musculaire, classique-

ment appelée activation musculaire?.

1.B. Mesure de l'activation musculaire par électromyographie de surface

Pour mesurer l'activation musculaire, il est possible de poser des électrodes sur la
peau, donc appelées de « surface ». Le comportement des potentiels d’action et leur
captation sont bien décrits dans la littérature (Farina et al., 2004; Merletti & Lo Conte,
1997). Brievement, chaque potentiel d’action musculaire démarre de la synapse entre
le nerf et le muscle et se propage dans les deux directions jusqu’aux tendons. La vi-
tesse de propagation du potentiel d’action musculaire est dépendante de nombreux
paramétres tels que : la fatigue (Dideriksen et al., 2010; Merletti & Farina, 2016), le

' Comme chaque potentiel d’action est une succession de phases positives et négatives, la somme de
ces phases est une somme algébrique.

2 Par soucis de clarté, le terme activation musculaire sera utilisé dans ce manuscrit pour renvoyer au
signal mesuré par EMG. La distinction entre excitation et activation sera proposée lorsque nécessaire.

N



niveau d’étirement de la fibre musculaire et son diametre (Nandedkar et al., 1985;
Trontelj, 1993) ou encore la température (Farina et al., 2005). La différence de potentiel
électrique entre les deux électrodes permet d’obtenir un signal interférentiel qui varie

autour de zéro. Une représentation schématique est proposée Figure 4.

Signal EMG

4 ) - Temps (ms) h v
v e \/ PA UM,(t) Y
¢ Electrodes
/ —
A \ 500 ms

Amplitude (mV)

Zone

/
/ ; 2 Potentiel de PA UM,(t)
/ dinnervation s
// . surface Propagatlon F":a.u
/ \ — .
S W AN =
\/ . \/ Tissus adipeux sous cutané
, ) N T ;

Findela

.\ propagation

.
/—— > Zone de dépolarisation

— - - — OmV ==== -
o Propagation
=70 mV —

Figure 4. Représentation d'une Unité Motrice (UM) composée de trois fibres musculaires. Un
potentiel d’action musculaire est généré (A) se propageant au travers du volume le séparant
des électrodes disposées a la surface de la peau (B). Ce signal est amplifié (C) puis addi-
tionné aux autres potentiels détectés dans la zone de mesure, générant le signal électromyo-
graphique (EMG) mesuré par les électrodes (D). Tirée de la these de Simon Avrillon (2019);
adaptée de Merletti et al. (2001).

D’un point de vue méthodologique, le signal EMG est impacté par plusieurs para-
meétres (Farina et al., 2002). Afin d'augmenter la qualité méthodologique de I'utilisation
de 'EMG, un groupe d'experts a mis en place différents consensus permettant une
meilleure utilisation de 'TEMG (Consensus for Experimental Design in Electromyo-
graphy (CEDE), e.g., Besomi et al., 2019, 2020). Le premier point méthodologique
important est le placement de I'électrode parallélement aux fibres musculaires (Merletti
et al., 2001) et par rapport a I'innervation de celles-ci (qui est difficile a contrdler). Pour
s’assurer du bon placement de I'électrode dans le sens des fibres musculaires, I'écho-
graphie peut étre utilisée afin d’estimer I'angle de pennation et adapter le placement
des électrodes. L'utilisation de I'échographie peut également permettre de limiter la



diaphonie musculaire, parfois appelée crosstalk’ (détaillé juste aprés). Le second pa-
rameétre impactant le signal EMG est I'impédance des tissus. Cette impédance corres-
pond a la résistance électrique des couches cutanées et sous-cutanées (Farina et al.,
2004). Une impédance élevée, liee par exemple a la présence de poils, a une épais-
seur importante de tissu adipeux ou a une mauvaise préparation de la peau, atténue
et déforme le signal mesuré (Farina et al., 2004; Merletti et al., 2001). Pour la réduire,
il est nécessaire de préparer la peau en la rasant, et en la nettoyant. Enfin, la diaphonie
musculaire survient lors des enregistrements de surface, lorsque la distance entre les
points de détection et les sources est du méme ordre de grandeur pour plusieurs
muscles. La diaphonie musculaire est due aux propriétés de conduction volumique des
tissus, combinées aux caractéristiques de la source du signal (Merletti & Farina, 2016;
Winter et al., 1994). Elle constitue 'une des principales sources d’erreur dans l'inter-
prétation des signaux EMG de surface. Les conséquences de la diaphonie musculaire
sont multiples : elle peut conduire a une surestimation de I'activation d’'un muscle, ré-
duire la spécificité de 'lEMG et compliquer l'interprétation des coordinations entre
muscles synergistes. Pour la limiter, I'utilisation de I'échographie est un point central.
Elle permet d’identifier les délimitations musculaires afin de placer les électrodes a
distance des aponévroses et des bords médiaux-latéraux. La réduction de I'espace-
ment inter-électrodes est également une bonne solution (Vieira et al., 2017). En effet,
une distance inter-électrodes plus faible limite la zone de détection (et donc I'aspect
représentatif du signal) mais améliore la spécificité et limite la diaphonie. L'activité
EMG traduit donc la commande nerveuse adressée au muscle, mais elle ne refléte
pas directement la force produite (Hug et al., 2015a). En effet, le lien entre activation
et force est influencé par de nombreux paramétres mécaniques et structurels. Pour
comprendre pleinement la production de force musculaire, il est nécessaire d’étudier
les propriétés contractiles et géométriques du muscle, ainsi que les conditions méca-

niques dans lesquelles il se contracte.

2. Facteurs mécaniques influencant la production de force

La production de force musculaire résulte de I'interaction entre la commande nerveuse

et les propriétés meécaniques du muscle. Une fois active, le muscle transforme le signal

3 Contamination du signal EMG d’un muscle par I'activité électrique des muscles voisins (Winter et al.,
1994).



électrique issu du systéme nerveux en tension mécanique a travers ses €léments con-
tractiles et élastiques. Cette force dépend non seulement du niveau d’activation, mais
aussi de la structure du muscle régissant sa capacité maximale de production de force,
de ses propriétés contractiles intrinseques (i.e., relations force—longueur et force—vi-
tesse), et de la contribution des éléments passifs tels que la titine ou les tissus con-
jonctifs. Ces facteurs mécaniques définissent le cadre dans lequel agit la commande
nerveuse et déterminent I'efficacité avec laquelle une activation donnée se traduit en

force.

2.A. La capacité maximale de production de force isométrigue

La capacité maximale de production de force isométrique (Fn,) constitue un indica-
teur fondamental de la fonction musculaire. Elle est définie comme le plus haut niveau
de tension (en Newtons) qu'un muscle peut générer lors d’'une contraction volontaire
en I'absence de changement de longueur et est souvent obtenue a une longueur mus-
culaire preécise, appelée longueur « optimale » (l,,). En pratique cette mesure est uti-
lisée car elle permet de caractériser la performance musculaire indépendamment des
effets de la vitesse de contraction. Sa valeur dépend d’'un ensemble de déterminants
morphologiques et mécaniques qui interagissent, parmi lesquels la PCSA, elle-méme
déterminée du volume musculaire et de I'architecture fasciculaire, ainsi que de la ten-

sion spécifique.

La E™ . est exprimée en Newtons, la PCSA en cm? et la tension spécifique en N.cm™

La PCSA. Elle est classiquement considérée comme le meilleur prédicteur de la force
maximale d’'un muscle (Lieber & Fridén, 2000; Maughan et al., 1983) et reflete la sur-
face de la coupe du muscle perpendiculaire aux fibres. Elle est couramment couplée
avec d’autres propriétés neuromécaniques comme I'activation du muscle et I'architec-
ture de ses fibres pour estimer la force musculaire produite (Crouzier et al., 2020; Hug
et al., 2015b). La PCSA se calcule en divisant le volume musculaire par la longueur
des fibres [ , (Alexander & Vernon, 1975)].



La PCSA est exprimée en cm?, le volume musculaire en cm?® et la longueur des fibres

en cm.

Cette définition de la PCSA la distingue de la section anatomique de coupe (CSA), qui
correspond a une coupe géometrique transversale du muscle mais qui ne renseigne
pas sur la véritable organisation des fibres musculaires. C’est pourquoi, certains tra-
vaux suggérent également d’'intégrer I'angle de pennation des fibres dans le calcul de
la PCSA (Rockenfeller et al., 2024). Ce phénoméne est trés bien expliqué dans le livre
de Lieber (Lieber, 2010). En effet, lorsque les fibres sont disposées obliquement par
rapport a I'axe tendineux, le ratio force efficace/force totale est diminué. En d’autres
termes, I'angle de pennation est responsable d’'une légére perte de force du muscle
par rapport a un muscle de méme masse et avec les mémes longueurs de fibres, mais

sans angle de pennation.

La PCSA est exprimée en cm?, le volume musculaire en cm?3, la longueur des fibres en

cm et 'angle de pennation en radians.

En 'absence de pennation, la PCSA serait identique a la CSA, ce qui limiterait forte-
ment le nombre de fibres pouvant étre insérées dans un méme volume musculaire.
L'orientation des fibres permet donc d’augmenter leur nombre au sein d'un méme
muscle et donc d’accroitre la force globale générée (Rockenfeller et al., 2024). La pen-
nation peut donc étre considérée comme une stratégie, bien que s’accompagnant d’'un
cout en termes de transmission de force. Il est important d’ajouter que I'angle de pen-
nation n’exerce qu’une influence limitée sur la PCSA. En effet, le cosinus de 0° étant
1, et celui de 30° (valeur extrémement rare chez 'homme) étant 0.87, la perte de force
est proche de 13%, ce qui est largement compensé par 'augmentation du nombre de
fibres (Lieber, 2010).
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Figure 5. Représentation schématique de différentes surfaces de section transversale physio-
logique (PCSA) et de leur impact sur la capacité de production de force musculaire. Dans cet
exemple, les muscles biceps brachial et vaste latéral sont représentés. Ces deux muscles
présentent des architectures et PCSA tres différentes. Les valeurs de PCSA sont issues de
Ward et al. (2009) pour le vaste latéral et Lieber et al. (Lieber et al., 1992) pour le biceps
brachial. Les graphiques représentent les capacités de production de force en fonction de la
longueur (graphique supérieur) et de la vitesse (graphique inférieur) pour deux muscles de
longueur de fibres équivalentes, mais avec des PCSA différentes. Les muscles ne sont donc
pas nécessairement le biceps brachial et le vaste latéral. ML, longueur musculaire ; FL, lon-
gueur de fibre musculaire. Adaptée de Lieber (2010).

Le volume musculaire. Pour déterminer la PCSA et donc la FE,,,, une obligation est
de déterminer le volume musculaire. A I'échelle macroscopique, un muscle de plus
grand volume pourrait produire davantage de force qu'un muscle plus petit étant donné
le plus grand nombre de fibres contractiles qu’il contient. Maughan et al. (1983) ont
montre sur les fléchisseurs du coude que le volume du biceps brachial était fortement
corrélé a la force maximale. Des résultats similaires ont été trouvés sur les quadriceps
ou les ischio-jambiers (Evangelidis et al., 2016). Cliniquement, la mesure du volume
musculaire est également utilisée dans de multiples situations. Premiérement, elle per-
met de renseigner sur I'effet de I'age sur la perte de masse musculaire, connue sous
le nom de sarcopénie (Larsson et al., 2018). Cette perte de masse musculaire sur les

populations vieillissantes a préalablement été démontrée comme associée au risque



de chute (Yeung et al., 2019), lui-méme fortement associé au taux de mortalité
(Montero-Odasso et al., 2022). Dans I'entrainement, la mesure du volume musculaire
permet de quantifier le changement de dimension du muscle associé a un entraine-
ment contre résistance, nommeée hypertrophie. Cette hypertrophie peut étre associé a
des gains en force maximale (hypertrophie myofibrillaire) ou d’endurance de force (hy-
pertrophie sarcoplasmique).

Dans certains cas ou la mesure expérimentale est complexe, les volumes peuvent étre
estimés sur la base de données issues de la littérature et d’études cadavériques (Ward
et al., 2009). Expérimentalement, la méthode la plus reconnue dans la littérature scien-
tifique pour I'estimation des volumes musculaires est I'utilisation de I'lmagerie par Ré-
sonnance Magnétique (IRM). Cette méthode, bien que colteuse matériellement et hu-
mainement, est une technique reposant sur les propriétés magnétiques des noyaux
d’hydrogéne pour produire des images en coupe des tissus mous avec de hauts ni-
veaux de contraste. Dans I'étude du systéme musculaire, les acquisitions sont géné-
ralement réalisées a I'aide de séquences pondérées T1, qui offrent un contraste net
entre le muscle (hypo-intense) et le tissu adipeux (hyper-intense), facilitant ainsi leur
différenciation (Orgiu et al., 2016; Ponti et al., 2020). L'acquisition se fait en coupes
axiales successives, d'épaisseur et d’intervalle définis, permettant de couvrir I'en-
semble de la région d’'intérét. La segmentation du muscle repose ensuite sur 'établis-
sement de seuils d’intensité de pixels distinguant le muscle du tissu adipeux et des
autres structures. Cette étape peut étre réalisée manuellement ou semi-automatique-
ment a I'aide d’outils de rendu qui permettent de sommer automatiquement les pixels
appartiennent a une méme classe de tissu (Orgiu et al., 2016). Enfin, les aires mesu-
rées sur chaque coupe sont additionnées et multipliées par I'épaisseur des tranches
afin de reconstruire un volume musculaire. Cette méthode reste a ce jour I'approche
la plus fiable pour quantifier précisément la masse musculaire et adipeuse in vivo. Plus
récemment, des méthodes moins colteuses et portables ont été développées de ma-
niere a mesurer des volumes musculaires a I'aide d’échographie. L'échographie en
trois dimensions (3D) combine des scans échographiques classiques et de la capture
de mouvement permettant de suivre la sonde dans I'espace (Barber et al., 2009; Frouin
et al., 2023). La méthodologie complete de I'échographie 3D est présentée Chapitre

: Méthodologies expérimentales : Mesure des réponses musculaires a I'entraine-

ment de ce document et dans Frouin et al. (2023). Rapidement, I'estimation des



volumes repose sur des acquisitions successives d'images échographiques 2D le long
du muscle, Les images sont ensuite reconstruites dans I'espace grace au systéme de
capture de mouvement. Une segmentation manuelle des contours musculaires et I'as-

semblage des coupes permet enfin de reconstruire le volume en trois dimensions.

La tension spécifique. La tension spécifique est définie comme la force produite par
unité de surface de CSA d’'un muscle et est directement reliée au nombre de sarco-
méres agissant en paralleles (Buchanan, 1995). Elle varie selon I'adge, I'entrainement
et enfin selon la typologie musculaire. Les fibres rapides de type Il ont tendance a
produire une tension spécifique plus élevée que les fibres lentes de type | (Close,
1972). Bien qu’une valeur de référence de 22,5 N/cm? soit communément admise pour
les mammiféres, son estimation chez 'lhomme reste extrémement complexe. Cette
difficulté se refléte dans I'énorme variabilité des valeurs rapportées dans la littérature
chez I'homme (i.e., 2 & 73 N/cm?, Persad et al., 2024). Dans leur revue de littérature
de 2024, Persad et al. ont identifié¢ 96 valeurs de tension spécifique. Basé sur 30
études (de 1983 a 2023), ils suggérent d’utiliser chez I'humain une valeur physiolo-
gique de tension spécifique de 26,8 N/cm?.

2.B. La relation force-longueur

Les premiers travaux sur le muscle ont démontré que la force produite lors de contrac-
tions isométriques variait en fonction de la longueur musculaire (Gordon et al., 1966).
Cette relation s’explique par 'amplitude du recouvrement entre les filaments d’actine
et de myosine au sein des sarcoméres. A lope (i.€., entre 2,0 et 2,2 um en moyenne),
la superposition des filaments est maximale, permettant la formation d’'un nombre im-
portant de ponts actine—myosine et une force active maximale (Figure 6). En dessous
de cette longueur, les filaments se chevauchent excessivement, limitant la création de
nouveaux ponts, tandis qu’au-dela de cette longueur, le recouvrement diminue pro-
gressivement jusqu’a empécher les interactions entre filaments, entrainant une dimi-
nution de la force active produite (Edman, 1966; Gordon et al., 1966). La relation force—
longueur présente donc trois zones distinctes : une portion ascendante (muscle rac-
courci), un plateau (autour de [,,,), et une portion descendante (muscle allongé). Ce

comportement a été confirmé expérimentalement, aussi bien in vitro sur des fibres



isolées que in vivo grace a des mesures de couples articulaires ou des modéles mus-

culosquelettiques (Herzog et al., 1991; Herzog & Ter Keurs, 1988).

Relation force-longueur
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présentée dans cette figure. La force active est représentée avec une aire grisée et un contour
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Comme présenté sur cette figure, en plus de la force active dépendante du recouvre-
ment des filaments d’actine et de myosine, une tension passive s’ajoute au-dela de
lope. La force passive joue donc un role dans la production de force. Les éléments
élastiques responsables de la production de force passive sont la titine (Wang et al.,
1979), et le tissu conjonctif musculaire et tendineux. Les travaux du Pr. Walter Herzog
ont profondément renouvelé la compréhension du rdle de la titine dans la production
de force musculaire. La titine, protéine reliant les filaments d’actine et de myosine a
travers tout le demi-sarcomere, agit comme un ressort moléculaire qui s’oppose a I'éti-
rement excessif du muscle. Longtemps considérée comme un élément strictement
passif, elle est aujourd’hui reconnue comme un composant dynamique, dont la raideur

et la contribution mécanique dépendent de I'état d’activation musculaire (Figure 8,

Herzog, 2018).



Enfin, la relation force—longueur varie entre les muscles. Les muscles a fibres longues
présentent un plateau plus large, leur permettant de maintenir une force élevée sur
une grande amplitude, tandis que les muscles a fibres plus courtes disposent d’une
zone optimale plus restreinte mais d’'une capacité de force maximale plus importante
(Azizi et al., 2008). A des niveaux d’étirements suffisants, la résistance a I'étirement,
et donc la force passive musculaire est également impactée par I'architecture muscu-
laire. Dans ces situations, les muscles pennés a fibres courtes présentent des ciné-
tiques d’évolution de la force passive plus précoces et plus exponentielles que les
muscles a fibres longues et pennation faible (Woittiez et al., 1983). En résumé, la re-
lation force—longueur illustre la dépendance étroite entre la longueur instantanée d’'un
muscle et sa capacité a produire de la force, intégrant a la fois les contributions actives

et passives du tissu musculaire.

2.C. La relation force-vitesse

En condition écologique, la plupart des contractions musculaires sont dynamiques,
donc réalisées en présence de variation de longueur. A la relation force-longueur vient
alors s’ajouter la relation force-vitesse (Hill, 1938). De la méme maniere que la relation
force-longueur, la relation force-vitesse repose sur des mécanismes moléculaires liés
a la cinétique de la formation des ponts actine-myosine (Hill, 1938; Huxley, 1974). Lors
d’un raccourcissement (i.e., contraction concentrique) rapide, le temps disponible pour
la formation de nouveaux ponts est réduit, ce qui entraine une diminution progressive
de la force produite (Figure 7). La relation de ce phénoméne suit donc un comporte-
ment hyperbolique, la force maximale est atteinte en condition isométrique (vitesse
nulle) puis décroit avec I'augmentation de la vitesse de raccourcissement. Concrete-
ment, lors de contractions concentriques maximales, la force produite est toujours in-

férieure a la F,,,,, du muscle.
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Figure 7. Relation force-vitesse. La force relative en fonction de la vitesse relative est présen-
tée dans cette figure. La force relative est représentée en dégradé de bleu, une couleur re-
présentant un niveau d’activation (/max) différent. a = activation ; Fy,, = Force maximale iso-

métrique ; Vmax = vitesse maximale de raccourcissement musculaire.

A l'inverse, en présence d'étirement actif maximal (i.e., contraction excentrique), la
force générée peut excéder la force maximale isométrique. Deux mécanismes com-
plémentaires I'expliquent. D’une part, l'interaction actine-myosine sous allongement
augmente la contrainte moyenne supportée par les ponts d’union (car mécaniquement
« étirés »), ce qui éléve la force par pont (Lindstedt et al., 2001; Morgan, 1990). D’autre
part, le mode de contraction excentrique entraine une contribution accrue des struc-
tures passives, notamment de la titine (Herzog, 2018; Lindstedt et al., 2001). En ex-
centrique, la seule considération des ponts actine-myosine dans la production de force
est donc aujourd’hui reconnue comme largement insuffisante (Morgan, 1990). La titine
est une protéine s’étendant sur la moitié du sarcomere, reliant la ligne Z au filament
épais de myosine, et jouant un réle de ressort moléculaire. A I'étirement, la titine s’étire
et augmente sa rigidité, contribuant ainsi a la résistance totale du sarcomére a la dé-
formation de maniére a maintenir les flaments d’actine et de myosine alignés et orga-
nisés (Herzog, 2014, 2018; Nishikawa, 2016). Cependant, plusieurs travaux ont mon-
tré que cette rigidité n’est pas constante mais dépend de I'état d’activation musculaire
(Fukutani & Herzog, 2019). En présence d’activation, la titine se lie au calcium sur des

sites spécifiques (Powers et al., 2014). Ce phénoméne favorise I'établissement de
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liaisons transitoires entre la titine et I'actine, réduisant ainsi la longueur libre de la titine
et augmentant a nouveau sa raideur. Autrement dit, lorsque le muscle est active, la
titine ne se contente plus de résister passivement a I'étirement : elle devient un acteur
dynamique de la production de force, modulant sa contribution en fonction du niveau
d’activation. Ce double mécanisme accroit la force développée lors de I'étirement du
muscle activé (Herzog, 2014), expliquant ainsi pourquoi la force générée en contrac-
tion excentrique peut dépasser la force maximale isométrique (Herzog, 2014, 2018).
Ces observations expérimentales sont appuyées par des études sur le muscle isolé
montrant qu’aprés extraction de la titine, les gains de force caractéristiques de I'excen-

trique disparaissent.

A. Condition passive
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Figure 8. Schématisation du comportement de la titine a I'étirement selon plusieurs condi-
tions : passive (Panel A.), en présence d‘activation et de Calcium (Ca2+) et en présence de
liaisons additionnelles avec l'actine (Panel C.). La force passive produite est plus importante
dans les conditions B. et C. Adaptée de Fukutani et Herzog (2019).

La relation force-vitesse est donc influencée par plusieurs facteurs physiologiques. Ad-
ditionnellement, les muscles a fibres longues, dotés d’un plus grand nombre de sarco-
meéres en série, présentent des vitesses de raccourcissement plus élevées. Les fibres
rapides de type Il générent également des vitesses de raccourcissement supérieures

aux fibres lentes | (Bottinelli et al., 1996).
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Dans ce contexte, les ischio-jambiers constituent un modéle particulierement pertinent
pour I'étude de la production de force et du contréle moteur. Leurs architectures com-
plexes et différentes entrainent des variations marquées de longueur et de vitesse de
contraction selon les positions articulaires (Thelen et al., 2005). Ces caractéristiques
mécaniques, associées a une activation dissociée entre les chefs (Sahinis et al., 2024,
2025, détaillé ci-aprés), font des ischio-jambiers un modele privilégié pour tester les
hypothéses de coordination musculaire et de distribution des forces. Par ailleurs, leur
réle déterminant dans la performance en sprint (Mendiguchia et al., 2015 ; Morin et al.,
2015) et leur forte implication dans les lésions musculaires, en particulier du BFIh
(Ekstrand et al., 2016), leur conférent un intérét majeur en sciences du sport et en

prévention des blessures.

3. Paramétres neuromécaniques des ischio-jambiers

Les ischio-jambiers regroupent quatre muscles principaux : le SM, le ST et le BF
(longue (BFIh) et courte portion (BFsh)) agissant tous comme fléchisseurs du genou
et extenseurs de la hanche pour trois d’entre eux (SM, ST et BFlh). Bien qu’apparte-
nant au méme groupe musculaire, ils possédent des paramétres neuromécaniques
tres différents, impactant leur capacité a produire des moments de force de maniere
conjointe (Kellis, 2018; Kellis et al., 2012; Kellis & Blazevich, 2022). Par souci de clarté
entre fonctions mono- ou bi-articulaire, le BFsh n’a été inclus dans aucune expérimen-
tation de cette these. Il ne sera donc pas non plus présenté dans les parties suivantes
de la revue de littérature.

3.A. Facteurs nerveux

Les travaux utilisant TEMG intramusculaire ou HD-EMG ont permis de mieux com-
prendre la commande nerveuse adressée a chaque chef des ischio-jambiers. En 2017,
Kirk & Rice ont réalisé une étude pionniére sur la cinétique des UMs du BFIh et du
couple SM-ST a différents angles de flexion du genou (90° et 160°), modifiant ainsi la
longueur musculaire. A l'aide de micro-électrodes intramusculaires, les auteurs ont
enregistré plus de 1 700 trains d'UMs lors de contractions isométriques volontaires a
25%, 50% et 100% de la contraction maximale volontaire (MVC), permettant d’estimer
la frequence moyenne de décharge (MUFR) de chaque chef musculaire. Leurs résul-
tats ont montré qu’a 50% de la MVC, les UMs du BFIh déchargeaient 9 a 31% plus



lentement que celles du SM et du ST, traduisant une commande motoneuronale plus
faible pour un méme niveau d’effort relatif. Ces différences persistaient a travers les
intensités, et variaient avec I'angle de genou, suggérant que la longueur musculaire
influencgait la stratégie de recrutement propre a chaque chef. Ces observations ont
constitué les premiéeres preuves experimentales d'une commande partiellement disso-
ciée entre les chefs latéraux et médiaux des ischio-jambiers, le systeme nerveux cen-
tral semblant moduler spécifiquement I'activation de chacun selon les conditions mé-

caniques locales.

Ces résultats ont par la suite été confirmés et étendus par Sahinis et al. (2025), qui ont
enregistré a l'aide d’'HD-EMG les signaux du BFlh et du ST lors de contractions iso-
meétriques a différents niveaux d’intensité (10 a 60% de la MVC) et a trois angles de
genou (0°, 45° et 90°). Les signaux EMG ont été décomposés en UMs individuelles,
puis convertis en trains de décharges cumulés (CST, cumulative spike train) pour ana-
lyser le commun drive* entre muscles. Les auteurs ont observé une faible corrélation
intermusculaire entre le ST et le BFIh, ainsi qu’'une modulation spécifique des fré-
quences de décharge selon la longueur musculaire, confirmant I'existence de com-

mandes nerveuses distinctes entre ces deux chefs.

La méme équipe a également étudié le common drive entre les compartiments proxi-
mal et distal du ST (Sahinis et al., 2024), séparés par une cloison aponévrotique. Leurs
résultats ont montré une tres faible synchronisation du signal nerveux entre comparti-
ments, indiquant que méme au sein d'un méme muscle, la commande motoneuronale
peut étre spécifiquement régionalisée. Il est donc suggéré que la commande nerveuse
au sein des ischio-jambiers est adaptée selon I'intensité, mais également a la situation

mécanique du muscle.

3.B. Facteurs mécanigues

Les ischio-jambiers comportent des organisations mécaniques trés différentes (Kellis,
2018; Kellis et al., 2012; Kellis & Blazevich, 2022; Woodley & Mercer, 2005). Ces dif-

férences sont présentées Tableau 1. Le SM est le plus volumineux en moyenne, malgré

4 Le common drive correspond a la variabilité commune des fréquences de décharge des unités mo-
trices, reflétant I'existence d’'un signal de commande partagé entre plusieurs muscles (De Luca & Erim,
1994; Hug et al., 2023).
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de possibles difféerences interindividuelles (Avrillon et al., 2018; Frouin et al., 2024). ||
présente également la plus grande PCSA (i.e., 18,4 + 7,5 cm?) et donc les plus hautes
capacités de production de force au sein des ischio-jambiers. D’'un point de vue des
fibres musculaires, ses fibres sont courtes (6,90 + 1,82 cm) avec un angle de pennation
moyen mais le plus important au sein des ischio-jambiers (15,1 + 3,4°). Le ST est
généralement le moins volumineux et celui présentant la plus petite PCSA du groupe
musculaire, avec une moyenne de 4.8 + 2.0 cm?. Il est considéré comme fusiforme,
bien que certains écarts existent dans la littérature. Ses fibres sont longues pouvant
aller jusqu'a 25 cm en moyenne dans certaines études, le rendant efficace sur de
hautes amplitudes de mouvement et lors de contractions a hautes vitesses. De ma-
niére intéressante, le ST est séparé par une cloison aponévrotique centrale, délimitant
deux compartiments proximal et distal. Le BFIh lui a une architecture intermédiaire au
SM et au ST. Sa PCSA est de 11,3 + 4,8 cm?. Ses fibres mesurent en moyenne 9,8 +

2,6 cm et son angle de pennation moyen est de 11,6 + 5,5°.

Tableau 1 Données architecturales des différents chefs des ischio-jambiers chez

le cadavre.

Muscle Volume (cm?3) Longueur de Angle de penna- PCSA (cm?)
faisceau (cm) tion (°)

SM 104,9 £ 50,6 6,9+1,8 151+3,4 18,4+7,5

ST 62,2 +17,1 19,3 +4,1 12,9+49 4,8+20

BFlh 758 =19,1 9,8+26 11,6 £5,5 11,3+4,8

Les données sont présentées comme étant la moyenne + I'écart-type. Les données présentées sont
issues de données cadavériques de deux études différentes (Storey et al., 2016; Ward et al., 2009).
Ces données sont donc logiquement sous-estimées par rapport aux valeurs réelles de I'adulte sain
(Storey et al., 2016). SM, semimembraneux ; ST, semitendineux ; BFlh, biceps fémoral longue portion ;
PCSA, section physiologique de coupe.

Ces différences de propriétés architecturales entre les chefs des ischio-jambiers, com-
binées a des différences d’insertions musculaires a la hanche et au genou (i.e., des
différences de bras de leviers) amenent le SM, le ST et le BFlh a opérer a des points
trés différents de leurs relation force longueur et ce méme pour une position articulaire
identique (Kellis & Blazevich, 2022). Dans leur revue de la littérature, les auteurs mon-
trent que le ST, du fait de son architecture composée de fibres longues et d'une PCSA
réduite, développe une force maximale moindre et présente une relation force-lon-
gueur plus plate, comparativement au SM et au BFIh qui générent des forces plus

élevées. Pour exemple, a I'aide de modélisation musculosquelettique inspirée de



données cadavériques, il est possible d’observer que dans une position donnée de 90°
d’angle de hanche et un genou en extension compléte (0°, Figure 9), le SM et le BFlh
sont capables de contribuer au moment articulaire de maniére nettement supérieure a
celle du ST. Cette distribution des moments n’étant pas vraie pour une autre position,

par exemple la position genou a 90°, hanche en extension (0°, Figure 9).
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Figure 9. Schématisation des différences biomécaniques entre les différents chefs des ischio-
jambiers et de leur impact sur les capacités de production de force. Panel A : reconstruction
en trois dimensions (3D) du volume des ischio-jambiers par IRM. Panel B : illustration de la
relation force-longueur des ischio-jambiers pour deux positions articulaires différentes. Les
données sont issues de données cadavériques et de simulations musculosquelettiques
(Kellis & Blazevich, 2022). Panel C : Moment de force moyen produit par chaque chef des
ischio-jambiers en flexion de genou (panel supérieur) et extension de hanche (panel infé-
rieur). Chaque point représente une position articulaire différente de genou et de hanche.
Les positions sont rangées de gauche a droite des longueurs musculaires les plus raccour-
cies aux longueurs les plus étirées. Le moment de force total est représenté par les points
noirs. 0° = extension compléte de l'articulation. SM, semimembraneux ; ST, semitendineux ;
BFlh, Biceps fémoral longue portion. Adaptée de Storey et al. (2016) et (Kellis & Blazevich,
2022).

Les différences architecturales expliquées dans cette partie font que, pour une méme
amplitude articulaire, la longueur et la vitesse de déformation musculaire ne sont pas

identiques entre les ischio-jambiers (Kellis & Blazevich, 2022). Par exemple, lors d’une



flexion de genou debout ou avec une hanche semi-fléchie, le ST subit une plus grande
amplitude de raccourcissement en raison de ses fibres plus longues et de son plus
grand bras de levier, entrainant des vitesses de contraction plus élevées que celles
observées pour le SM ou le BFIh. Ainsi, dans une méme position articulaire, le ST, en
raison de sa vitesse de raccourcissement plus élevée, verra sa capacité a générer de
la force plus fortement impactée que le SM ou le BFIh. Des effets différents voire in-
verses sont observables lorsqu'’il s’agit de fléchir la hanche (Kellis & Blazevich, 2022;
Thelen et al., 2005). Ces résultats mettent en évidence que, méme pour un niveau
d’activation équivalent, le mouvement, dans son amplitude et sa vitesse, va considé-

rablement influencer la distribution des forces entre les ischio-jambiers.

La production de force résulte d’'une interaction entre la commande nerveuse et les
propriétés mécaniques du muscle. Le recrutement des unités motrices par le systéeme
nerveux central détermine I'activation musculaire, mais la force produite pendant le
mouvement dépend ensuite (i) de paramétres déterminant la capacité maximale de
production de force, comme le volume du muscle, son architecture et donc sa surface
de section physiologique transversale, mais aussi (ii) de lois reconnues comme les
relations force-longueur ou force-vitesse. L'ensemble de ces facteurs explique pour-
quoi, a activation comparable, deux muscles peuvent produire des niveaux de force
trés différents selon leur configuration mécanique. Les ischio-jambiers offrent un cadre
conceptuel idéal pour observer et tester ces différences. En effet, bien que composant
un méme groupe musculaire, le semimembraneux, le semitendineux et le biceps fé-
moral longue portion présentent des caractéristiques neuromeécaniques particuliére-
ment individuelles. Ces différences semblent impacter leur recrutement et leur capa-
cité a produire de la force de maniére simultanée, soulevant la question de la coordi-
nation musculaire : comment les forces musculaires sont-elles réparties entre plu-

sieurs muscles de maniére a produire un mouvement.
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N PARTIE 2 : LES COORDINATIONS MUSCULAIRES

La premiére partie a montré que les chefs des ischio-jambiers, bien que composant
un groupe musculaire, difféerent par leurs architectures, leurs insertions et donc leurs
capacités a produire un moment articulaire. A activation identique, ils ne produisent
donc ni la méme force ni le méme couple selon la position articulaire de la hanche et
du genou. En pratique, utiliser ces muscles revient a toujours orchestrer la distribution
des forces entre les chefs pour respecter une contrainte liée a la tache (par exemple,
flechir le genou). Comprendre comment le SNC gére cette organisation est I'objet de
cette deuxieme partie sur les coordinations musculaires. Ces coordinations muscu-
laires reflétent la maniére dont le systéme nerveux central sélectionne une distribution

des forces pour satisfaire une tache ou un mouvement.

Dans un premier temps, le probléme de la distribution des forces et de la redondance
sera expose. Les difféerentes théories du contrdle moteur seront ensuite présentées.
Enfin, il sera question de s’intéresser aux observations expérimentales des coordina-
tions musculaires et de leur impact potentiel sur la survenue de troubles musculosque-

lettiques.

1. Le probléme de distribution des forces musculaires

Le probléme de la distribution des forces est un probléme fondamental en bioméca-
nique. Concréetement il est plus facile de mesurer un moment articulaire que la contri-
bution de chacun des muscles engagés dans ce moment. Sur le plan expérimental,
aucune méthode ne permet aujourd’hui de mesurer de maniére non invasive les forces
de plusieurs muscles d’'un méme groupe musculaire chez 'humain en mouvement. Le
modéle animal est donc nécessaire pour étudier expérimentalement les distributions
des forces. Par exemple chez le chat, il a été montré que le soléaire contribuait davan-
tage a la locomotion lente que le gastrocnémien médial (GM) malgré des capacités de
production de force plus faibles. Cette relation semblait s'inverser lors de saut (Herzog,
2017). Autrement dit, il existerait plusieurs solutions possibles a la production d’'un mo-

ment dans le but de se déplacer.
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1.A. La redondance musculaire

La redondance renvoie au fait qu’'un méme moment articulaire peut étre produit par
plusieurs combinaisons de forces. Ce probleme a été exposé en 1967 par le profes-
seur Nikolai Bernstein, plus de soixante ans apres les premiers questionnements sur
les coordinations musculaires de Woodworth (1899). En pratique, a un couple de
flexion de genou donné, le SM, le ST et le BFIh pourraient théoriquement se répartir
les forces de maniére homogéne, ou encore biaiser vers un (ou plusieurs ?) muscle.
Une solution additionnelle possible serait d’augmenter la contribution des gastrocné-
miens en réduisant celle des ischio-jambiers. Pour étre complet, il faut également ob-
server et quantifier le mouvement antagoniste produit par des muscles extenseurs du

genou.

M est le moment de force produit a l'articulation et ° désigne le centre de rotation de
I'articulation. m est le nombre de muscles agissant sur 'articulation r; et f; sont res-

pectivement le bras de levier et la force musculaire pour chaque itération (i) de muscle.

Comme résultat, le systeme nerveux central posséde donc plus de solutions pour pro-
duire un moment que de degrés de liberté au sein des articulations (Crowninshield &
Brand, 1981; Prilutsky et al., 1997). Une illustration simple est donnée par le nombre
de muscles agissant sur l'articulation du genou (n = 10) comparativement a son
nombre de degrés de liberté (n = 6). D’'un point de vue du contrdéle moteur, cette re-
dondance musculaire pourrait étre percue comme une infinité de solution, amenant de

la flexibilité au SNC, mais elle reléve également d’'un systeme complexe.

Le résultat de ces coordinations (i.e., le moment produit a I'articulation) est donc logi-
qguement la résultante de I'interaction entre tous les moments individuels musculaires.
Pour contrer ce probléme de redondance appelé par la suite Bernstein problem
(Turvey, 1990), deux modéles principaux ont vu le jour. Le premier assume que le SNC
trouve une solution unique a chaque fois qu'il doit résoudre un probléme suivant des

lois d’optimisation comme la réduction du cout métabolique ou encore la réduction du



stress appliqué a chacun des muscles (Crowninshield & Brand, 1981). La deuxieme
approche suggere que le systéme nerveux central opte pour des stratégies « grou-
pées » qu’il réplique dans le temps (Hug et al., 2023; lvanenko et al., 2005; Tessari et
al., 2025; Torres-Oviedo & Ting, 2007).

1.B. Les théories du contréle moteur

L'apparition de théories du contréle moteur a aidé a résoudre de maniére théorique le
probléme de distribution des forces musculaires de multiples maniéres. Bien que cha-
cune soit couramment débattue dans la littérature scientifique, ces théories sont né-

cessaires pour simplifier les calculs théoriques de moments articulaires.

La premiére théorie est la théorie du contrdle optimal (Prilutsky & Zatsiorsky, 2002,
pour revue). L'idée centrale derriére la théorie du contrdle optimal est simple : parmi
toutes les solutions mécaniquement possibles (redondantes) pour réaliser une tache,
le SNC choisit celle qui minimise un « colt » (Crowninshield & Brand, 1981; Prilutsky
& Zatsiorsky, 2002). Ce cout peut étre un effort (force ou activation musculaire), une
énergie (colt métabolique) ou encore des forces (force de contact ou de cisaillement
a l'articulation). Mathématiquement, les auteurs suggérent d'utiliser une méthode
d’« optimisation » dans laquelle le colt, quel qu’il soit, est minimisé. Les approches les
plus classiques sont dites optimisations statiques, qui résolvent le probléme instant par
instant, souvent en minimisant la somme des activations ou des forces musculaires
élevées a une puissance (par exemple, Ya?) pour représenter une solution économe
et éviter des activations extrémes sur un seul muscle (Crowninshield & Brand, 1981).
Les optimisations dynamiques elles, considérent 'ensemble du mouvement et minimi-
sent le colt cumulé, comme la dépense énergétique par distance parcourue. Anderson
et Pandy (2001) ont simulé la marche humaine avec un modéle de vingt-trois degrés
de liberté et cinquante-quatre muscles, en montrant qu’utiliser un critére d’énergie mé-
tabolique par métre comme optimisation reproduisait la cinématique, les moments ar-
ticulaires et des profils d’activation similaires a une optimisation statique comme dans
Crowninshield et Brand (1981). Des résultats similaires ont été trouvés dans d’autres
études plus récentes (De Groote et al., 2016). Aujourd’hui, ces optimisations par le
cout sont également utilisées dans le but de contréler des prothéses ou des exosque-
lettes, en ajustant en temps réel I'assistance apportée par le robot de maniére a réduire
le colt métabolique du participant (Kim et al., 2022; Mooney et al., 2014). Toutefois,



que ce soit a I'aide d’optimisation statique ou dynamique, les patterns d’activation mus-
culaires simulés semblent encore moyennement superposés aux mesures d’activation
expérimentales (Umberger et al., 2003). Pour améliorer les simulations de pattern
d’activation musculaires, des modéles plus récents d’estimation des forces basées sur

'EMG voient aujourd’hui le jour (voir Partie 4 : La modélisation musculosquelettique

pilotée par EMG, Lloyd & Besier, 2003; Pizzolato et al., 2015; Sartori et al., 2012).

La deuxieme théorie est la théorie par les synergies musculaires. Cette théorie se base
sur I'hypothése que les muscles ne sont pas contrélés individuellement par le systeme

nerveux central mais regroupés au sein de groupes fonctionnels appelés synergies.
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Figure 10. Analogie entre les coordinations des muscles contrélés par le systéeme nerveux
central selon la théorie des synergies et les coordinations au sein d’'un orchestre. Adaptée de
Torricelli et al. (2016).

L'analogie de I'orchestre, présentée par Torricelli et al. (2016) compare le travail du
chef d’orchestre a celui du systeme nerveux central. La tdche de coordination de cen-
taines de musiciens pourrait paraitre complexe pour le chef d’orchestre. Or cette tache
peut étre largement simplifiee en coordonnant un plus petit nombre de mélodies,
jouées par des musiciens organisés et prédéfinis. Pour le systeme nerveux central,
cela reviendrait a simplifier la tdche de coordonner tous les muscles du corps en les

regroupant au sein de groupes musculaires prédéfinis et agissant ensemble. Dans
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'étude de la décomposition des synergies, deux composantes sont généralement
mises en avant (Torres-Oviedo & Ting, 2007) : i) la premiére est une composante
« temporelle » mettant en avant les variations d’intensité d’activation dans le temps

(représentées par les « activation » dans la Figure 10), ii) la deuxiéme est une compo-

sante « spatiale » qui correspond a des regroupements de muscles contrélés en-

semble (représentée par les « synergies » dans la Figure 10). Une représentation con-

crete des synergies est généralement utilisée dans les travaux portant sur la locomo-
tion. Lors de la marche il a été montré que quatre a cing synergies déterminées sur la
base de trente-deux muscles enregistrés a 'EMG étaient identifiables (lvanenko et al.,
2005). Des résultats similaires ont été trouvés lors de la course a pied (Cappellini et
al., 2006). Ces synergies ont également été étudiées dans des activités comme le
cyclisme. En pédalage, et ce, qu'importe la position du membre supérieur ou la vitesse
de mouvement, il a été montré que trois synergies seulement étaient suffisantes pour
décrire de maniére robuste les variabilités EMG de onze muscles impliqués dans la
tadche (Hug et al., 2011).

Plus récemment, des travaux issus de I'électromyographie haute densité (HD-EMG)
ont permis d’examiner la commande motrice a un niveau plus fin, celui des motoneu-
rones. Ces approches ont profondément renouvelé la compréhension du contrdle mo-
teur, notamment a travers le concept de synergies motoneuronales (Avrillon et al.,
2021; Hug et al., 2023). L'idée centrale est que le systéme nerveux central ne controle
pas directement les muscles en tant qu’unités mécaniques, mais des groupes fonc-
tionnels de motoneurones recevant des entrées synaptiques communes. Ces groupes,
appelés clusters ou synergies motoneuronales, peuvent englober une partie d’un
muscle ou, au contraire, regrouper des motoneurones issus de plusieurs muscles dif-
férents. Cette organisation permettrait de réduire la dimension du contréle tout en aug-
mentant la flexibilité des coordinations.

Ainsi, il a été montré que deux motoneurones appartenant a un méme muscle peuvent
recevoir des commandes nerveuses distinctes, tandis que des motoneurones inner-
vant des muscles anatomiquement éloignés (par exemple le semitendineux et le gas-
trocnémien médial) peuvent partager des entrées communes. Cette découverte remet
en question la vision traditionnelle d’'un contréle organisé par muscles. De nouvelles

perspectives s’ouvrent pour la compréhension du contrble neuromusculaire, en



proposant une vision unifiee du mouvement fondée sur la distribution des entrées com-

munes au niveau spinal, plutdét que sur I'activation de muscles entiers.

En définitive, les deux théories du control moteur principales présentées tentent d’ap-
porter des éléments de réponse sur la distribution des forces au sein des muscles par
le SNC. Le contrble optimal formalise la sélection des solutions par la minimisation des
colts et les synergies musculaires décrivent une organisation modulaire de la com-
mande par groupes de muscles ou groupes de motoneurones. Bien que ces ap-
proches offrent des hypothéses sur le probléme de redondance, elles nécessitent

d’étre validées expérimentalement.

1.C. Investigation des coordinations

Comme dit précédemment, les forces musculaires individuelles peuvent étre détermi-
nées théoriquement, mais aussi expérimentalement, de maniére invasive, chez I'ani-
mal (Herzog & Leonard, 1997; Prilutsky et al., 1997). Sur ce modéle, les forces mus-
culaires individuelles peuvent étre mesurées a I'aide de capteurs de force implantés
sur (Walmsley et al., 1978) ou a l'intérieur de tendons (Xu et al., 1992) directement
pendant la locomotion. De cette maniére, il est possible d’étudier les coordinations
musculaires lors de différentes taches. En 1978, Walmsley et al. ont démontré que la
contribution (a la force totale) du soléaire du chat était supérieure a la contribution du
GM dans le maintien de la posture et la marche lente. Ces contributions s’inversaient
lors de sauts, montrant des coordinations musculaires spécifiques. De maniere inté-
ressante, I'activation du soléaire dans le temps et dans la tache semblait plutot robuste,
contrairement a celle du GM qui était modulée selon les contraintes mécaniques de la
tache. Ces résultats s’expliqueraient par les différences de typologie musculaire, le
GM étant considéré comme mixte entre fibres lentes et fibres rapides, par rapport au
soléaire, majoritairement composé de fibres lentes. A la suite de ces travaux, les au-
teurs ont cherché a prédire le partage des forces a I'aide de modéles biomécaniques
et d’approches d’optimisation. Les travaux de Herzog (1996, 1991) et Prilutsky (1997)
notamment ont montré que les algorithmes reproduisaient mal les forces mesurées
directement sur le soléaire, GM et muscle plantaire du chat, en soulignant que la vali-
dité était limitée faute de modéles dynamiques capables de prendre en compte les
conditions contractiles instantanées mais également le potentiel comportement non

linéaire des coordinations musculaires.
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Figure 11. Comparaison de partage de forces expérimentales et simulées lors de la locomo-
tion du chat. La répartition des forces entre le soléaire et le gastrocnémien médial (GM) est
présentée dans le graphique central pour différentes vitesses de déplacement (0,4 m/s, 1,2
m/s et 2,4 m/s). La ligne discontinue noire est la ligne d'identité et représente un équilibre
parfait entre la contribution des deux muscles. La répartition des forces entre le muscle plan-
taire et le GM est présentée dans le graphique de droite. Les forces simulées ont été calcu-
lées par optimisation dynamique et sont représentées par des aires de couleur. Les forces
mesurées expérimentalement sont représentées par des traits discontinus de couleur. Adap-
tée de Herzog et al. (1996).

En 1997, Prilutsky, Herzog et Allinger ont donc comparé les forces mesurées chez le
chat a celles prédites par optimisation statique selon différents critéres. Si les criteres
linéaires se révéléerent toujours peu fiables (erreur > 50%). L'introduction de fonctions
objectifs non linéaires, et en particulier d’'un critére physiologiquement pertinent de «
fatigue minimale » tenant compte de la proportion de fibres lentes entre les muscles,
permit de réduire considérablement I'écart (erreur moyenne de 26 a 52%, r = 0,97—
0,99) entre force mesurée expérimentalement et force prédite. Le fait que seules ces
fonctions non linéaires reproduisent fidelement les données expérimentales suggére
que la répartition des forces entre muscles synergistes n’est pas due au hasard, mais
résulte d’'une coordination musculaire organisée, contrainte a la fois par la mécanique
et par la physiologie. Plus récemment, Karabulut et al. (2020) ont confirmé, toujours
chez le chat, que I'optimisation statique pouvait approcher correctement les forces me-
surees, parfois mieux que des approches dynamiques. Ces résultats illustrent a la fois
le potentiel de ces méthodes pour estimer la distribution de force entre muscles et

'importance de criteres physiologiques adaptés.



Chez I'humain, bien que certaines études aient implémentées des capteurs de force a
l'intérieur des tendons (Finni et al., 2000; Komi, 1990), I'utilisation de méthodes non
invasives est nécessaire pour I'estimation des forces musculaires individuelles. La plu-
part des études sur les coordinations musculaires chez 'homme reposent sur la me-
sure des stratégies d’activations musculaires et donc I'utilisation de 'TEMG de surface.
L'’hypothese est que, méme si I'activité EMG n’est pas une mesure directe de la force
(Hug et al., 2015a), elle refléte l'intensité de la commande du SNC et donc la maniere

dont les muscles synergiques sont recrutés.

2. Etude des stratégies d'activation musculaire par EMG

Chaque individu posséde une signature motrice propre, visible et identifiable dans sa
maniére de se mouvoir ou encore d’activer ses muscles (Horst et al., 2017; Hug et al.,
2019). Ces difféerences interindividuelles sont si marquées qu’il est possible d’identifier
et de retrouver une personne a partir de sa cinématique mesurée pendant la marche
(Horst et al., 2017; Pataky et al., 2012), ou de sa maniére d’activer ses muscles (Hug
et al., 2019). Cette variabilité n’est donc pas un simple bruit expérimental lié a I'utilisa-
tion de 'TEMG mais refléte de réelles différences de stratégies neuromusculaires (Hug
& Tucker, 2017a). De maniére intéressante, deux études (Ahn et al., 2011; Hug et al.,
2015b) ont décrit I'existence de corrélations significatives entre la distribution de 'acti-
vation musculaire et des caractéristiques anatomiques comme le bras de levier du
muscle ou sa PCSA, suggérant que les stratégies d’activation suivent tout de méme
des lois liées au regard des caractéristiques mécaniques de la tache.

2.A. Contraintes neuromécanigues des stratégies d'activation musculaire

En 2015, les travaux de Hug et al. ont montré sur le quadriceps que la distribution de
I'activation musculaire était biaisée vers le vaste latéral (VL, PCSA = 47,4 + 10,2 cm?
dans leur étude) comparativement au vaste médial (VM, PCSA = 32,9 + 6,6 cm?) lors
d’extensions de genou isométrique. Bien que ce biais d’activation soit invisible a
I'échelle de la moyenne des participants, les auteurs ont rapporté une corrélation si-
gnificative entre la distribution du volume vers le VL et la distribution d’activation vers
le VL (p = 0,0008 ; r = 0,68), suggerant que plus les participants présentaient une
différence de PCSA importante entre VL et VM, plus ils présentaient un biais d’activa-

tion dans le méme sens. Enfin, ils ont montré que ce biais d’activation était d’autant



plus présent que l'intensité de la contraction était faible, suggérant une diminution des
stratégies mises en place par le SNC avec 'augmentation de I'intensité. Ces résultats
pourraient s’expliquer par une réduction des possibilités de développement de straté-
gie alternative avec I'augmentation de la force a produire. De maniére intéressante,
des études sur d’autres groupes musculaires tendent a corroborer ces résultats sur le
quadriceps. En 2011, Ahn et al. avaient déja trouvé des résultats similaires sur les
muscles gastrocnémiens. Dans leur étude, la distribution d’activation entre le GM et le
GL a été mesurée pendant la marche. Les auteurs ont montré que cette distribution
était orientée vers le GM et significativement corrélée avec la distribution de I'épaisseur
musculaire entre les chefs (p = 0,009 ; R? = 0,39). Comme dans les travaux de Hug et
al. (2015b), ce biais d’activation tendait a diminuer avec 'augmentation de l'intensité
et de la vitesse de marche.
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Figure 12. Relation entre le ratio de capacité de production de force musculaire et le ratio
d‘activation musculaire. Le panel A représente la relation entre le ratio de PCSA du vaste
latéral par rapport au vaste médial (VL/AVL+VM)*100) et le ratio d'activation vers le VL. Le
panel B représente la relation entre 'épaisseur relative du gastrocnémien médial (GM) par
rapport a la longueur de la jambe et le ratio d'activation du GM par rapport au gastrocnémien
latéral (GM/(GM+GL)*100). Adaptée de Hug et al. (2015b) et Ahn et al. (2011).

De maniére additionnelle, il a été montré que la configuration articulaire, et donc les
différences de mécaniques musculaires jouaient un réle dans les différences d’activa-
tions musculaires (Gandevia et al., 2006; Hudson et al., 2009). Des auteurs ont dé-
montré que lorsqu’il était placé dans une situation mécanique avantageuse (i.e., par
augmentation de son bras de levier), le premier muscle dorsal de la main recevait une
commande supérieure et augmentait son activation d’environ ~28% (Hudson et al.,

2009). Ces travaux suggerent donc que, pour une configuration articulaire donnée, le



systéme nerveux central distribue I'activation vers des muscles en situation mécanique
favorable. Ces différences peuvent méme étre observables a I'échelle d'un méme

groupe musculaire.

Comme expliqué préecédemment le SM, ST et BFIh semblent avoir des comportements
trés individuels tant nerveusement que mécaniquement, bien que composant un
méme groupe musculaire. Dans les sciences du sport de nombreuses études se sont
intéressées aux différences de stratégies d’activation des ischio-jambiers pendant I'en-
trainement (Bourne et al., 2016a; Boyer et al., 2021; Ono et al., 2011). Les résultats
semblent faire consensus : mobiliser les ischio-jambiers dans leur fonction de fléchis-
seurs du genou, par exemple lors de Nordic hamstring, augmente la contribution du
ST par rapport au SM (Bourne et al., 2016a; Boyer et al., 2021; Mendez-Villanueva et
al., 2016), alors que les mobiliser comme extenseurs de la hanche, par exemple en
stiff-leg deadlift, inverse ce ratio (Boyer et al., 2021; Ono et al., 2011). Comme preuve
experimentale, Boyer et al., (2021) ont rapporté un effet de I'exercice sur I'activation a
I'échelle d’'un seul muscle, montrant que pour 19 participants sur 20, la contribution du
SM augmentait en stiff-leg deadlift par rapport au Nordic hamstring. L'effet opposé était
observé sur le ST, 19 participants sur 20 présentaient une contribution du ST plus
importante en Nordic hamstring qu’en stiff-leg deadlift. Ces résultats s’expliquent pro-
bablement par des différences mécaniques individuelles entre les chefs musculaires
des ischio-jambiers et seront discutés plus tard dans ce document. Indépendamment
du muscle, les ischio-jambiers montrent des niveaux d’activation supérieurs en Nordic
hamstring qu’en stiff-leg deadlift (Boyer et al., 2021; Hegyi et al., 2018). Ces diffé-
rences sont explicables par deux raisons principales : i) la contribution d’autres
groupes musculaires en stiff-leg deadlift, bien que ce soit également le cas en Nordic
hamstring, mais dans une moindre mesure (i.e., les muscles agonistes additionnels en
Nordic hamstring possédent de plus faibles capacités de production de force que ceux
investis dans I'extension de la hanche comme les muscles fessiers) et ii) les niveaux
d’étirement amenant les ischio-jambiers sur la pente descendante de la relation force-

longueur en stiff-leg deadlift (d’apres des travaux de modélisation, Figure 9, Kellis &

Blazevich, 2022). Ces résultats appliqués aux ischio-jambiers démontrent donc l'inte-

raction entre les conditions mécaniques et la distribution de I'activation.
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Figure 13. Schématisation des stratégies d'activation des ischio-jambiers en stiff-leg deadlift
et en Nordic hamstring. Panel A. Activation musculaire normalisée par rapport au maximum
pendant le mouvement de stiff-leg deadlift (panel de gauche) et Nordic hamstring (panel de
droite). Les données du semimembraneux (SM) sont représentées par des carrés violets, les
données du semitendineux (ST) sont représentées par des cercles bleus et les données du
biceps fémoral longue portion (BFlh) sont représentées par des triangles verts. Panel B. Va-
riation du ratio d'activation musculaire pour chaque chef des ischio-jambiers entre le stiff-leg
deadlift (vers la gauche) et le Nordic hamstring (vers la droite). Les bandes grises représen-
tent le changement minimal détectable. IJs = Ischio-jambiers. Adaptée de Boyer et al. (2021).

Cependant, le biais d’activation musculaire vers les muscles les plus favorables a la
production de force ne semble pas systématique. Sur les ischio-jambiers la corrélation
entre la distribution d’activation et les capacités de production de force musculaires n’a
d’ailleurs pas été retrouvée par Avrillon et al. (2018) (p 2 0,18) lors d’'une tache de

flexion de genou a 20% de la MVC. Il a additionnellement été démontré par de Rugy



et al. (2012) que les coordinations musculaires étaient « habituelles plus qu’opti-
males ». Dans leur étude, ils ont démontré expérimentalement que méme en présence
d’'un muscle endommagé volontairement, I'activation musculaire n'était pas redistri-
buée de manieére a combler la diminution des capacités de production de force du
muscle concerné. Au contraire, le niveau d’activation de ce muscle et de tous les ago-
nistes était augmenté afin de compenser. Les auteurs ont donc émis I'’hypothése que
les coordinations musculaires étaient liees a I'habitude, ou du moins qu’elles n’étaient

pas modifiées de maniére immeédiate en présence de perturbation.

2.B. La robustesse des stratégies d'activation musculaire

De maniere a déterminer si les coordinations musculaires sont réellement habituelles
plus qu’optimales, il est primordial de s’intéresser a la robustesse de ces coordinations
dans le temps, et & travers les taches. A l'aide de I'analyse des stratégies d’activation,
études majeures apportent des éléments décisifs. D'une part, Hug et al. (2019) ont
montré a l'aide d’algorithmes de classification (support vector machines, SVM), que
les profils EMG recueillis chez 80 participants lors de la marche et du pédalage per-
mettaient d’identifier chaque individu avec une précision supérieure a 99% au sein
d’'une méme session d’enregistrement, et supérieure a 90% lors de test répéteé plu-

sieurs jours plus tard (Figure 14). Comme expliqué précédemment, leurs résultats ont

démontré que chaque individu posséde une signature individuelle d’activation muscu-
laire et robuste dans le temps, comparable a une empreinte biométrique. D’autre part,
Crouzier et al., (2019) ont examiné la distribution d’activation entre muscles syner-
gistes (quadriceps et triceps sural) chez 85 volontaires lors de contractions isomé-
triques, de la marche et du pédalage. lls ont montré que les différences interindivi-
duelles étaient non seulement marquées (avec des variations allant jusqu’a 40%),
mais aussi hautement reproductibles entre deux sessions séparées de plusieurs jours
(ICC 0,57-0,82), et corrélées entre les taches. Concrétement, un individu qui présente
une stratégie biaisée vers un muscle tend a reproduire ce biais dans d’autres con-
textes. Ensemble, ces travaux confirment que les stratégies d’activation musculaire ne
sont pas de simples artefacts de mesure mais bien des traits stables et individuels du

contréle moteur.



A. Session #1

emg de surface

enveloppe EMG normalisée

o

. Session #2

enveloppe EMG normalisée

Figure 14. Schématisation de la robustesse des patterns d‘activation musculaire lors de la
marche. Les données du vaste latéral (VL), droit fémoral (RF), vaste médial (VM), gastrocné-
mien latéral (GL), gastrocnémien médial (GM), soléaire (SOL), tibial antérieur (TA), biceps fé-
moral (BF) sont présentées de gauche a droite pour 4 participants. Panel A. patterns EMG
mesurés lors de la premiére session expérimentale. Panel B. patterns EMG mesurés lors de
la deuxieme session. Adaptée de Hug et al. (2019).

Bien que les stratégies d’activation soient robustes dans le temps et impactées par les
contraintes mécaniques dans lesquelles se trouve le muscle, il n'est pas encore clair
dans la littérature si elles persistent en présence de changements architecturaux mus-
culaires. Les travaux de Avrillon et al. (2020) ont montré que chez une population
d’athlétes blessés (ayant subis une lésion musculaire du BFIh), la contribution du BFIh
diminuait en lien avec la diminution du volume musculaire du muscle post blessure.
Cependant, aucune preuve scientifique n’existe concernant I'évolution des stratégies
d’activations musculaires en présence de changements architecturaux induits par I'en-
trainement (par exemple, en présence d’hypertrophie sélective d’'un muscle). Addition-
nellement, il est encore peu clair si les coordinations musculaires sont réellement im-
pactées par la survenue de troubles musculosquelettiques, ou si certaines stratégies

seraient propices a la survenue de ces troubles.



2.C. Conséqguences fonctionnelles et structurelles des stratégies d'activation mus-

culaire

Plusieurs études se sont penchées sur les conséquences des stratégies d’activation
sur la localisation des dommages musculaires (Goreau et al., 2022) ou de I'hypertro-
phie musculaire (Vigotsky et al., 2018, 2022, pour revue). A ce jour, aucune étude n'a
démontré de relation entre les stratégies d’activation mesurées par EMG et la distribu-
tion des adaptations aprés un entrainement. Goreau et al. (2022) ont montré, lors d’'un
exercice de leg-curl, que la distribution de I'activation musculaire ne permettait pas
d’expliquer la localisation des dommages post effort mesurée par élastographie. En
effet, dans leurs résultats, le ST était le muscle le plus endommagé par un exercice de
leg-curl (16 participants sur 18 ayant présenté des dommages musculaires), alors que
les différences interindividuelles de distribution d’activation étaient trés importantes
(i.e., 4 participants favorisaient I'activation du SM, 6 participants le ST et 8 participants
le BFIh). Ne considérant pas les caractéristiques mécaniques du muscle, il est plutot
évident que les stratégies d’activation seules ne permettent pas de discriminer la loca-
lisation des dommages musculaires post-effort. Cependant, a I'échelle d’'un muscle,
les auteurs ont tout de méme démontré que, dans ces conditions maximales d’entrai-
nement excentrique, les participants qui biaisaient le plus leur stratégie vers le ST pré-
sentaient (i) davantage de dommages musculaires sur ce muscle (r = 0,69) et (ii) une

plus forte chute de force 48 heures apres I'entrainement (r = —0,67).

Concernant les adaptations chroniques a I'entrainement, trés peu d’études ont évalué
si les stratégies d’activation observées de maniére aigué étaient associées a la locali-
sation de I'hypertrophie a long terme. Les données existantes suggérent que cette
relation est faible ou inexistante et que ni 'amplitude ni la répartition de I'activation ne
prédisent les zones de croissance musculaire. Les synthéses récentes de Vigotsky et
al. (2018, 2022)rappellent que les différences d’activation entre muscles ou entre exer-
cices ne traduisent pas directement le stimulus mécanique ou métabolique respon-
sable de I'hypertrophie. En d’autres termes, un muscle plus activé n’est pas nécessai-
rement celui qui s’adapte le plus.

Pris ensemble, ces résultats indiquent que I'amplitude EMG traduit avant tout la com-
mande nerveuse instantanée, mais ne permet pas de déduire les stimulations méca-

niques ou cellulaires a 'origine de la croissance musculaire.

41



Le systéme neuromusculaire humain est redondant : pour produire un mouvement
simple comme la flexion du genou, un nombre presque infini de solutions est théori-
qgquement exploitable. Plusieurs auteurs ont ainsi cherché a comprendre comment le
systéme nerveux central parvient a coordonner les actions musculaires, en proposant
différentes théories du contrdle moteur, telles que le contréle optimal ou les synergies
musculaires. Bien que le modele animal ait permis de tester certaines de ces hypo-
theses, leur validation chez I'humain demeure un véritable défi en raison de la difficulté
a mesurer les forces musculaires en conditions dynamiques. L'étude des stratégies
d’activation musculaire par électromyographie a néanmoins permis de montrer que
ces stratégies étaient (i) contraintes mécaniquement, (ii) spécifiques a chaque individu
et (iii) robustes dans le temps et a travers les taches. Cependant, aucune étude n’a a
ce jour examiné I'impact de I'entrainement contre résistance, et donc de potentielles
adaptations structurelles chroniques comme I'hypertrophie, sur ces stratégies d’'acti-
vation. Bien qu’informatives, ces stratégies tiennent encore trop peu compte des con-
ditions mécaniques dans lesquelles les muscles se contractent, ce qui explique pour-
quoi elles demeurent peu prédictives des conséquences structurelles de I'entraine-

ment, telles que la survenue de dommages musculaires ou I'hypertrophie.
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N PARTIE 3 : DIFFERENTS MODELES DES REPONSES MUSCU-
LAIRES A ENTRAINEMENT CONTRE RESISTANCE

L'étude des réponses musculaires a I'entrainement est centrale en science du sport
ou en santé. Pour exemple, pres de 22 000 articles contenus dans Pubmed contien-
nent le terme « resistance training » dans leur titre. Les mécanismes, facteurs, ré-
ponses a I'entrainement sont donc aujourd’hui extrémement détaillés. Sur les ischio-
jambiers, I'étude de l'impact de I'entrainement contre résistance sur les adaptations
mises en place est également un sujet riche en travaux dans la littérature scientifique.
Cliniquement, les ischio-jambiers représentent a eux seules environ 40% des bles-
sures musculaires touchant le membre inférieur (Woods et al., 2004). lIs représentent
donc le groupe musculaire le plus important en rééducation et celui sur lequel la com-
préhension des mécanismes de réponses a I'entrainement est cruciale. Additionnelle-
ment, au sein des blessures touchant les ischio-jambiers, prés de 84% touchent le
BFIh (Breed et al., 2024; Ekstrand et al., 2016). Dans I'entrainement, ce résultat est
important car il est parfois nécessaire d’étre capable d’aller cibler un chef des ischio-
jambiers en particulier. De récent travaux ont démontré la grande variabilité interindi-
viduelle dans la localisation des adaptations musculaires (Frouin et al., 2024; Maeo et
al., 2021). Malgré la quantité importante de travaux, l'origine de ces différences est

aujourd’hui mal comprise.

Dans cette partie, les réponses musculaires aigués a I'entrainement seront présentées
dans un premier temps, suivi par les adaptations chroniques a I'entrainement. Dans
chacune des parties, les mécanismes et variabilités des réponses seront présentées.
Une application aux ischio-jambiers sera également proposée dans chacune des deux
parties.

1. Les réponses musculaires aigués a I'entrainement

Pour étudier les effets immédiats d’'un entrainement sur le systéme musculaire, il est
possible d’observer les altérations musculaires, autrement appelées dommages mus-
culaires (Armstrong, 1984). Les dommages musculaires suivent généralement la réa-
lisation d’'un entrainement intense, inhabituel, et sont appelés en anglais Exercice-In-
duced Muscle Damage (EIMD). L'amplitude des dommages musculaires est fortement
influencée par le type de contraction musculaire (i.e., supérieure aprés des



contractions excentriques, Faulkner et al., 1993; Fridén & Lieber, 1998; Newham et al.,
1983), l'intensité des contractions (Nosaka & Newton, 2002), le volume d’entrainement

(Chen & Nosaka, 2006) ou encore le niveau d’entrainement initial (Appell et al., 1992).

1.A. Les mécanismes de la survenue de dommages musculaires

Lors de contractions excentriques, il est suggéré que les dommages musculaires sont
provoques par le sur-étirement de certains sarcomeres (Morgan, 1990). Dans ces con-
ditions, certains sarcoméres, plus faibles que leurs voisins perdent plus rapidement la
capacité de maintenir les ponts actine-myosine, se déforment, et cédent. La charge
qu’ils assuraient est alors transmise aux sarcoméres adjacents, augmentant la con-
trainte sur ces structures. Ce processus est appelé I'effet sarcomere popping (Morgan,
1990; Proske & Morgan, 2001). Une non-uniformité est donc crée le long de la fibre,
provoquant une désorganisation progressive des myofibrilles (Talbot & Morgan, 1998).
Des observations histologiques concordent avec cette interprétation : Les travaux de
Fridén et Lieber (1991, 1993, 1998) ont montré que peu aprées des exercices excen-
triques, les lignes Z° étaient altérées, désalignées et accompagnées de microlésions
structurelles. Ces signes visibles confirment le décalage et la surcharge locale induits
par l'inégalité des sarcoméres et la tension excessive. Grace a la microscopie, des
désorganisations sont également visibles au niveau des éléments de soutien des sar-
coméres (e.g., dismine, dystrophine) ou des éléments membranaires [(e.g., sarco-
lemme, réticulum sarcoplasmique), Fridén & Lieber, 1998]. Additionnellement, la titine
joue un role dans la création de dommages musculaires. Comme expliqué précédem-
ment, en présence d’étirement actif musculaire, la titine se rigidifie et interagit avec
I'actine, augmentant la tension passive du sarcomére de maniére a le maintenir orga-
nisé (Herzog, 2014). Si cette rigidité contribue a la production de force, et a la force

supérieure en excentrique, elle augmente aussi la tension par unité de surface.

En (2001), Proske et Morgan ont mis en évidence le caractére essentiellement méca-
nique des dommages musculaires. Selon eux, un étirement prolongé des sarcomeres,
combiné a une grande amplitude et a la répétition de cet étirement, augmente la pro-
babilité de dommages structuraux. Sur le plan mécanique, I'allongement du muscle

accroit la résistance a I'étirement en sollicitant davantage les structures passives,

5 La ligne Z est une structure délimitant les extrémités de chaque sarcomére ou s’accrochent les fila-
ments d’actine. Elle joue un réle central dans I'alignement des myofibrilles (Lieber, 2010)
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notamment la titine, tout en exposant les sarcomeéres les plus étirés a une faiblesse
accrue. Cette situation augmente la tension par unité de surface de chaque sarcomeére,
favorisant leur rupture partielle, et donc le sarcomere popping. Proske et Morgan ont
ainsi montré que I'amplitude de la déformation serait un facteur plus déterminant de la
survenue des dommages musculaires que la force produite elle-méme (Lieber &
Friden, 1993). Chez 'homme, 'amplitude de I'étirement actif a également été démon-
tré comme exacerbant la quantité de dommages musculaires (Nosaka & Sakamoto,
2001). En plus de 'amplitude de I'étirement, la vitesse de cet étirement est également
initiatrice de dommages musculaires (Chapman et al., 2006). L'interaction de la lon-
gueur et de la vitesse impactant la production de force, il est Iégitime de croire que la
force produite en excentrique puisse étre également prédictive de la quantité de dom-
mages creees. Sur la fibre animale isolée, Warren et al. (1993) ont montré que la perte
de force, qui est un symptéme de la création de dommages musculaires (décrit ci-
apres), mesurée apres des contractions excentriques, était largement déterminée par
le pic de force produit lors de la premiére contraction de I'entrainement. Bien que la
meéthode de référence pour la quantification de 'amplitude des dommages musculaires
soit I'utilisation de la biopsie (Fridén, 1981), celle-ci reste invasive et globalement inu-
tilisable chez ’humain. Les auteurs ont donc suggéré de quantifier certains symptémes
des dommages musculaires comme des indicateurs indirects de leur amplitude (Paul-

sen et al., 2012, pour revue).

1.B. Les symptdémes des dommages musculaires

En science du sport, I'étude des dommages musculaires repose essentiellement sur
des marqueurs indirects, identifiés par des conséquences fonctionnelles ou définis
comme des « symptdémes » des dommages musculaires (Paulsen et al., 2012). Ces
symptémes, qui suivent des cinétiques spécifiques aprés un exercice inhabituel ou
excentrique intense, reflétent la présence de perturbations structurelles et servent de
critéres de quantification dans les études chez I'humain. Les principaux symptémes
incluent : la chute de force maximale volontaire, les variations sériques, 'cedéme mus-

culaire, la douleur d’apparition retardée (DOMS) ou encore la raideur musculaire.

La chute de force maximale. La diminution de la force volontaire maximale est con-
sidérée comme le symptdome indirect le plus fiable des dommages musculaires
(Paulsen et al., 2012; Raastad et al., 2010; Warren et al., 1999). Individuellement, la



relation entre la proportion de fibres musculaires Iésées mesurée par biopsie et la
chute de force post entrainement est décrite comme trés forte (r = 0,89 ; Raastad et
al., 2010). A tel point que les auteurs suggérent de quantifier la quantité de dommages
induits par I'exercice a 'aide de la chute de force maximale mesurée 48 heures post
entrainement (Paulsen et al., 2012). Elle apparait immédiatement aprés I'exercice, re-
latant plus de fatigue que de réels dommages musculaires (Paulsen et al., 2012), et
peut perdurer jusqu’a plusieurs jours voire plusieurs semaines en fonction du niveau
de dommages musculaires induits (Hyldahl & Hubal, 2014; Paulsen et al., 2012). Ce
déficit refléte a la fois I'incapacité des sarcoméres endommagés a générer de la force
et une altération du couplage excitation-contraction (Warren et al., 2001). La chute de
force maximale est la mesure de référence car elle intéegre I'ensemble des consé-
quences mécaniques des dommages et présente légérement moins de variabilité in-
terindividuelle que les autres marqueurs indirects. Bien que fortement corrélée avec le
pourcentage de fibres lésées, la chute de force maximale comporte tout de méme
quelques limites. En effet elle ne donne pas d’indication locale des dommages au sein
des différents synergistes. Cette absence d’information sur l'atteinte des différents
chefs composant un groupe musculaire est un frein a I'étude des dommages muscu-
laires. En effet toute chute de force donnée peut étre liée a une distribution hétérogéne
des dommages au sein des synergistes (sur les quadriceps, Morin et al., 2023; sur les
ischio-jambiers, Goreau et al., 2022).

Marqueurs sanguins. En présence de dommages musculaires, une fuite d’enzyme
intracellulaires dans la circulation est observable, principalement la créatine kinase.
Ces protéines, normalement confinées a l'intérieur des fibres musculaires apparais-
sent dans la circulation sanguine lorsque la membrane est compromise. Dans certains
travaux de recherche, la concentration dans le sang de créatine kinase est donc utili-
sée comme marqueur indirect des dommages musculaires (Clarkson & Hubal, 2002;
Nosaka & Newton, 2002). Ce pic de concentration est traditionnellement observé aux
alentours de 4 a 6 jours suivant I'effort intense. Cependant, Paulsen et al. (2012) in-
sistent sur la forte variabilité interindividuelle des marqueurs sanguins : certains sujets
présente des pics massifs de créatine kinase (>10 000 Unité.Arbitraire(U.A.).L™") tandis
que d’autres, exposés a un stimulus identique, n’affichent aucune élévation. En réalité,
le niveau d’entrainement influence la quantité de dommages musculaires induits et

donc i) la quantité de créatine kinase libérée dans la circulation sanguine ainsi que ii)



la capacité a I'éliminer (Fridén & Lieber, 2001) Aucune information concernant la loca-
lisation des dommages musculaires n’est permise par I'étude des marqueurs san-
guins. Les valeurs sériques doivent donc étre interprétées avec prudence et toujours

en complément des autres marqueurs fonctionnels.

CEdéme. En présence de lésions musculaires, I'organisme met en place une réponse
inflammatoire afin de gérer cette perturbation et « réparer » (Armstrong, 1984). Une
accumulation de liquide dans la zone est donc observable et quantifiable a I'aide de
techniques d’imagerie comme I'lRM ou par des mesures simples de circonférence.
L'IRM met en évidence un signal T2 augmenté dans les zones endommageées, témoi-
gnant de la présence d’eau interstitielle (Yanagisawa et al., 2003). La cinétique de
I'cedéme différe de celle de la force : il n"apparait pas immédiatement mais atteint gé-
néralement un maximum 2 a 7 jours apres lI'exercice (Paulsen et al., 2012). Bien qu'il
soit un indicateur indirect et tardif, 'cedéme permet une mesure locale des dommages
musculaires. En revanche, la disponibilité souvent peu précoce de I'lRM, ainsi que son

cout d’utilisation tres éleve, rendent la technique peu utilisable.

Douleurs musculaires d’apparition retardée (DOMS). La douleur est sans doute le
symptdéme des dommages musculaires le plus connu du grand public. Elle apparait
typiqguement 12 a 24 heures apreés I'effort, atteint un maximum entre 24 et 72 heures,
puis disparait progressivement en une semaine (Cheung et al., 2003; Nosaka &
Newton, 2002; Nosaka & Sakamoto, 2001). Cette douleur est liée a l'inflammation des
tissus et a la stimulation des nocicepteurs locaux sensibles a différents médiateurs
chimiques (Murase et al., 2010). Comme les autres marqueurs indirects, I'unique con-
sidération des douleurs post-effort n’est pas suffisante pour quantifier et étudier I'ap-
parition de dommages musculaires. En (2002), Nosaka et al. ont montré que les dou-
leurs musculaires n’étaient pas nécessairement corrélées au niveau de dommages
musculaires réel. De plus, la subjectivité rend I'évaluation des douleurs musculaires

peu viable et leur interprétation peu fiable.

Couple passif. La mesure du couple de force mesuré en réponse a la mobilisation
passive d’'un segment est parfois utilisée comme marqueur indirect des dommages
musculaires (Whitehead et al., 2001). La présence d’cedeme, concomitante avec une
augmentation de la raideur musculaire (détaillée par la suite) serait responsable d’'une

augmentation du couple passif. Concrétement, la mesure du couple passif permettrait



d’objectiver la résistance a I'étirement de I'ensemble des structures musculo-tendi-
neuses agissant sur une articulation (Magnusson, 1998). Dans leur étude, Whitehead
et al. (2001) ont montré qu’apres un effort excentrique, le couple passif augmentait de
40,9 £ 13,0% contre 2,3 + 2,7% pour un groupe ayant réalisé la méme charge d’en-
trainement en concentrique. L'augmentation maximale du couple passif se situerait
aux alentours de 24 h post entrainement (Whitehead et al., 2001). En revanche, de la
méme maniére que la chute de force ou les marqueurs sanguins, la mesure du couple

passif ne donne pas d’information locale sur la présence de dommages musculaires.

Raideur musculaire. La variation de raideur musculaire aprés un entrainement ex-
centrique est décrite depuis de nombreuses années (Howell et al., 1993; Jones et al.,
1989). Elle traduit directement d’'une altération des propriétés mécaniques passives
du muscle. Concrétement, la raideur est définie comme la pente de la relation con-
trainte-déformation (Howell et al., 1993; Jones et al., 1989). Elle reflete a la fois la
contribution des tissus conjonctifs, I'état d’activation résiduelle des fibres et la pré-
sence éventuelle de contractures locales dans les fibores endommagées. L'étude de
Whitehead et al. (2001) a montré que la raideur musculaire augmentait significative-
ment apres un exercice excentrique, tant chez I'animal que chez I'humain. Additionnel-
lement, 'augmentation de la raideur survient avant méme l'apparition de 'oedéme ou
de la douleur, indiquant que la raideur reflete un processus primaire li¢ aux dommages,
et non une simple conséquence de l'inflammation secondaire. Les auteurs suggérent
que cette hausse serait une manifestation de contractures de fibres endommagées,
générées par une fuite calcique (Ca?*) et un maintien partiel des ponts actine-myosine
en dehors de toute activation musculaire volontaire. Ces « contractions » accroissent
la tension passive du muscle. Jusqu’aux années 2000, la raideur était évaluée indirec-
tement a travers des mesures de couple passif. Si ces méthodes ont confirmé 'aug-
mentation de la raideur aprés excentrique, elles présentent une limite majeure : elles
intégrent 'ensemble du systéme musculo-tendineux, voire des structures non contrac-
tiles de l'articulation. L'arrivée des techniques d’élastographie a donc permis de dé-
passer cette limite (voir CHAPITRE 2 : METHODOLOGIES EXPERIMENTALES : MESURE
DES REPONSES MUSCULAIRES A LENTRAINEMENT pour une schématisation de I'utilisa-

tion de I'élastographie). L'élastographie ultrasonore repose sur l'analyse de la



propagation d’'ondes de cisaillement, dont la vitesse est proportionnelle au module de
Young® du tissu. Alors, plus le tissu est rigide, plus la vitesse de propagation est élevée.
Le lien entre cette vitesse et la raideur mécanique est établi par les lois de I'élasticité.
Dans ce contexte, le module de cisaillement exprime la résistance d’'un matériau a une
déformation en cisaillement. Il est lié a la vitesse des ondes de cisaillement propagées
par I'échographie.

kPa = kiloPascal ; p est la densité du tissu (1000kg.m-2 pour le muscle), v, est la vitesse

de propagation des ondes en m.s™.

Cette approche a été validée dans la littérature de deux maniéres distinctes : (i) direc-
tement, par comparaison avec des marqueurs locaux (i.e., heat shock proteins) issus
de biopsies musculaires (Handegard et al., soumis) et (ii) indirectement par les travaux
de Lacourpaille et al., (2012, 2014, 2017). Ces études ont montré que I'élastographie
ultrasonore fournissait des mesures fiables et reproductibles au repos, avec une va-
riabilité intra-sujet inférieure a 5%. lls ont également démontré que I'augmentation du
module de cisaillement était corrélée avec la chute de force 48 heures post entraine-
ment (sur les quadriceps, r = -0,82 ; sur les fléchisseurs du coude, r = -0,80). Ces
travaux ont aussi démontré que la raideur musculaire augmentait differemment entre
les groupes musculaires, mais également entre les synergistes. Sur les quadriceps, le
droit fémoral (RF) présentait des augmentations plus importantes que les vastes
(Heales et al., 2018; Lacourpaille et al., 2017; Morin et al., 2023). Ces différences s’ex-
pliqueraient par le fait que le RF serait principalement composé de fibres rapides, plus
sensibles aux dommages musculaires comparativement aux vastes. L'utilisation de
I'élastographie offre donc une estimation indirecte des dommages musculaires locali-
sée, et immeédiate. Cependant, de la méme maniére que I'ensemble des marqueurs
indirects des dommages, la variabilité interindividuelle reste importante (Lacourpaille
et al., 2014, 2017).

6 Résistance d’un matériau a une déformation longitudinale.
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Figure 15. Modélisation des cinétiques des différents symptémes des dommages muscu-
laires. Les panels A et B représentent respectivement une observation au microscope d’un
sarcomére sain (A) et endommagé par un entrainement excentrique (B). Les cinétiques de
raideur, force, couple passif, cedeme, douleurs musculaires et créatine kinase sont présen-
tées de gauche a droite sur le panel de droite. Les données présentées sont issues de travaux
de la littérature ayant induits des niveaux de dommages musculaires considérés comme
moyens ou intermédiaires [chute de force maximale <20% 48 h aprés 'entrainement, d'aprés
Paulsen et al. (2012)]. Ces cinétiques seraient impactées par des niveaux de dommages mus-
culaires différents. Les signes + et - indiquent que la variation réelle est une augmentation
ou une diminution. Adaptée de Lieber et al. (1991). Données issues de Nosaka et Sakamoto
(2001); Chalchat et al. (2022) ; Whitehead et al. (2001) ; Chen et Nosaka (2006).

1.C. La variabilité interindividuelle des dommages musculaires

Comme expliqué précédemment, la variabilité interindividuelle des dommages muscu-
laires est extrémement importante. Lorsque des participants réalisent un protocole
strictement identique, 'ampleur des chutes de force, niveaux de douleurs musculaires
ou changements sériques varient considérablement d’un individu a l'autre. Cette va-
riabilité rend presque quasi-impossible la prédiction de I'amplitude des dommages
musculaires. L'étude de référence sur la variabilité interindividuelle des dommages

musculaires est I'étude de Hubal et al., (2007). Dans cette étude, 46 participants ont



réalisé 50 contractions excentriques maximales des fléchisseurs du coude. L'analyse
a révelé trois profils distincts : des « hauts répondeurs » (49% de perte de force en
moyenne), des « faibles répondeurs (23% de perte) et des « non répondeurs » (au-
cune perte de force mesurée). L'intérét de cette étude est double : d’'une part, elle
démontre que la variabilité peut aller d'une absence totale de dommage jusqu’a une
perte de force de prés de 60% pour un méme protocole ; d’autre part, elle montre que
les différences ne s’expliquent pas par des paramétres de commande centrale (I'acti-
vation volontaire était similaire entre groupes), mais par des altérations périphériques
de la fonction musculaire (couples évoqués par stimulations électriques significative-
ment réduits chez les « hauts répondeurs »). Ainsi, la variabilité interindividuelle résulte
principalement de différences dans la susceptibilité des structures contractiles et du
couplage excitation—contraction, plutét que d’'un défaut de recrutement nerveux. Une
étude intéressante sur jumeaux homozygotes a méme montré la faible part génétique
des réponses a I'entrainement (Gulbin & Gaffney, 2002) suggérant le réle majeur des

facteurs environnementaux.

Plusieurs déterminants de cette variabilité ont été proposés. De maniéere extérieure a
la réalisation de I'exercice, le sexe pourrait jouer un réle : certaines études rapportent
que les femmes présentent en moyenne des pertes de force plus faibles et une récu-
pération plus rapide, possiblement en lien avec des différences hormonales (cestro-
genes) et une proportion plus élevée de fibres lentes (Sayers & Clarkson, 2001). Chez
les femmes la quantité de dommages musculaires serait également influencée par le
cycle menstruel, entrainant des plus grandes sensibilités aux dommages pendant ces
périodes (Romero-Parra et al., 2021).L’'age est également un facteur : les jeunes
adultes semblent présenter des dommages plus importants que les personnes agées,
potentiellement en raison d’'une proportion plus élevée de fibres rapides sensibles
(Lavender & Nosaka, 2006). Enfin, le niveau d’entrainement initial semble logiquement
étre le paramétre extérieur a la réalisation de I'exercice le plus important dans la sus-
ceptibilité aux dommages (Appell et al., 1992). Pendant I'exercice, I'implication dans
la tche ajoute également énormément de variabilité dans la création de dommages
musculaires (Guilhem et al., 2016) mais ces éléments seront discutés plus tard dans

le manuscrit.

En résumé, la variabilité interindividuelle des dommages musculaires est considérable

: pour un méme protocole, certains individus ne présentent aucune perte fonctionnelle,
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tandis que d’autres peuvent perdre jusqu'a 60—-90% de leur capacité de production de
force (Clarkson & Hubal, 2002; Hubal et al., 2007). Cette variabilité est principalement
expliquée par des différences périphériques (structures contractiles, cytosquelette,
couplage excitation—contraction), mais elle est également influencée par le sexe, 'adge
et I'histoire d’entrainement. A cela s’ajoutent des différences inter-muscles, puisque
I'architecture (longueur des fascicules, angle de pennation) et la position fonctionnelle
(e.g. sur les ischio-jambiers) peuvent rendre certains muscles plus vulnérables que
d’autres. Ce constat est essentiel car il souligne que les dommages musculaires cons-
tituent un phénomeéene hautement individualisé et dépendant du contexte mécanique,

qui doit étre pris en compte dans l'interprétation des adaptations a I'entrainement.

1.D. Application aux ischio-jambiers

Dans les sciences du sport, I'étude de la localisation des dommages musculaires au
sein des ischio-jambiers est principalement réalisée a I'aide d’outils comme I'IRM
(Bourne et al., 2016a; Kubota et al., 2007; Maeo et al., 2021; Mendez-Villanueva et al.,
2016; Ono et al., 2011) ou I'élastographie (Goreau et al., 2022; Voglar et al., 2022).
Dans I'ensemble de ces travaux, les chercheurs ont démontré une hétérogénéité de
la localisation des dommages entre les chefs musculaires. Cette hétérogénéité s’ex-
pliquerait par les différences de contraintes mécaniques liées a la tache, plus que par
des différences d’activation musculaire (Goreau et al., 2022). Les exercices de genou
comme le Nordic hamstring ou le leg-curl, créeraient plus de dommages sur le ST [i.e.,
~70% des dommages musculaires étaient situés sur le ST dans Goreau et al., (2022) ;
~60% dans Bourne et al. (2016a)], alors que des exercices de hanche comme le stiff-
leg deadlift ou le hip extension induiraient des dommages musculaires plus homo-
génes au sein des chefs voire plus importants sur le SM et le BFlh (Bourne et al.,
2016a ; Ono et al., 2011). En plus de ces différences inter-muscles, la variabilité inte-
rindividuelle rapportée dans ces travaux est importante. Pour un méme nombre de
contractions excentriques sur ergométre, Goreau et al. (2022) rapportent des varia-
tions de raideur du ST allant de 0% a +150% aprés I'entrainement. Des résultats sem-
blables sont rapportés dans Maeo et al., (2021) avec une grande dispersion des va-

riations.



2. Les réponses musculaires chroniques a I'entrainement

Alors que les réponses aigués a I'entrainement, comme les dommages musculaires,
sont souvent mises en avant pour comprendre la réaction immeédiate du muscle a une
séance inhabituelle, il est important de souligner qu’aucune séance d’entrainement
n’est jamais unique et isolée. De ce fait, ce qui caractérise véritablement I'entrainement
n’'est pas la réponse aigué a une séance, mais la répétition réguliere d’'un stimulus
meécanique sur le long terme. C’est donc a travers I'analyse des adaptations chro-
niques qu’il est possible de réellement comprendre la transformation du muscle induite
par I'entrainement contre résistance. Ces adaptations chroniques sont multiples
(Folland & Williams, 2007). Elles incluent des modifications de la longueur des fais-
ceaux, des angles de pennation, de la composition en types de fibres, et de la structure
du tissu conjonctif. Cependant, dans le cadre de ce manuscrit, nous nous concentre-
rons spécifiquement sur I’hypertrophie musculaire, définie comme I'augmentation du-
rable du volume du muscle, qui constitue 'une des adaptations centrales et les plus
étudiées de I'entrainement contre résistance (Haun et al., 2019; Schoenfeld, 2010).

2.A. Les mécanismes sous-jacents a la création d’hypertrophie musculaire

L’hypertrophie musculaire est créée par 'augmentation de la taille des fibres muscu-
laires individuelles et dans certains cas, par une augmentation du nombre de fibres
par le phénoméne d’hyperplasie, bien que ce dernier soit beaucoup moins bien docu-
menté chez ’'homme et débattu (Folland & Williams, 2007; Haun et al., 2019). L’hyper-
trophie se traduit donc généralement par une augmentation de la CSA des fibres, et
donc du volume global du muscle. Chez I'humain, elle est évaluée de différentes ma-
nieres : par des mesures de volume musculaire (IRM, échographie 3D), de la CSA
(échographie bidimensionnelle, biopsies), ou encore de I'épaisseur musculaire
(Franchi et al., 2018). De maniére importante, ces mesures sont réalisées a une
échelle macroscopique, ne renseignant pas sur les réels éléments ayant permis le
changement de volume du muscle. Pour autant, ces méthodes permettent de suivre,
de fagon non invasive, les modifications structurelles qui surviennent aprés plusieurs
semaines d’entrainement. D’un point de vue physiologique, I'hypertrophie musculaire
résulte d’'un déséquilibre répété en faveur de la synthése protéique par rapport a la
dégradation, obtenu grace a la répétition des séances d’entrainement contre résis-
tance. Si ce processus peut paraitre simple dans sa finalit¢é (un muscle plus



volumineux), il repose en réalité sur une combinaison de signaux mécaniques, méta-
boliques et cellulaires qui activent des voies moléculaires spécifiques. Ces voies as-
surent que la contrainte exercée lors de I'entrainement soit traduite en une réponse
biologique durable (Folland & Williams, 2007; Schoenfeld, 2010).

La littérature suggére trois mécanismes explicatifs principaux dans la survenue d’hy-
pertrophie musculaire (Schoenfeld, 2010). Le premier est la tension mécanique. Elle
correspond aux forces produites et transmises par les fibres lorsqu’elles générent une
contraction. La tension mécanique dépend a la fois de la charge absolue, de la lon-
gueur du muscle au moment de la contraction et de la durée d’application de la con-
trainte. Sur le plan cellulaire (Roberts et al., 2023, pour revue), la tension mécanique
est détectée par des structures qui relient le cytosquelette a la membrane et a la ma-
trice extracellulaire, comme les costaméres ou les intégrines. Ces structures consti-
tuent un ensemble appelé mécano-transducteur qui transforme la déformation phy-
sique en cascades de signalisation intracellulaire (i.e. phénomeéne de mécano-trans-
duction). La voie la plus connue et la plus étudiée est celle Akt-mTORC1 qui stimule la
synthése protéique via des effecteurs comme p70S6K ou 4E-BP1 (Bodine et al., 2001).
L'importance de cette voie a été confirmée par des études administrant du rapamycine,
qui est inhibiteur de mTOR, et dans lesquelles 'augmentation de la synthése protéique
était altérée (Drummond et al., 2009). Cependant, les connaissances récentes mon-
trent que mTORC1 n’agit pas seul. Des vois complémentaires comme les voies cal-
ciques, protéine kinase (MAPK/ERK) ou Wnt/B-caténine participent également a la ré-

gulation de la croissance musculaire (Roberts et al., 2023).

En sciences du sport, il a été démontré que des protocoles utilisant des charges mo-
dérées a lourdes (260% du 1RM, Schoenfeld et al., 2017), réalisées sur 6 a 13 se-
maines a raison de 2 a 4 séances d’entrainement, induisent une augmentation
moyenne du volume musculaire de ~8,3% (Schoenfeld et al., 2017). En résumé, plu-
sieurs études suggeérent une relation étroite entre la tension mécanique et 'amplitude
de la réponse des voies de signalisations impliquées dans I'’hypertrophie comme mTor
ou les différentes protéines kinases (Hornberger et al., 2006; Martineau & Gardiner,
2001; Roberts et al., 2023). Cette hypothése de la tension mécanique est d’ailleurs
I'hypothése principale explicative de la supériorité du régime de contraction excen-
trique en condition maximale pour déclencher des adaptations (Douglas et al., 2017).



Pour résumer, elle active les voies anaboliques, stimule la synthése protéique et,
lorsqu’elle est répétée régulierement, conduit a une accumulation progressive de pro-

téines et a une augmentation de la taille musculaire.

Un second mécanisme proposeé est celui des dommages musculaires (1. Les réponses
musculaires aigués a lI'entrainement). Lors de séances inhabituelles, en particulier
avec une forte composante excentrique, les fibres subissent des microlésions (Figure
15). Leur réparation déclenche notamment I'activation de cellules satellites qui fusion-

nent avec les fibres et apportent de nouveaux noyaux (Conceigao et al., 2018). Ce
phénomeéne accroit le potentiel de croissance de la fibre musculaire (Petrella et al.,
2008). Cependant, le réle des dommages est a nuancer : bien qu’ils puissent faciliter
la croissance musculaire, 'hypertrophie semble se poursuivre en leur absence dés lors

que la tension mécanique est suffisante (Damas et al., 2016, 2018).

Orientée Orientée
réparation hypertrophie

Hypertrophie
musculaire

l synthése protéique (%)

Dommages
musculaires

semaines d’entrainement

Figure 16. Représentation schématique de l'augmentation du taux de synthése protéique
aprés un exercice d'entrainement contre résistance visant a réparer (en jaune) les dommages
causés aux fibres musculaires ou a favoriser I'hypertrophie des fibres musculaires (en vert)
durant un protocole d'entrainement. L'augmentation durable de la taille des fibres muscu-

laires (i.e. hypertrophie musculaire) est représentée par la ligne pointillé verte. Adaptée de
Damas et al. (2018).

Enfin, le stress métabolique constitue le troisieme mécanisme majeur explicatif de I'hy-
pertrophie (Schoenfeld, 2013). Physiologiquement, 'accumulation de métabolites tels
que les ions hydrogéne, le phosphate inorganique ou encore la créatine induit plu-
sieurs perturbations locales (Tesch et al., 1986) : une acidification du milieu intracellu-

laire, une altération du couplage excitation-contraction et une diminution transitoire de



la disponibilité énergétique. Ces modifications entrainent une augmentation du recru-
tement des fibres rapides, une activation accrue des chémorécepteurs musculaires et
une majoration du stress cellulaire (Schoenfeld, 2013). Ce stress métabolique associé
joue donc un réle anabolique reconnu, certaines recherches suggérant que I'accumu-
lation de ces composés non contractiles contribuerait a une augmentation du volume
musculaire (Shinohara et al., 1997). La réponse hypertrophique a ce type de stress
repose notamment sur des adaptations hormonales (stimulation de la sécrétion d’hor-
mone de croissance), un cedéme cellulaire favorisant la mécano-transduction, ainsi
qu’une augmentation de la disponibilité des facteurs de croissance tels que I'lGF-1
(Fry et al., 2010; Pearson & Hussain, 2015).

2.B. La variabilité de 'amplitude et de la localisation I'hypertrophie musculaire

L’hypertrophie consécutive a I'entrainement contre résistance n’est ni uniforme entre
les individus, ni homogéne entre les muscles entrainés. En d’autres termes, deux ni-
veaux de variabilité émergent : i) interindividuelle [i.e., certains sujets hypertrophient
fortement quand d’autres progressent peu, voire pas (Erskine et al., 2010; Hubal et al.,
2005)], et ii) inter-muscles [la distribution des gains peut grandement varier entre les
chefs musculaires (Bourne et al., 2016b; Frouin et al., 2024; Maeo et al., 2024)].

Dans une étude de référence présentée en introduction, Hubal et al. (2005) ont en-
trainé les fléchisseurs du coude de 585 adultes pendant 12 semaines. Leurs résultats
ont montré des variations de surface de section musculaire de -2 a +59% selon les
participants, malgré un programme identique (Figure 1). De maniére intéressante, 36

sujets présentaient des hypertrophies inférieures a 5% aprés 12 semaines d’entraine-
ment contre résistance. Cette hétérogénéité se retrouve dans d’autres cohortes :
Bamman et al. (2007) ont méme classé les sujets en trois profils distincts apres 16
semaines d’entrainement en extension de genou. A la maniére des dommages mus-
culaires (Hubal et al., 2007), les répondeurs étaient considérés comme élevés, modé-
rés et non répondeurs. Ces résultats soulignent que la réponse hypertrophique peut
varier considérablement d’un individu a l'autre. Selon les auteurs, ces différences sont
multifactorielles et peuvent étre d’ordre : (i) génétique (Thalacker-Mercer et al., 2013),
(i) épigénétiques (Seaborne et al., 2018) ou encore (iii) nutritionnelles (Morton et al.,
2018). De maniére additionnelle, les conditions de réalisation de I'exercice lors



d’entrainement contre résistance conditionnent également les différences de réponses

hypertrophiques.

Entre les muscles, la variabilité de I'hnypertrophie est également trés importante. Au
sein du quadriceps, Ema et al. (2013) ont montré qu’un entrainement de 12 semaines
en extension de genou entrainait une hypertrophie plus importante du RF que du VL
ou du VM. En revanche, 10 semaines d’entrainement contre résistance en squat sem-
blaient localiser I’hypertrophie sur les vastes (~4 a 7%), sans augmentation de volume
du RF (0%) et ce, indépendamment de la plage angulaire (Kubo et al., 2019). Ces
données illustrent le principe selon lequel la nature de I'exercice conditionne la répar-
tition générale de I'’hypertrophie. Selon les contraintes mécaniques et nerveuses, cer-
tains chefs subissent une tension mécanique plus ou moins grande, modulant I'ampli-
tude de la réponse hypertrophique. Toutefois, le réle de chacun des parameétres neu-

romécaniques est encore mal connu.

2.C. Application aux ischio-jambiers

Le modéle des ischio-jambiers est un des plus étudié concernant la variabilité inter-
musculaire de I'hypertrophie. Des travaux pionniers ont montré que la localisation des
adaptations musculaires différait grandement en fonction du type d’exercice réalisé
(Bourne et al., 2016b; Kawama et al., 2024; Maeo et al., 2024). Typiquement et a la
maniére du modéle des dommages musculaires, I'entrainement des ischio-jambiers
par des exercices de flexion de genou comme le Nordic hamstring ou le leg-curl indui-
rait une hypertrophie localisée sur le ST (Bourne et al., 2016b; Maeo et al., 2024) alors
que les mouvements d’extension de la hanche comme le stiff-leg deadlift ou hip exten-
sion induiraient une hypertrophie plus homogéne ou distribuée vers le SM (Bourne et
al., 2016b; Carmichael et al., 2022; Kawama et al., 2024). Pour exemple, aprés 12
semaines d’entrainement en Nordic hamstring, Maeo et al. (2024) ont rapporté une
augmentation moyenne du volume musculaire des ischio-jambiers de 8,3% (BFsh ex-
clus). Au sein de ces 8,3%, 80% des adaptations étaient localisées sur le ST, 20% sur
le BFIh et 0% sur le SM, indiquant une distribution de I'hypertrophie localisée. Addi-
tionnellement, des travaux ont démontré que pour un méme protocole d’entrainement,
compose des mémes exercices et du méme nombre de séances, les patterns d’hyper-

trophie étaient extrémement individuels. Une visualisation est proposée Figure 17, tirée

et adaptée de Frouin et al. (2024). Dans cette étude comparant I'effet de la charge
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[i.e., charge lourde et charge légeére avec restriction sanguine (BFR)], 24 participants
se sont entrainés pendant 9 semaines. Les résultats mettent en avant 24 réponses
hypertrophiques différentes, certains sujets présentant une hypertrophie presque
unique du SM (S27), d’autres du ST (S15) et d’autres une hypertrophie plus homogéne
(S5). De plus, certains sujets présentaient jusqu’a 80% d’hypertrophie sur un muscle
(S16), quand d’autres ne présentaient aucune hypertrophie de ce méme muscle (S7).
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Figure 17. Changement de volume des ischio-jambiers apres ? semaines d’entrainement a
charge lourde ou charge légére avec restriction sanguine (BFR). Le Panel A représente les
données individuelles du groupe charge lourde et le Panel B représente les données indivi-

duelles du groupe charge légere avec BFR. Adaptée de Frouin et al. (2024).

Certains auteurs suggérent que ces différences d’hypertrophie créées par I'entraine-
ment pourraient s’expliquer par des différences d’activation musculaire (Maeo et al.,
2024). Pour autant, le lien entre I'activation et les adaptations n’est pas direct comme
expliqué précédemment (Vigotsky et al., 2018, 2022). En guise d’exemple, le RF, qui
est le muscle présentant le plus d’hypertrophie aprés un entrainement en leg exten-
sion, n'est pas le muscle le plus activé pendant I'exercice (Pincivero et al., 2006). De
la méme maniére, le BFIh est souvent le plus activé en Nordic Hamstring curl (Boyer
et al., 2021; Van Hooren et al., 2022), pour autant, il n’est presque jamais le muscle
présentant le plus d’hypertrophie (Frouin et al., 2024; Maeo et al., 2021, 2024). Ces
résultats suggérent que la seule considération de 'lEMG dans les sciences du sport



n’est pas suffisante pour expliquer la variabilité des adaptations chroniques a I'entrai-

nement.

L'entrainement contre résistance induit des adaptations musculaires multiples. Deux
modéles reflétant a la fois des réponses aigués et chroniques ont été présentés et
mobilisés dans ce travail. A court terme, la répétition de contractions excentriques par-
ticulierement provoque des dommages musculaires caractérisés par des désorgani-
sations structurelles et une cascade de symptémes indirects. Ces dommages ne cons-
tituent pas seulement une conséquence fonctionnelle négative mais représentent un
marqueur des sollicitations imposées au muscle. A long terme, la répétition de ces
stimulations et de I'entrainement peut mener a une augmentation des dimensions du
muscle, définie comme I'hypertrophie musculaire. Cette hypertrophie résulte d’'une
combinaison (i) de tension mécanique répétée, (ii) de dommages musculaires crées
et (iii) de stress métabolique favorisant la synthése protéique. Cependant, ces adap-
tations sont hautement variables entre individus et entre muscles, soulignant la diffi-
culté de prédire les adaptations musculaires induites par un programme d’entraine-
ment. Pour mieux comprendre cette variabilité et relier les différents paramétres neu-
romusculaires de la contraction aux conséquences structurelles, il devient nécessaire
de s’appuyer sur des estimations de force, notamment par le biais de la modélisation

musculosquelettique.



N PARTIE 4 : LA MODELISATION MUSCULOSQUELETTIQUE
POUR ESTIMER DES FORCES MUSCULAIRES INDIVIDUELLES

Depuis tres longtemps, les chercheurs tentent de représenter mathématiquement le
comportement des muscles afin d’estimer leurs contributions mécaniques. L’histoire
de la modélisation (Wakeling et al., 2023, pour revue) débute véritablement avec les
travaux de Hill et sa modélisation de la force musculaire en fonction de sa vitesse de
contraction (1938). Elle se poursuit avec les enrichissements conceptuels autour de la
dynamique d’activation, toujours proposé par Hill (1949), et de la relation force-lon-
gueur (Gordon et al., 1966) et aboutit a la formalisation d’'un modéle de référence pré-
senté par Zajac en 1989. Depuis, ce modeéle « Hill-type » (Caillet et al., 2025, pour
revue) s’est imposé comme socle de la modélisation musculosquelettique moderne et
a permis le développement de plateformes de simulation open-source accessibles a

la communauté scientifique (e.g., OpenSim, htips://simtk.org/projects/opensim, Delp

et al., 2007 ; Myosuite, https://github.com/MyoHub/myosuite, Caggiano et al., 2022).

Les estimations des forces a I'aide de modéles de Hill offrent une meilleure compré-
hension des sollicitations neuromécaniques auxquelles les muscles sont soumis pen-
dant I'entrainement contre résistance, mais également de comment ces forces se tra-
duisent en moment puis en mouvement. Cette partie propose d’abord un retour sur les
fondements de la modélisation musculosquelettique depuis les premiers modéles pro-
posés par Hill. L'évolution vers des modéles incluant plusieurs muscles et plusieurs
degrés de libertés articulaires sera ensuite présentée, avant de se concentrer sur les
modélisations EMG-driven (Lloyd & Besier, 2003), qui constituent un élément central
de ce travail de thése. Enfin, les applications pratiques des modélisations dans I'en-
trainement contre résistance ou les sciences du sport seront présentées dans une

derniere partie.

1. Les fondements de la modélisation musculosquelettique

1.A. Le modeéle de Hill

En 1938, Archibald Vivian Hill proposa une description mathématique du comporte-
ment musculaire basée sur I'observation du muscle isolé. Son travail mit en évidence

une relation hyperbolique entre la force développée par un muscle et la vitesse de son


https://simtk.org/projects/opensim
https://github.com/MyoHub/myosuite

raccourcissement. Selon cette loi, un muscle qui se contracte et se raccourcit rapide-
ment ne peut pas produire une force élevée, alors qu’'un muscle qui se raccourcit len-
tement ou de maniere isométrique est capable de développer une force proche de son
maximum. Cette relation appelée relation force-vitesse constitue une premiére tenta-
tive de modélisation du comportement musculaire. Ce modéle a représenté une avan-
cée majeure car il proposait une loi transférable a tous les muscles striés squelettiques.
Dans les années 1960, les travaux de Gordon et al. (1966) complétérent ce premier
cadre en montrant que la force produite par un muscle dépendait également de sa

longueur (Figure 6), ajoutant une seconde dimension a la modélisation de la méca-

nique musculaire. Un autre enrichissement conceptuel fut I'introduction de la notion
d’activation musculaire. La contraction d’'un muscle n’est pas une réponse instantanée
au signal nerveux : il existe un délai entre I'arrivée du potentiel d’action et la production
de force (i.e. délai électromécanique, Hill, 1949), ainsi que des cinétiques distinctes
pour I'activation et la relaxation. Les modéles développés par la suite ont progressive-
ment intégré cette dynamique d’activation (Buchanan et al., 2004), souvent représen-
tée par une équation différentielle de premier ordre reliant le signal nerveux (I'excita-

tion) a l'activation.

1.B. La dynamique d'activation

L'excitation correspond a la commande envoyée par le systéme nerveux captée en
surface du muscle comme décrit précédemment. A la suite de cette excitation, le signal
électrique déclenche une cascade de processus électrochimiques au sein de la fibre :
ouverture des canaux calciques, libération du calcium dans le cytoplasme, liaison a la
troponine et déplacement de la tropomyosine, permettant la formation des ponts ac-
tine-myosine. Ce délai entre I'arrivée du signal nerveux et le développement de la ten-
sion correspond au délai électromécanique. La dynamique de ces phénomeénes est
décrite par le concept d’activation musculaire (Hill, 1949), qui représente I'état contrac-
tile instantané du muscle, souvent exprimé par une variable comprise entre 0 (repos)

et 1 (activation maximale).

Sur le plan de la modélisation, cette transition est formalisée par les dynamiques d’ac-
tivation introduites par Hill (1949) puis formalisées par Zajac (1989). Elles sont souvent



modélisées sous forme d’équations différentielles” de premier ou de second ordre, in-
tégrant un temps de montée et de relachement distincts : la montée est plus rapide
que la relaxation, ce qui reproduit la lenteur du relachement musculaire observée ex-
périmentalement. Ce filtrage traduit le comportement physiologique du muscle, dont la
réponse mécanique est plus lente et plus lissée que la commande électrique initiale.
Ainsi, I'excitation constitue la commande neurale, I'activation en est la traduction me-
canique interne, et la force résulte de l'interaction de cette activation avec les proprié-
tés contractiles du muscle (longueur, vitesse). Distinguer ces deux étapes est essentiel
pour comprendre et modéliser correctement le lien entre commande nerveuse et pro-

duction de force dans les modéles neuromusculosquelettiques®.

1.C. La formalisation et standardisation du modéle de Hill

La synthése fondatrice du modéle de Hill a été publié en 1989 par Zajac. Dans ce
travail, 'auteur proposa une représentation standardisée du muscle et de son tendon,
directement inspirée des travaux de Hill. Ce modéle est majoritairement utilisé au-
jourd’hui dans les modélisations et est appelé « Hill-type model » (Caillet et al., 2025,
pour revue). Le muscle y est représenté comme une combinaison de 3 éléments : (i)
un élément contractile qui produit la force active en fonction de 'activation (ii) un élé-
ment élastique série représentant la compliance et l'interaction du tendon avec les
fibres musculaires (iii) un élément élastique paralléle qui traduit la résistance des tissus

conjonctifs a I'étirement (Figure 18).

7 Une équation différentielle décrit comment une variable change au cours du temps en fonction de sa
propre valeur et de sa vitesse de variation. Dans le cas des dynamiques d’activation musculaire, elle
permet de modéliser le retard et la différence de cinétique entre la commande nerveuse (excitation) et
le niveau d’activation du muscle.

8 Encore une fois, par soucis de clarté entre ce travail et la littérature au regard des stratégies d’activa-
tion musculaire, le signal électrique mesuré par électromyographie de surface sera appelé activation
musculaire. La distinction entre excitation et activation sera réalisée quand nécessaire, notamment dans
les parties traitant de la modélisation musculosquelettique.
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A. Modeéle muscle-tendon de Hill
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Figure 18. Schématisation d’'un modéle muscle-tendon de Hill. Les courbes force-longueur
du tendon, force-longueur musculaire et force-vitesse musculaire sont respectivement repré-
sentées Panel B., C. et D. Les courbes sont issues de Millard et al. (2013). &, angle de penna-
tion ; I, longueur relative du tendon par rapport & la slack length ; 1™ longueur musculaire
relative par rapport a la longueur optimale ; V", vitesse musculaire relative par rapport a la

vitesse maximale de contraction du muscle.

Ce schéma synthétise les principales caractéristiques mécaniques observées expéri-
mentalement. Contrairement a d’autres modéles comme le modéle de Huxley (1957),
le modéle Hill-type ne représente pas les mécanismes moléculaires de la contraction
mais capture les propriétés macroscopiques qui conditionnent la production de force,
rendant son cout de calcul plus économique et rapide. Le modéle de Hill est aujourd’hui
le plus adopté et généralisé dans les modélisations musculosquelettiques.

1.D. Les extensions et dynamigues de la modélisation

Les chercheurs ont par la suite progressivement étendu la modélisation du muscle
isolé a des systémes comprenant plusieurs muscles et degrés de liberté. Dés les an-
nées 1970, des modeéles multi-muscles ont été développés (e.g., Seireg & Arvikar,
1973). Pour la premiere fois, Seireg et Arvikar ont résolu le probléme de partage des
forces sur un modéle contenant 29 muscles, en validant leurs estimations a 'aide de

mesure experimentale EMG et en utilisant les optimisations suivantes : (i) minimisation
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de la somme des forces musculaires (ii) minimisation du travail (iii) minimisation des
forces de réaction du sol verticales et (iv) minimisation du moment de force ligamen-
taire. Leurs résultats ont montré que minimiser la somme des forces musculaires et
les moments de force ligamentaires offraient le meilleur agréement entre les EMG pré-
dites et expérimentales. Par la suite les modeéles ont été complétés et renforcés avec
I'introduction des relation force-longueur et force-vitesse (Pedotti et al., 1978) et de la
considération concomitante de la dynamique d’activation (Hill, 1949) et de la com-
pliance du tendon (Zajac, 1989), menant a I'estimation de la force musculaire. Cette
derniére est parfois appelée « contraction dynamics » (Zajac, 1989). Concretement, le
calcul de la force musculaire est impacté par : i) I'activation du muscle ii) sa longueur
iii) sa vitesse de raccourcissement et iv) la longueur de son tendon. Lorsqu’un tendon
est compliant, sa longueur n’est plus fixe mais varie en fonction de la force appliquée.
La force musculaire ne se transmet donc pas directement et instantanément au sque-
lette : elle est modulée par I'élasticité du tendon. Dans ce cas, la force exercée par le
tendon est déterminée a partir de sa longueur normalisée, en utilisant la courbe force—

longueur tendineuse [Figure 18, I

FT est la force générée par le tendon, EX . est la force maximale isométrique du

. _T .
muscle, fT est la relation force-longueur du tendon et [ la longueur relative du tendon.

L’équilibre mécanique entre muscle et tendon est alors assuré par I , dans

laquelle les composantes de force musculaire et tendineuse doivent s’égaliser.

FT est la force générée par le tendon et FM est la force musculaire et @ est I'angle de

pennation.

La vitesse de contraction des fibres musculaires peut ensuite étre calculée en inver-

sant la relation force—vitesse. Plus particuliérement, cela signifie que la longueur



musculaire évolue en fonction de la différence entre la force imposée par le tendon et
la capacité instantanée du muscle a générer de la force, compte tenu de sa longueur,
de sa vitesse et de son niveau d’activation. Cette approche est aujourd’hui utilisée
dans la majorité des simulations musculosquelettiques, car elle permet de représenter

de maniére réaliste l'interaction entre muscle et tendon dans la production de force.

La validation de ces modéles constitue une étape essentielle avant toute application.
Historiquement, plusieurs approches ont été employées : i) la comparaison entre les
excitations musculaires simulées et les signaux EMG enregistrés expérimentalement
i) la confrontation entre les moments articulaires estimés par les modeles et ceux ob-
tenus par dynamique inverse a partir de mesures de cinématique et de forces externes
iii) la vérification de la cohérence des patterns de recrutement musculaire avec les
observations expérimentales. Ces validations ont montré que, malgré certaines limites
liées a la simplification des structures anatomiques (e.g., modélisation du muscle en
une dimension), les modeles Hill-type reproduisent de maniére satisfaisante les con-
traintes articulaires et la répartition des forces musculaires (Lloyd & Besier, 2003;
Sartori et al., 2012).

Enfin, la véritable démocratisation des modéles musculosquelettiques est intervenue
avec le développement de logiciels open-source comme OpenSim (Delp et al., 2007).
Pour la premiére fois, des modéles génériques issues de données cadavériques (Ward
et al., 2009) ont été rendus accessibles a 'ensemble des groupes de chercheurs. Ces
outils permettent de simuler des mouvements, d’estimer des forces et contributions

musculaires ainsi que des contraintes articulaires pendant le mouvement.



Vastes Moyen Soléaire Gastrocnémiens [
fessier | ,//

[/
[ {//

[/ /“/‘;//
N/
.

e My
Y

phase d’appui

Figure 19. Visualisation d'une simulation de marche a l'aide d’'OpenSim. Le Panel supérieur
représente les différentes étapes de la locomotion. Les muscles sont représentés par des
cylindres de couleurs. Les couleurs déterminent le niveau d’activation musculaire d’une acti-
vation maximale (rouge) a une activation faible (bleu). Le panel inférieur représente les con-
tributions de différents muscles a la locomotion et au déplacement du centre de masse du-
rant la phase d'appui. Adaptée de Uhlrich et al. (2023). Données tirées de Liu et al. (2008) et
Dembia et al. (2017).

En résumé, la modélisation musculosquelettique a conduit les lois empiriques de Hill
a la formalisation de modéle Hill-type par Zajac, puis a l'intégration de ces modéles
dans des simulateurs multi-muscles accessibles a tous. Cependant, I'estimation des
forces musculaires par ces approches fait toujours face au défi considérable de ré-

soudre le probléme de redondance musculaire.

2. La modélisation musculosquelettique pilotée par EMG

Comme expliqué précédemment, les premiéres approches de modélisation musculaire
appliquées a I'humain s’appuyaient sur des méthodes d’optimisation. Concrétement,
une dynamique inverse permettait d’'obtenir les moments articulaires expérimentaux a
partir de données cinématiques et de forces externes, puis un algorithme répartissait
ces moments entre les différents muscles en résolvant le probléeme de redondance
musculaire. Comme plusieurs solutions sont mathématiquement possibles, un critére

d’optimisation devait étre introduit (par ex. minimiser la somme des forces musculaires,



minimiser le travail musculaire, minimiser les activations au carré). Ces meéthodes, bien
qu’élégantes sur le plan mathématique, souffrent d’'un défaut conceptuel majeur : elles
imposent un critere théorique identique a tous les individus et toutes les taches, sans
garantir qu’il refléte la stratégie de contrble réellement utilisée par le systeme nerveux.
En pratique, elles reproduisent mal certains phénomeénes clés comme la co-contrac-
tion agoniste—antagoniste ou la variabilité interindividuelle des schémas ou patterns
d’activation (Buchanan et al., 2004; Herzog & Binding, 1993; Manal & Buchanan,
2003).

C’est précisément ce verrou que les modélisations EMG-driven permettent de lever.
Plutét que de supposer a priori la stratégie de répartition des forces, ces modéles uti-
lisent directement I'entrée nerveuse mesurée expérimentalement via 'lEMG comme
signal de commande (Lloyd & Besier, 2003; Lloyd & Buchanan, 1996; Sartori et al.,
2012). Les signaux EMG, une fois traités et transformés en activations musculaires,
pilotent un modéle musculo-tendineux de Hill. De cette maniére, le modele ne calcule
pas comment le systéme nerveux devrait recruter ses muscles, mais comment les
muscles repondent mécaniquement au recrutement expérimental. Dans les premiéres
approches, les paramétres musculo-tendineux étaient souvent fixés a partir de valeurs
issues de la littérature, sans véritable ajustement au sujet étudié. Les travaux de Besier
et Lloyd (2003) ont proposé pour la premiére fois une procédure de calibration des
modéles, consistant a ajuster un ensemble restreint mais déterminant de paramétres
(e.g., lop: €t slack length (I;,.) du tendon, ou encore la ), musculaire), afin que les
moments articulaires simulés coincident au mieux avec les moments expérimentaux
obtenus par dynamique inverse. Cette calibration était réalisée sur un ensemble de
taches variées, couvrant un spectre large de conditions, ce qui contraint le modele a
reproduire de fagon cohérente la mécanique articulaire sur plusieurs contextes tout en
restant fidele au signal nerveux mesuré. Dans un second temps, les travaux de Sartori
et al. (2012) ont étendu ce principe a une calibration intégrant plusieurs degrés de
liberté, ou les paramétres sont ajustés simultanément sur plusieurs articulations (e.g.,
hanche, genou, cheville) et sur plusieurs essais. Cette approche permet de résoudre
I'ambiguité des solutions de force propres aux calibrations mono-articulaires et garantit
une cohérence dynamique inter-articulations. Bien que prometteuse, cette modélisa-
tion EMG-driven souffre de certaines limites (Chéze et al., 2015), particuliérement dans
sa capacité a prédire les moments de force articulaire de maniére robuste. Ces écarts



s’expliquent par I'incapacité de mesurer expérimentalement I'excitation musculaire de
nombreux muscles responsables du mouvement (i.e., muscles profonds ou de petites
tailles). Une approche hybride (Sartori et al., 2014), mélant modélisation pilotée par
EMG, optimisation statique et synthétisation de muscles non mesurés expérimentale-
ment a donc été créée afin de mieux prédire les moments de force issus de la dyna-
mique inverse. Ce modéle hybride introduit un algorithme qui ajuste de maniére mini-
male les excitations issues de 'EMG et prédit celles des muscles non enregistrés.
L’équilibre entre ces deux sources d’informations est contrdlé par une fonction minimi-
sant (i) I'erreur de suivi des moments articulaires (moments expérimentaux vs. mo-
ments prédits par la modélisation), (ii) I'écart entre les excitations réelles et ajustées et
(iii) la somme des excitations totales. Enfin, la généralisation et la diffusion de ces
meéthodes ont été rendues possibles par le développement de logiciels comme Cali-
brated EMG-Informed NeuroMusculoSkeletal modeling toolbox (CEINMS) proposé par
Pizzolato et al. (2015), qui formalise la calibration sujet-spécifique et integre différents
modes de simulation [EMG-driven (ou openloop), hybride®, EMG-assisté'?, optimisa-
tion statique]. Ce cadre offre ainsi une méthodologie reproductible, accessible et ex-
tensible, ou la modélisation permet de relier directement la commande nerveuse d'un
individu a la production mécanique de ses muscles et au moment articulaire qui en

découle.

Concernant la validation, deux informations semblent intéressantes a étudier : i) les
moments articulaires sont-ils bien prédits par les modeles pilotés par EMG et ii) les
contributions musculaires ou excitations sont-elles améliorées par rapport a un modele
d’optimisation statique. De nombreuses études se sont intéressées a comparer la pré-
diction des moments de force articulaire en utilisant la modélisation EMG-driven, EMG-
assistée et une optimisation statique (Crossley et al., 2025; Pizzolato et al., 2015;
Sartori et al., 2014). Dans I'ensemble, les auteurs suggérent que I'utilisation de la ca-
libration améliore considérablement les prédictions de moments articulaires et de con-
tributions musculaires (Pizzolato et al., 2015). Pour les simulations, les approches par
optimisation statique ou EMG-assisté semblent mieux prédire les moments de force
articulaire que la modélisation EMG-driven classique, comme expliqué précédemment

®Modélisation hybride synthétisant les muscles non mesurables expérimentalement par FTEMG
"Modélisation hybride synthétisant les muscles non mesurables expérimentalement par EMG et ajus-
tant I'excitation des muscles mesurés expérimentalement par EMG.
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(Pizzolato et al., 2015). La progression la plus importante de ces différentes modélisa-
tions concerne le calcul des contributions musculaires. Dans ce contexte, utiliser
'EMG expérimentale et donc des modélisations EMG-driven ou EMG-assisté améliore
grandement la prédiction des excitations musculaires, comparativement a I'utilisation
de 'optimisation statique. Dans une tache de pédalage, Crossley et al. (2025) ont mon-
tré que le lien entre excitations réelles et prédites était meilleur avec une modélisation
EMG-assistée (R? = 0,42 a 0,96) comparé a une modélisation optimisée (R> = 0,07 a
0,66) pour 12 muscles du membre inférieur.
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Figure 20. Comparaisons entre les résultats obtenus avec une modélisation assistée par Elec-
tromyographie (EMG) et une optimisation statique lors de la marche. Le Panel A présente le
coefficient de détermination R? entre l'excitation expérimentale et 'excitation prédite par le
modele EMG (en rouge) et l'optimisation statique (en violet) pour 15 muscles du membre
inférieur. Le Panel B représente la comparaison entre les moments de force articulaires ex-
périmentaux de la hanche, du genou et de la cheville et les moments prédits par la modéli-
sation EMG (en rouge) et l'optimisation statique (en violet). Les moments sont présentés en
Nm/kg et l'axe des x représente le pourcentage d’un pas (0% = pose du pied et 100% =
début de la phase d'envol). Adaptée de Pizzolato et al. (2015).

Comme suggéré par Crossley et al. (2025), la modélisation musculosquelettique pilo-
tée ou assistée par EMG est donc une réelle opportunité d’aller étudier directement
sur le terrain les coordinations musculaires, tout en s’affranchissant au mieux du pro-
bleme de la redondance musculaire par mesure expérimentale de I'excitation. En en-

trainement contre résistance, certains chercheurs suggérent méme d’utiliser les



estimations faites par la modélisation pour classer les différents exercices et leur effi-
cacité (Collings et al., 2023).

3. Application aux sciences du sport et a I'entrainement contre résistance

L'application de la modélisation musculosquelettique aux sciences du sport et a I'en-
trainement contre résistance ouvre des perspectives inédites. Elle permet d’estimer
non seulement les forces musculaires individuelles, mais aussi les longueurs de fibres,
les vitesses de contraction et les niveaux d’activation qui sont autant de parametres
reconnus comme déterminants dans les adaptations neuromusculaires a I'entraine-
ment. La ou 'EMG donne une indication de I'excitation du muscle, elle reste limitée
par son incapacité a refléter les contraintes mécaniques. Les travaux récents de Col-
lings et al. (2023, 2025) illustrent cette différence de maniere marquante. Dans une
premiére étude, les auteurs ont comparé les forces estimées des muscles fessiers
(i.e., petit, moyen et grand fessier) lors de 8 exercices couramment prescrits, avec et
sans charges externes, chez des footballeuses entrainées. Les résultats montrent que
les forces varient fortement d’un exercice a I'autre : par exemple, le split squat, le Ro-
manian deadlift unilatéral et le hip trust amenaient des productions de forces de 495 a
688N pour le grand fessier, alors que d’autres exercices (par ex. le side step avec
élastique) induisaient des niveaux de force bien moindres. De plus, ces forces maxi-
males coincidaient souvent avec des longueurs de fibres modélisées élevées, suggé-
rant que le choix d’exercice influence directement le type de stimulus mécanique ap-
pliqué au muscle. En complément, bien que composant un méme groupe musculaire,

les auteurs ont pu démontrer des différences inter-muscles entre les exercices.
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Figure 21. Différences de forces estimées par modélisation musculosquelettique assistée par
Electromyographie (EMG) lors d’exercices d'entrainement contre résistance. Les données de
longueur relative, vitesse relative et activation relative sont présentées de gauche a droite en
fonction de I'amplitude de mouvement pour chaque exercice. Les données relatives au split
squat sont présentées en violet. Les données relatives au Single-Leg hip trust sont présentées
en orange. SL = unilatéral, RDL = Romanian deadlift. Adaptée de Collings et al. (2023).

Dans une seconde étude, Collings et al. (2025) ont directement comparé leurs classe-
ments d’exercices établis a partir des forces estimées par modélisation et des nou-
veaux classements faits par analyse de 'lEMG. Les corrélations étaient faibles (coeffi-
cient de corrélation de Spearman = 0.29-0.51), et plusieurs exemples mettent en évi-
dence le décalage entre les deux approches : un hip hike et un split squat pouvaient
induire des activations similaires (~30% du maximum) alors que la force du grand fes-
sier était deux fois plus élevée lors du split squat (252 vs 569 N). Additionnellement, le
split squat était I'exercice ou le plus haut niveau de force du grand fessier était mesuré

alors qu’au regard de 'EMG, I'exercice était classé 8¢ (Figure 22). Ces résultats dé-

montrent clairement que 'EMG seul ne peut pas prédire les charges mécaniques su-
bies par les muscles et donc ne constitue pas un indicateur fiable des stimuli suscep-
tibles d’induire hypertrophie ou adaptations.
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A. Classement
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Figure 22. Comparaison de l'excitation musculaire et de la production de force pendant dif-
férents exercices d'entrainement contre résistance visant les muscles fessiers. Le Panel A. re-
présente un classement des exercices en fonction du pic de force (vers la gauche) produit
pendant l'exercice ou du pic d'excitation musculaire mesuré par EMG (vers la droite). Les
données relatives au muscle grand fessier sont présentées par le panel de gauche, le panel
de droite représentant les données relatives au muscle moyen fessier. Le Panel B. représente
la relation entre le pic d'excitation musculaire mesuré par EMG (axe des abscisses) et le pic
de force musculaire (axe des ordonnés) pour huit exercices visant le renforcement des
muscles fessiers. BW = Poids du corps, RDL = Romanian deadlift. Adaptée de Collings et al.
(2025).
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L'intérét pour les sciences du sport est évident : grace a la modélisation, il devient
possible de comparer objectivement des exercices en fonction des sollicitations mé-
caniques réelles qu’ils imposent aux muscles, plutét que de se limiter au niveau d’ex-
citation musculaire. Cela ouvre la voie a un raisonnement plus précis pour le choix
d’exercices en rééducation, en prévention des blessures ou dans les programmes de
performance. Cependant, une limite importante demeure : si ces modéles permettent
d’estimer les contraintes auxquelles un muscle fait face, aucune étude a ce jour n’a
confronté directement ces estimations a des mesures expérimentales d’adaptations
musculaires telles que les dommages induits ou I'hypertrophie. Ce manque de valida-
tion représente un verrou scientifique majeur. C’est précisément sur ce point que s’ins-
crit ce travail : explorer comment les parameétres neuromécaniques issus de la modeé-
lisation peuvent étre reliés aux adaptations musculaires réelles observées a I'entrai-

nement contre résistance.
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Objectifs et hypothéses

L’entrainement contre résistance constitue un levier central pour améliorer la santé, la
prévention des blessures et la performance sportive. Pourtant, les adaptations muscu-
laires qui en découlent, qu’elles soient aigués ou chroniques, sont fortement indivi-
duelles et restent difficiles a prédire. Comprendre pourquoi certains muscles s’adap-
tent plus que d’autres, méme au sein d’'un méme groupe synergiste, est un enjeu
scientifique et pratique majeur. Jusqu'ici, la majorité des travaux se sont appuyés sur
la mesure de l'activation musculaire issue de 'EMG de surface. Malheureusement,
son utilisation seule ne permet pas de quantifier les forces réelles produites, car elle
ne prend pas en compte les situations mécaniques des muscles, telles que leur lon-
gueur ou leur vitesse de contraction. La modélisation musculosquelettique pilotée ou
assistée par 'lEMG offre des perspectives majeures au regard de ces limites. En inté-
grant simultanément des informations nerveuses et mécaniques, cette approche per-
met d’estimer les forces individuelles des muscles et de documenter la distribution des
forces au sein de muscles synergistes lors d’exercices de renforcement. Collings et al.
(2023) ont montré que cette approche pouvait mettre en évidence des différences no-
tables dans le partage des forces entre les muscles fessiers selon la nature de I'exer-
cice. Mais ils n'ont pas confronté leurs estimations a des données expérimentales

d’adaptations musculaires a I'entrainement.

Dans cette perspective, I'objectif principal de cette thése est d’utiliser la modélisation
musculosquelettique assistée par EMG pour étudier les coordinations musculaires des
ischio-jambiers et leur distribution de forces lors d’exercices de renforcement (notam-
ment le Nordic hamstring et le stiff-leg deadlift). Nous postulons que la localisation des
dommages musculaires et de I'hypertrophie observée entre différents muscles reflete
les différences de sollicitations mécaniques auxquelles ceux-ci sont soumis au cours
de l'activité. En identifiant, le couplage entre ces adaptations musculaires et les para-
meétres neuromécaniques (i.e., longueur musculaire, activation musculaire, force...)
modélisés, nous ambitionnons de mieux comprendre les mécanismes a l'origine des
différentes réponses musculaires entre les individus. Plus largement, cette approche
vise a dépasser les limites des méthodes basées uniquement sur TEMG et a proposer
une approche permettant d’optimiser le choix d’exercices en fonction des adaptations
recherchées.



(#1) La premiére étude de la thése visait a décrire la relation entre les paramétres
neuromeécaniques des ischio-jambiers estimés par modélisation musculosquelettique
et la localisation des dommages musculaires post entrainement estimée par élasto-
graphie. A l'aide d’un entrainement aigué intense excentrique en Nordic hamstring ou
stiff-leg deadlift, deux exercices reconnus pour induire des altérations musculaires dif-
férentes, cette étude visait a déterminer I'impact de parametres comme I'activation, la
longueur ou encore la force musculaire sur 'augmentation du module de cisaillement
30 minutes aprés I'exercice. Additionnellement, nous avons cherché a savoir si les
estimations faites par la modélisation musculosquelettique permettaient de prédire la
distribution des dommages post effort et le rang d’atteinte des différents chefs des
ischio-jambiers (i.e., quel chef des ischio-jambiers sera la plus touché par I'entraine-
ment, en fonction des stratégies d’'activations et cinématiques individuelles) a l'aide

d’'un modéle de machine learning.

(#2) La seconde étude avait pour but de déterminer si les stratégies d’activation des
ischio-jambiers étaient robustes dans le temps, malgré la présence d'une localisation
de I'hypertrophie différente induite par les deux exercices. L'objectif était de déterminer
si une mesure unique des stratégies d’activation avant un protocole d’entrainement
chronique était robuste pour expliquer ou prédire les adaptations chroniques a I'entrai-

nement comme I'hypertrophie.

(#3) Enfin, la troisiéme et derniére étude de la thése était un protocole d’entrainement
contre résistance de 9 semaines. Cette étude visait a déterminer I'impact de para-
métres comme l'activation, la longueur ou encore la force musculaire sur 'augmenta-
tion du volume musculaire post entrainement chronique. Comme lors de la premiere
étude, un modéle machine learning a été implémenté pour tenter de prédire la distri-
bution des dommages musculaires et le rang des muscles au regard de leurs adapta-

tions.

Dans les sciences du sport ou en santé, comprendre comment les contraintes neuro-
meécaniques se traduisent en réponses musculaires a I'entrainement est crucial. A
'aide de méthodologies innovantes et portables, ce travail visera a ouvrir vers des
recueils de données en conditions écologiques, afin d’'améliorer I'individualisation et la

prescription de nos protocoles d’entrainement contre résistance.






CHAPITRE 7 : METHODOLOGIES
EXPERIMENTALES




N CARACTERISTIQUES DES PARTICIPANTS

54 participants ont participé volontairement aux différentes études de la thése. 18 par-
ticipants ont participé a I'étude (#1) et 36 participants a I'étude (#2) et (#3). Il est im-
portant de préciser que I'étude (#2) et (#3) ont été réalisées avec les mémes partici-
pants. Additionnellement, 23 participants provenant d’'un travail antérieur de I'équipe
de recherche utilisant des méthodologies identiques (Goreau et al., 2022) ont été ajou-
tés a I'étude (#1) pour tester la robustesse de notre modéle. Le rationnel associé a
cette inclusion est décrit précisément en Annexe n°1 - Ajout de participants supplEmen-
taires dans I'étude (#1). Pour chaque étude, les participants ne présentant (i) pas de
dommages musculaires, ou (ii) pas d’hypertrophie musculaire (i.e., basé sur les chan-
gements minimums détectables de I'élastographie et de 'échographie 3D) ont été ex-
clus des corrélations entre paramétres neuromécaniques et adaptations musculaires
a I'entrainement, ainsi que des prédictions. Pour autant, ces participants ont été inclus
dans les analyses descriptives des résultats. Les caractéristiques des participants pour
chaque étude sont présentées Tableau 2. Brievement, les critéres d’inclusion des
études étaient les suivants : (i) ne jamais avoir été soumis a des Iésions musculaires
ou chirurgies (e.g., ligament croisé antérieur) impliquant les ischio-jambiers (ii) ne pas
suivre un protocole d’entrainement contre résistance spécifique a I'entrainement des
ischio-jambiers et (iii) ne pas présenter de contrindication a I'entrainement contre ré-

sistance.



Tableau 2. Présentation des caractéristiques des participants ayant participés aux
différentes études de la thése.

Etude (#1)

Etude (#2 et #3)

Participants
Début du protocole

Fin du protocole

18 +
18
18

36

36
36

Groupes NHE =8 ; SLD =10 CON=12;NHE=12;SLD =12
Sexe 15 hommes, 3 femmes 30 hommes, 6 femmes

Age 23025 20,1+1,3

Taille (cm) 175579 178,879

Masse (kg) 71,5+11,6 72,1 +10,4
Entrainement heb-

8,6+43 78+5,2
domadaire (h)
Force Force

Données récoltées

Flexion maximale de genou

10RM excentrique

Dommages musculaires

Module de cisaillement du SM, ST et BFlh

Chute de force maximale 24h post

1RM Nordic hamstring et stiff-leg deadlift

(pre, 3sem, 9sem et post)

Hypertrophie musculaire

Volume du SM, ST et BFlh

Modélisation musculosquelettique

Excitation musculaire

Cinématique

Dynamique

CON, groupe contrdle ; NHE, groupe Nordic hamstring ; SLD, groupe stiff-leg deadlift ; SM, semi-
membraneux ; ST, semitendineux ; BFlh, biceps fémoral longue portion ; RM, répétition maximale.



N MODALITES D’'ENTRAINEMENT

1. Etude (#1) - Entrainement aigué

1.A. Nordic hamstring unilatéral et stiff-leq deadlift unilatéral

Lors de I'étude (#1), deux exercices ont été choisis pour entrainer les ischio-jambiers
dans leurs fonctions d’extenseurs de la hanche et fléchisseurs du genou. Le Nordic
hamstring est un exercice de flexion de genou dans lequel les participants débutaient
en position a genou (90°, 0° = extension compléte) avec une extension compléte de
hanche (0°) et allaient jusqu’a une extension compléete du genou (0°) en maintenant la
hanche en extension. Le Nordic hamstring étant pour la plupart des individus supra-
maximal (i.e. incapacité a réaliser toute 'amplitude du mouvement), il est primordial
d’alléger le poids du corps de maniére a maitriser le niveau de résistance impose.
Dans cette étude, le poids du corps des participants a été allégé par une résistance
élastique accrochée a la poitrine et permettant une quantification de la 10 RM excen-
trique. En stiff-leg deadlift, les critéres d’exécution étaient une position de départ de-
bout, hanche et genou en extension (0°) jusqu’a une position finale de 90° d’angle de
hanche. L’angulation du genou était limitée au moins d’angle possible. Pour des soucis
de confort les participants étaient autorisés a déverrouiller le genou. Les deux exer-
cices étaient réalisés en condition unilatérale. En Nordic hamstring, la phase excen-
trique était réalisée a une jambe et la phase concentrique était réalisée a I'aide des
bras et du membre supérieur. En stiff-leg deadlift, la phase concentrique était réalisée

de maniére bilatérale.



A. stiff-leg deadlift unilatéral

B. Nordic hamstring unilatéral

Figure 23. Représentation des exercices stiff-leg deadlift unilatéral (Panel A.) et Nordic hams-

tring unilatéral (Panel B.) pour I'étude (#1).

1.B. Charge d'entrainement

De maniére a faciliter la bonne réalisation de I'exercice, tous les participants ont été
familiarisés avec leur exercice (Nordic hamstring vs. stiff-leg deadlift). Cette séance de
familiarisation était située ~7jours avant la session expérimentale. Afin de limiter 'effet
protecteur de I'exercice excentrique (Chen, 2006; Nosaka et al., 2001), les participants
ont réalisé (i) un trés faible nombre de répétitions et (ii) a une charge trés faible. Par la
suite, chaque session expérimentale débutait par un échauffement standardisé com-
prenant des exercices de good-morning bilatéraux et de leg bridge, réalisés avec une
intensité de I'effort croissante et une intention de vitesse lors de la phase concentrique.
A lissue de cet échauffement, la charge d’entrainement a été progressivement aug-
mentée (i.e., par une diminution de I'assistance en Nordic hamstring et une augmen-
tation du poids de la barre en stiff-leg deadlift) en trois paliers successifs afin de déter-
miner la charge correspondant au 10RM excentrique. Lors de cette phase, les partici-
pants devaient exécuter 7 répétitions par série, avec un nombre de répétitions en ré-
serve (RER) décroissant au fil des paliers : entre 5 et 8 RER au premier palier, entre 5

et 3 au deuxiéme, puis entre 2 et 3 au troisieme.



Afin d’atteindre la cible fixée de 7 répétitions avec 2 a 3 RER, une charge additionnelle
pouvait étre appliquée si nécessaire. Celle-ci était ajustée soit par une réduction de la
résistance élastique, soit par une augmentation de la charge de barre en fonction de
I'exercice. Enfin, a partir de cette charge de référence, les participants réalisaient le
plus grand nombre de répétitions possible et la charge était ajustée une ultime fois.

2. Etude (#2) - Entrainement chronique

2.A. Nordic hamstring et stiff-leg deadlift

Les mémes exercices ont été choisis pour I'entrainement chronique des participants
(i.e., Nordic hamstring vs. stiff-leg deadlift). Cet entrainement de 9 semaines a été re-
alisé de maniére bilatérale pour les deux exercices. De maniére a faciliter la réalisation
et 'évaluation de la charge, le Nordic hamstring a été réalisé sur une machine spéci-
fiqgue permettant d’alléger le poids du corps des participants par un systéeme de contre-
poids (Westside Inverse Curl Pro ; Watson, UK). L'utilisation de cette machine a facilité
la gestion des charges pendant I'entrainement. Les participants démarraient d’'une po-
sition a genou (90°) avec la hanche en extension (0°) et terminaient en extension com-
plete de genou (0°), paralléle au sol. En stiff-leg deadlift, les consignes étaient les
mémes que lors de I'étude (#1). Les participants démarraient d’une position debout et
terminaient en flexion de hanche a 90° avec les genoux déverrouillés si besoin. Pour
les 2 exercices, le tempo imposé était 3 x 1, c’est a dire trois secondes pour la phase
excentrique, aucune phase isométrique maintenue a I'amplitude maximale, la phase
concentrique réalisée de maniére dynamique le plus rapidement possible, et une se-

conde entre les répétitions.



A. stiff-leg deadlift

B. Nordic hamstring

Figure 24. Représentation des exercices stiff-leg deadlift (Panel A.) et Nordic hamstring (Panel
B.) pour les études (#2 et #3).

2.B. Charge d'entrainement

Avant la premiére séance expérimentale, tous les participants ont pris part a une
séance de familiarisation avec les deux exercices étudiés afin d’appréhender la tech-
nique. Au cours de cette séance, ils réalisaient 3 a 4 séries progressives jusqu’a une
intensité proche de leur 1RM estimée. Cette valeur estimée servait ensuite de réfé-
rence pour la premiére séance expérimentale, durant laquelle la 1RM réelle était dé-
terminée. Par la suite, chaque session expérimentale débutait par un échauffement
standardisé comprenant des exercices de good-morning bilatéraux et de leg bridge,
réalisés avec une intensité de l'effort croissante et une intention de vitesse lors de la
phase concentrique. Cet échauffement général était suivi d’'un échauffement spéci-
fique a I'exercice testé (Nordic hamstring ou stiff-leg deadlift), comprenant trois séries
de 10, 6 et 1 répétition a 30%, 60% et 90% du 1RM estimé lors de la familiarisation.

Aprés cet échauffement, la charge était augmentée de maniére progressive (incre-
ments minimaux de 2,5 kg) afin de déterminer la 1RM réelle. Les participants pouvaient

réaliser une seconde tentative en cas d’échec lors du premier essai. Dans le cas du



stiff-leg deadlift, la charge correspondait directement au poids sur la barre. Pour le
Nordic hamstring, la 1RM était déterminée selon le poids d’assistance posé sur la ma-
chine, mais aussi la longueur et la masse du segment mobilisé pendant I'exercice,

c’est-a-dire :

Ou la masse et le centre de masse sont calculés en excluant le tibia et le pied basé
sur des tables anthropométriques (Huston, 2009). Le bras de levier est la distance
entre le centre de rotation du mouvement (le genou) et le point d’application de la force
(4,5cm au-dessus de la malléole).

2.C. Présentation du protocole

Le protocole d’entrainement s’est déroulé sur une période de 9 semaines, a raison de
3 séances hebdomadaires. Un délai minimal de 24 heures de repos était imposé entre
2 séances successives afin de favoriser la récupération. Les participants étaient ré-
partis en 3 groupes distincts. Le groupe contrdle (CON) poursuivait ses activités habi-
tuelles sans intervention spécifique, tandis que deux groupes expérimentaux reéali-
saient soit le stiff-leg deadlift (SLD), soit le Nordic hamstring (NHE""). L'intensité d’en-
trainement était fixée a 80% du 1RM, et ce 1RM était réévalué toutes les 3 semaines
afin d’ajuster les charges de travail.

" De maniére importante, dans I'ensemble du manuscrit, les abréviations NHE et SLD seront utilisées
pour renvoyer aux groupes d’entrainement. Les noms entiers seront utilisés pour renvoyer aux exercices
Nordic hamstring et stiff-leg deadlift



Tableau 3. Programme d’entrainement pour le groupe NHE et SLD.

Semaine Sessions Séries Répétitions Charge (%RM)
1 3 2 5 80
2 3 3 6 80
3 3 4 7 80

Mesure de la 1RM

4 3 4 7 80
5 3 5 7 80
6 3 6 8 80

Mesure de la 1RM

7 3 5 7 80
8 3 5 6 80
9 3 3 5 80

NHE, groupe Nordic hamstring ; SLD, groupe stiff-leg deadlift ; RM, répétition maximale

Toutes les séances ont été encadrées par un coach sportif dipldmé, indépendant du
processus de collecte de données, afin de garantir la rigueur de I'exécution sans inter-
férer avec les mesures expérimentales. Les participants étaient autorisés a manquer
jusqu’a 2 séances au cours du protocole. En cas de troisieme absence, une séance
de rattrapage était programmeée la semaine suivante, ce qui portait exceptionnellement
la fréequence d’entrainement a 4 séances hebdomadaires.

N MESURE DE L'EXCITATION MUSCULAIRE DES ISCHIO-JAM-
BIERS PAR ELECTROMYOGRAPHIE DE SURFACE

Pour chaque étude, I'excitation musculaire a été enregistrée a I'aide d’électrodes bi-
polaires de surface (Cometa Pico, Cometa, Milan, Italie ; distance inter-électrodes de
25 mm) placées sur les principaux muscles synergistes et antagonistes sollicités lors
du Nordic hamstring et du stiff-leg deadlift. Les muscles enregistrés comprenaient le
grand fessier, le SM, le ST, le BFlh, le VL, le VM, le RF, le tibial antérieur, le GL, le GM
ainsi que le soléaire. Afin de prendre en compte la variabilité régionale d’activation des
ischio-jambiers, deux électrodes ont été utilisées pour le SM, le ST et le BFIh (Hegyi
et al., 2018). Avant le placement des électrodes, la peau a été soigneusement prépa-
rée par rasage puis nettoyée afin de réduire 'impédance cutanée. L'échographie a

ensuite permis de vérifier la position exacte des électrodes et d’assurer leur alignement



avec l'orientation des fibres musculaires, tout en garantissant une distance suffisante
avec les aponévroses et les muscles adjacents. Pour limiter les phénoménes de dia-
phonie musculaire, les électrodes ont systématiquement été placées au milieu du
ventre musculaire. En accord avec les recommandations, les électrodes du ST ont été
positionnées de maniére plus proximale que celles du SM et du BFlh (Boyer et al.,
2021).

Les signaux EMG ont été enregistrés a une fréequence d’échantillonnage de 2000 Hz.
lls ont ensuite été traités par un filtrage passe-haut Butterworth du deuxiéme ordre a
20 Hz, puis rectifies et soumis a un filtrage passe-bas Butterworth du deuxiéme ordre
a 6 Hz afin d’obtenir des enveloppes EMG (Hug & Tucker, 2017b). Ces enveloppes
ont été normalisées par le maximum atteint lors d’'une des contractions isométriques
maximales réalisées. Celles-ci comprenaient pour les ischio-jambiers : trois flexions
maximales de genou sur dynamomeétre isocinétique en position de 70° de flexion de
hanche et de 10°, 45° et 80° de flexion de genou (Onishi et al., 2002); pour le grand
fessier : une extension de hanche maximale isométrique en position allongée sur le
ventre avec le genou fléchi a 90° ; pour les quadriceps : une extension de genou maxi-
male isométrique en position assise avec 90° de flexion de genou ; pour le tibial anté-
rieur : une flexion dorsale maximale isométrique ; et pour le triceps sural : une flexion

plantaire maximale isométrique réalisée en position debout.

Enfin, pour chaque chef musculaire des ischio-jambiers, les signaux normalisés issus
des deux électrodes ont été moyennés afin de fournir une valeur unique d’excitation

par muscle.

N MESURE DE LA CINEMATIQUE PAR CENTRALES INERTIELLES

La cinématique a été enregistrée a I'aide de sept centrales inertielles (IMUs ; MTw
Awinda, Xsens Technologies, Enschede, Pays-Bas), placées conformément aux re-
commandations du fabricant afin de reconstruire en temps réel un modéle du membre
inférieur. Chaque capteur présentait une fréquence d’échantillonnage interne de 1000
Hz, avec une plage de mesure de £16 g pour I'accéléromeétre et de £2000°-s™" pour le
gyroscope. Un exemple représentatif du placement de ces capteurs a été présenté
récemment par Lin et al. (2023). Les données cinématiques issues de 'ensemble des

IMUs ont été enregistrées a une fréquence de 100 Hz.



Les angles articulaires de la hanche, du genou et de la cheville ont été calculés a partir
des quaternions'? en utilisant une procédure de cinématique inverse validée et implé-
mentée dans OpenSim (OpenSense, Al Borno et al., 2022). Rapidement, les orienta-
tions issues des IMUs sont d’abord estimées par fusion des signaux d’accélérométrie,
gyroscopiques et magnétiques, puis exprimées sous forme de quaternions. Ces qua-
ternions sont ensuite utilisés dans un processus de cinématique inverse basé sur un
modéle musculosquelettique avec une fonction de minimisation de I'écart entre les
orientations mesurées par les capteurs et celles des segments virtuels du modéle. Ce
procédé permet de convertir les données d’orientation tridimensionnelles en angles
articulaires de hanche, de genou et de cheville réalistes, tout en limitant la dérive liée
aux IMUs (Al Borno et al., 2022).

A partir de ces angles articulaires, les longueurs musculotendineuses et les bras de
levier articulaires ont ensuite été obtenus a I'aide de I'outil Muscle Analysis d’OpenSim.
Enfin, les angles articulaires obtenus ont également servi a identifier et découper

chaque répétition dans I'ensemble des études.

N MESURE DE LA DYNAMIQUE

Les moments articulaires ont été calculés en utilisant deux approches distinctes, selon
I'exercice étudié. Pour le stiff-leg deadlift, les forces de réaction au sol tridimension-
nelles ont été mesurées a I'aide d’'une plateforme de force (Sensix, Poitiers, France).
Ces données, combinées aux angles articulaires calculés et a un modele musculos-
quelettique personnalise€, ont servi d’entrées a l'outil de dynamique inverse d’Open-
Sim. Cette approche consiste a appliquer les équations de la mécanique de Newton-
Euler afin de remonter, a partir des forces externes et des cinématiques mesureées,
aux moments articulaires internes. Plus précisément, les équations de mouvement
sont résolues en sens inverse par rapport au processus naturel de génération du mou-
vement : au lieu de commencer par I'estimation des forces musculaires pour calculer
I'accélération des segments, on commence par cette derniére et par les forces de con-
tact externe mesurées pour estimer les moments nécessaires a leur production. Cette

meéthode est aujourd’hui une référence pour I'analyse biomécanique de mouvements

12 Les quaternions correspondent a une représentation mathématique des rotations dans I'espace tridi-
mensionnel. Les quaternions décrivent 'orientation d’'un segment a I'aide de quatre coefficients (un
scalaire et un vecteur a trois composantes).



complexes impliquant de multiples segments et degrés de liberté (Pizzolato et al.,
2016). Les moments articulaires tridimensionnels ont ainsi pu étre estimés au niveau

de la cheville, du genou et de la hanche.

Pour le Nordic hamstring, la démarche était différente. Le mouvement étant essentiel-
lement mono-articulaire et contraint, le moment articulaire du genou a été directement
mesure a I'aide d’'un capteur de force fixé au niveau du tibia, positionné perpendiculai-
rement a 'aide d’une sangle a 4,5 cm en proximal de la malléole. Ce dispositif permet-
tait de quantifier le couple de flexion du genou généré par les participants pendant

I'exercice, sans nécessiter de reconstruction cinématique compléte.

Enfin, les moments articulaires obtenus par ces deux approches ont servi de référence
pour la calibration et I'exécution des modéles musculosquelettiques, permettant d’es-

timer la contribution individuelle de chaque muscle aux forces produites.

N ESTIMATION DES FORCES MUSCULAIRES A L'AIDE DE LA
MODELISATION MUSCULOSQUELETTIQUE

Les forces et parametres neuromécaniques des MTUs ont été estimées a l'aide de
modélisation  musculosquelettique  assistéte par EMG (CEINMS 0.10,

https://simtk.org/projects/ceinms, Pizzolato et al., 2015). Pour le Nordic hamstring, 13

MTUs traversant l'articulation du genou ont été modélisées (Tableau 4), tandis que
pour le stiff-leg deadlift, 36 MTUs traversant la cheville, le genou et la hanche ont été
considérées (Tableau 4). Dans ces modéles, les dynamiques muscle-tendon sont si-
mulées a l'aide d’'un modele muscle-tendon Hill-type (Zajac, 1989) incluant les élé-
ments neuromécaniques, contractiles et passifs (Figure 18, Caillet et al. (2025) pour
revue). La dynamique de ces éléments est régie par des lois (e.g., relations force-
longueur et force-vitesse musculaires, relation force-longueur du tendon) considérées
comme geéneériques entre les muscles et implémentées dans les différents modéles
(Millard et al., 2013; Rajagopal et al., 2016). A l'inverse, les paramétres musculosque-
lettiques comme ., l,,¢ OU I, sont calibrés comme suggéré par les travaux princeps

(Lloyd & Besier, 2003; Pizzolato et al., 2015; Sartori et al., 2012, 2014).


https://simtk.org/projects/ceinms

Tableau 4. Unités Muscle-Tendons modélisées.

MTUs modélisées Articulation
Court adducteur Hanche

Grand adducteur Hanche

Long adducteur Hanche

Grand fessier Hanche

Moyen fessier Hanche

Petit fessier Hanche

lliaque Hanche

Psoas Hanche

Semimembraneux Hanche, Genou
Semitendineux Hanche, Genou

Biceps fémoral longue portion Hanche, Genou
Biceps fémoral courte portion Genou
Sartorius Hanche, Genou

Tenseur du fascia lata Hanche, Genou
Gracile Hanche, Genou

Droit fémoral Hanche, Genou

Vaste latéral Genou

Vaste médial Genou

Vaste intermédiaire Genou
Gastrocnémien latéral Genou, Cheville
Gastrocnémien médial Genou, Cheville
Soléaire Cheville

Long extenseur des orteils Cheville
Long extenseur de I'hallux Cheville
Long fléchisseur des orteils Cheville
Long fléchisseur de I'hallux Cheville
Fibulaire long Cheville

Fibulaire court Cheville

Tibial antérieur Cheville

Tibial postérieur Cheville

Les unités muscle-tendon (MTU) dont I'excitation musculaire a été mesurée expérimentale-
ment sont présentées en noir. Les MTUs synthétisées et ajoutées au modéle sont présentées

en gris.



Mise a I’échelle du modéle. Un modéle OpenSim adapté du modéle de Rajagopal
(2016) a été utilisé et mis a I'échelle de I'ensemble des participants (Catelli et al.,
2019). Ce modele a été pensé et adapté pour permettre un comportement musculo-
tendineux physiologique méme dans des amplitudes extrémes de flexion de hanche
et de genou. Dans notre étude, chaque modéle a été mis a I'échelle a I'aide de I'outil
Scaling Model d’OpenSim. La longueur des segments (i) pied, (ii) tibia et (iii) fémur
ainsi que la largeur du bassin ont été mises a I'échelle a I'aide de marqueurs placés
sur les épines iliaques antérieures, le grand trochanter, I'épicondyle latéral du genou,
la malléole latérale de la cheville et le bout du pied. Les distances entre les marqueurs
ont par la suite été mesurées a I'aide d’'un metre-ruban pour servir de données d’entrée
a l'outil Scaling Model d’'OpenSim. La largeur du bassin a été mise a I'échelle selon la
distance entre les marqueurs situés sur les épines iliaques antérieures, la longueur du
fémur a été mise a I'échelle selon la distance grand trochanter — épicondyle latéral, la
longueur du segment tibia a été mise a I'échelle selon la longueur épicondyle latéral —
malléole latérale, enfin la longueur du pied a été mise a I'échelle selon la distance
avant du pied — arriére du pied. La hauteur de la cheville a également été déterminée
par la distance sol — malléole latérale. Par la suite, les longueurs de [, et [, ont été
optimisées a I'aide d’'une méthode d’optimisation publiée par Modenese et al., (2016).
Cette étape a permis de maintenir les [,,, et [, dans des amplitudes physiologiques
et dépasse la simple mise a I'échelle linéaire de ces paramétres. Pour les participants
de I'étude (#3), les volumes musculaires expérimentaux des ischio-jambiers ont éga-
lement été ajoutés aux modeéles afin d’individualiser les capacités maximales de pro-

duction de force individuelles.

Calibration du modeéle. Avant I'estimation des forces musculaires, les paramétres
musculosquelettiques ont été calibrés individuellement pour chaque MTU, de maniere
a minimiser 'erreur entre les moments de force expérimentaux calculés par dynamique
inverse et les moments prédits par la modélisation en mode EMG-driven (i.e., sans
synthétisation de muscles supplémentaires et sans correction des excitations expéri-
mentales). La calibration était réalisée a 'aide de la premiére contraction de chaque
série d’entrainement mesurée (Buchanan et al., 2004; Lloyd & Besier, 2003; Sartori et
al., 2012) et des données d’entrée suivantes: (i) les moments de forces calculés par

dynamique inverse, (ii) les excitations musculaires provenant des signaux EMGs et (iii)



les longueurs de MTUs et les bras de levier obtenus a partir de la géométrie du modéle
et de la cinématique inverse (Sartori et al., 2012).

Les [,,. et les [, ont éte ajustées séparément pour chaque MTU, avec une tolérance
de £ 5% par rapport aux valeurs initiales. Enfin, 'ensemble des MTU était regroupé
par fonction (fléchisseurs du genou, extenseurs du genou, fléchisseurs de hanche,
etc.), et un coefficient de force borné entre 0,5 et 2,5 était attribué a chaque groupe
musculaire (Sartori et al., 2012).

Exécution du modeéle. Une fois la calibration réalisée, les paramétres spécifiques a
chaque participant ont été utilisés pour estimer, lors des répétitions restantes, les acti-
vations musculaires, les longueurs et vitesses de fibres ainsi que les forces muscu-
laires de 'ensemble des MTUs. L'approche EMG-assistée repose sur la minimisation,
a chaque instant du mouvement, d’'une fonction objective combinant trois termes
(Sartori et al., 2014):

Ou a, p et y sont des coefficients de pondération positifs. Eryrqckmoment COrrespond a
la somme des différences quadratiques entre les moments articulaires expérimentaux
et ceux prédits ; Eq,mexcitations Fepresente la somme des excitations quadratiques de
'ensemble des MTU ; et Er qckexcitations €St 1a somme des différences quadratiques

entre les excitations expérimentales et celles ajustées par le modéle.

L'optimisation consiste donc a ajuster les excitations musculaires de fagon a trouver le
meilleur compromis entre trois objectifs : reproduire fidélement les moments articu-
laires expérimentaux, rester proche des signaux EMG enregistrés et limiter la somme
totale des excitations musculaires. Pour ce faire, le coefficient a est fixé arbitrairement
a 1, tandis que les coefficients £ et y sont ajustés individuellement pour chaque parti-
cipant. Cet ajustement est effectué en explorant différentes combinaisons de g et y

afin d’analyser la relation entre Ev,qckmoment € Etrackexcitations-

Dans la pratique, cette relation prend la forme d’une courbe en « L », ou la diminution

des erreurs de suivi des moments se fait au prix d’'une augmentation des ajustements



appliqués aux signaux EMG. Le point de cassure de cette courbe, appelé knee-point,
est identifié comme la solution optimale, puisqu’il représente le niveau minimal de mo-
dification des EMG permettant une amélioration maximale du suivi des moments arti-
culaires. Une illustration concréte des courbes est accessible dans le travail de Sartori
et al. (2014). C’est cette solution qui est retenue pour I'exécution finale du modéle.
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Figure 25. Représentation schématique du modéle assisté par EMG de Sartori et al. (2014).
L'algorithme est appliqué a chaque pas de temps de la simulation. Le modéle comprend
deux composantes principales : le modele dynamique piloté par EMG et la composante
d'optimisation. Le modéle est initialement calibré a l'aide des données expérimentales d’ex-
citation musculaire, d'angles articulaires et de moments provenant des essais choisis pour la
calibration. La composante d'optimisation ajuste au minimum les excitations expérimentales
et prédit les excitations des muscles non mesurés expérimentalement. Les coefficients a, B et
y sont ajustés afin d'obtenir le meilleur équilibre entre les excitations et moments articulaires
expérimentaux et prédits. MTU = Unité Muscle Tendon, o, = optimisé. Adaptée de Sartori et
al. (2014).
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Les variables calculées (activation musculaire, force musculaire et longueur) pendant
la dynamique de MTUs ont ensuite été normalisées par rapport a leur valeur maximale
respective : activation maximale (anqx), Fnax €t longueur optimale de fibre 1,,.. Pour
chaque parameétre, une valeur moyenne globale a été rapportée (a™, F™, I™) ainsi

qu’une valeur moyenne spécifique aux périodes ou la longueur de fibre dépassait 1,

(agllot, Fgrz;ta lg;lat)-

N MESURE DES REPONSES MUSCULAIRES A LENTRAINEMENT

1. Mesure indirecte des dommages musculaires

Lors de la premiére étude de la thése, les dommages musculaires induits par I'exercice
ont été estimés pour chacun des chefs des ischio-jambiers a I'aide de I'élastographie
par ondes de cisaillement (Chalchat et al., 2022; Green et al., 2012; Lacourpaille et al.,
2014, 2017). Cette technique fournit en temps réel (~1 Hz) une cartographie bidimen-
sionnelle du module de cisaillement d’'une zone localisée, directement corrélé au mo-
dule de Young (Eby et al., 2013). Elle permet ainsi de caractériser de maniére perti-
nente la raideur passive du muscle. Plusieurs travaux ont montré que I'augmentation
aigué de la raideur musculaire, évaluée par le module de cisaillement au repos, dans
I'heure suivant un exercice, était fortement corrélée a la perte de force consécutive a
un exercice musculaire dommageable [r = —0,82 pour les extenseurs du genou et r =
—0,80 pour les flechisseurs du coude (Lacourpaille et al., 2017)]. Plus recemment, une
association entre 'augmentation du module de cisaillement du biceps brachial et des
altérations de la régulation intracellulaire du calcium aprés un entrainement contre ré-
sistance a été mise en évidence a partir de biopsies musculaires (Handegard et al., en
révisions). Dans le cadre de ce travail, le module de cisaillement au repos du SM, ST
et BFIh a été mesuré avant et 30 minutes aprés la séance d’entrainement contre ré-
sistance. Les mesures ont été réalisées a 'aide d’'un échographe (Aixplorer version
12.4, Supersonic Imagine, Aix-en-Provence, France) équipé d’'une sonde (SuperLinear
10-2, 2—10 MHz, Supersonic Imagine, Aix-en-Provence, France). La sonde était posi-
tionnée dans I'axe des faisceaux musculaires et perpendiculairement a la peau (Le
Sant et al., 2015). Pour assurer la reproductibilité entre les différents temps de mesure,
la localisation et 'orientation de la sonde ont été marquées sur la peau. Les partici-
pants étaient installés allongés sur le dos, avec une flexion de hanche a 90° et une



flexion de genou a 45°, et invités a rester totalement relachés (Figure 26). Pour chaque
enregistrement, le module de cisaillement musculaire était acquis pendant 10 se-
condes puis moyenné sur cette période a l'aide du logiciel open-source ElastoGUI

(https://bio.tools/elastoqui). La région d’intérét était ajustée manuellement afin de s’as-

surer que la zone analysée se situait a distance des aponévroses. Une valeur unique
de module de cisaillement a ensuite été calculée pour chaque muscle, correspondant

a la moyenne du signal enregistré avant et 30 minutes aprés I'entrainement.

A. Exemple expérimental

| 1000 kPa
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Image échographique en mode
B- élastographie C Carte du module de cisaillement
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Zone d'intérét
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shear modulus (kPa)

Faisceaux musculaires

Aponévrose profonde

Figure 26. Schématisation de la mesure du module de cisaillement des ischio-jambiers. Le
Panel A. représente une illustration de la position de mesure, genou a 45° (0° = extension
compléte du genou), avec un exemple typique d’images échographiques en mode élasto-
graphie pour le semimembraneux (SM), le semitendineux (ST) et le biceps fémoral longue
portion (BFlh). Une zone d'intérét peut ensuite étre définie et la valeur du module de cisail-
lement (shear modulus) calculée pour chaque pixel de la zone d'intérét (Panel B. et Panel C.).
kPa = kiloPascal. Adaptée de Goreau et al. (2022) et de la thése de Simon Avrillon (2019).



https://bio.tools/elastogui

2. Mesure de I'hypertrophie musculaire

Dans I'étude (#2) et (#3) de la thése, le volume musculaire des ischio-jambiers a été
mesure a I'aide de I'imagerie échographique 3D (3DUS). La méthodologie détaillée est
décrite par Frouin et al. (2023), qui ont démontré la robustesse de cette approche en
la comparant aux volumes mesureés par IRM, avec une excellente validité concernant
les ischio-jambiers (écart moyen = 0,8% ; coefficient de corrélation intraclasse = 0,99).
Les participants étaient placés allongés sur le ventre et invités a rester aussi détendus
que possible. Aprés identification des insertions et des limites entre les différents chefs
musculaires, deux balayages de la portion proximale a la portion distale ont été réali-
sés pour chacun des muscles. Le SM et le ST étaient capturés au cours d’'un méme
enregistrement, tandis que le BFlh était enregistré de maniere distincte. Afin d’'amélio-
rer la reproductibilité et de limiter la compression tissulaire, un gel pad a été utilisé lors
des acquisitions (Thomare et al., 2021).

Les mesures ont été réalisées a I'aide d’un échographe couplé a une sonde de 40 mm
de champ de vue (SuperLinear 10-2, 2—10 MHz, Supersonic Imagine, Aix-en-Pro-
vence, France). Le déplacement de la sonde était synchronisé avec I'acquisition de
'image a I'aide de 10 caméras infrarouges (Optitrack Flex 13, NaturalPoint, USA), en-
registrant a une fréquence de 120 Hz. Aprés reconstruction des différents scans écho-
graphiques 2D, les volumes musculaires étaient segmentés manuellement avec le lo-
giciel open acces 3D Slicer (slicer.org ; v.5.6.2 ; Perth, Australie). Les segmentations
ont été effectuées tous les 6,0 mm a proximité des insertions et tous les 10,0 mm dans
le ventre musculaire, représentant en moyenne 30 a 50 coupes par muscle. Les vo-
lumes musculaires pre- et post-entrainement ont été mesurés en millilitres (mL), et les
variations relatives (hypertrophie) ont été calculées a la fois pour le volume total

(somme des trois muscles) et séparément pour chacun des chefs musculaires.


http://slicer.org/
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Figure 27. Schématisation de la reconstruction de volume musculaire par échographie 3D

pour les muscles ischio-jambiers. Le Panel A. présente le setup expérimental détaillé précé-
demment. Dix caméras (Optitrack Flex 13, NaturalPoint, USA) ont été utilisées de maniére a
suivre la sonde échographique dans l'espace. Les différents scans sont ensuite reconstruits
pour former une image unique 2D (Panel B.) avant d’étre segmentés manuellement tous les
10mm pour le corps musculaire, tous les 6mm au niveau des insertions (Panel C.). Un volume
en trois dimensions des ischio-jambiers est ensuite construit par fusion des différentes

coupes segmentées (Panel D.).
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CHAPITRE J : RESULTATS
EXPERIMENTAUX







ETUDE (#7). COMPORTEMENTS NEUROMECANIQUES
ET LOCALISATION DES DOMMAGES MUSCULAIRES
AU SEIN DES ISCHIO-JAMBIERS
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CONCLUSION

L’estimation des forces musculaires par la modélisation
musculosquelettique permet de mieux comprendre la localisation des
dommages musculaires post entrainement

Publication associée :

Morin T., Doguet V., Mauget A., Panhelleux B., Brossard T., Nordez A., Caillet A,, La-
courpaille L. Muscle force drives hamstring damage and hypertrophy, unless passive
tension dominates. En révisions.



L’entrainement contre résistance des ischio-jambiers entraine une amplitude et une
localisation des dommages musculaires au sein des différents chefs extrémement hé-
térogéne (Goreau et al., 2022; Mendez-Villanueva et al., 2016). Comme expliqué pré-
cédemment, certains exercices sollicitant les ischio-jambiers dans leur role de fléchis-
seurs du genou semblent induire des adaptations localisées sur le ST (Bourne et al.,
2016a; Maeo et al., 2021; Mendez-Villanueva et al., 2016), alors que le SM et le BFlh
semblent plus impactés par des mouvements d’extension de hanche (Bourne et al.,
2016a; Mendez-Villanueva et al., 2016; Ono et al., 2011). Comprendre les détermi-
nants neuromeécaniques de cette variabilité constitue donc un enjeu majeur pour ex-

pliquer les différences d’adaptations musculaires observées a I'entrainement.

Parmi les facteurs susceptibles d’expliquer cette variabilité, la tension mécanique in-
duite sur le tissu, et donc la force produite pendant la contraction (particulierement en
excentrique), semble étre étroitement liée a la création de dommages musculaires
post-effort (Warren et al., 1993). Ces résultats semblent exacerbés lorsque cette force
est produite a de hauts niveaux d’étirement musculaire. En effet, 'amplitude de I'étire-
ment actif des fibres musculaires apparait comme un déterminant majeur de la surve-
nue des dommages musculaires (Lieber & Friden, 1993). Lors de contractions excen-
triques, les fibres sont activées tout en s’allongeant, ce qui impose de fortes contraintes
sur les structures contractiles et cytosquelettiques. Lorsque la longueur des fibres ex-
cede la [,,,, les sarcomeres sont étirés au-dela de leur zone d’interaction actine-myo-
sine optimale, ce qui augmente le risque de désalignement et de rupture locale des
ponts (Morgan, 1990; Proske & Morgan, 2001). Certaines études expérimentales ont
ainsi montré que I'amplitude de I'étirement, plutét que la force elle-méme, prédisait
plus fidelement 'ampleur des dommages observés aprés exercice (Butterfield &
Herzog, 2006; Lieber & Friden, 1993). En d’autres termes, la localisation et I'intensité
des dommages résultent d’une interaction complexe entre la mécanique du mouve-
ment et le recrutement nerveux musculaire. Cependant, mesurer simultanément les
variations de longueur musculaire des chefs des ischio-jambiers, en plus de leur acti-
vation n’est pas possible expérimentalement aujourd’hui. La caractérisation précise de
ces facteurs nécessite donc une approche intégrative, capable de combiner les as-

pects nerveux et mécaniques.
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La modélisation musculosquelettique pilotée par EMG offre la possibilité d’estimer les
forces individuelles des muscles en tenant compte a la fois de leur activation mesurée
et de leur état mécanique instantané (Collings et al., 2023; Lloyd & Besier, 2003;
Sartori et al., 2012, 2014). Cette approche permet d’explorer, de maniére non invasive,
les coordinations au sein d’'un groupe musculaire et leurs conséquences sur les adap-

tations locales aigues.

Dans cette premiére étude, nous avons cherché a déterminer comment les différences
neuromécaniques entre les chefs des ischio-jambiers, estimées a I'aide de modélisa-
tion musculosquelettique, pouvaient influencer la localisation des dommages muscu-
laires observés aprés un entrainement contre résistance. Notre objectif était d’identifier
les paramétres neuromécaniques les plus étroitement associés a la distribution des
dommages, afin de mieux comprendre les mécanismes sous-jacents a la variabilité
inter-muscle observée dans les adaptations post-entrainement. Enfin, un sous-objectif
était de déterminer si les parameétres neuromécaniques issus de la modélisation mus-
culosquelettique pouvaient permettre de prédire la distribution des dommages muscu-
laires au sein des ischio-jambiers ainsi que le muscle le plus touché par 'exercice,
sans renseigner sur I'exercice réalisé. Basé sur I'impact de la force et de la longueur,
nous émettions deux hypothéses. La premiére était qu'au sein d’un exercice, le muscle
produisant le plus de force serait le muscle présentant les plus hauts niveaux de dom-
mages musculaires. La deuxiéme hypothése était que, pour un méme muscle, les ni-
veaux de dommages seraient plus importants dans I'exercice amenant les plus hauts

niveaux de force.

Dix-huit participants ont été inclus dans cette premiére étude et répartis dans deux
groupes distincts (i) un groupe s’entrainant en Nordic hamstring (NHE, n = 8) et (ii) un
groupe s’entrainant en stiff-leg deadflit (SLD, n = 10). Chaque participant a été fami-
liarisé avec son exercice plus d’'une semaine avant la session expérimentale. Cette
session était composée dans l'ordre (i) d'une mesure de force maximale, (ii) d’'une
mesure du module de cisaillement passif de chaque chef des ischio-jambiers, (iii) d’'un
entrainement contre résistance composé de 8 séries de 8 répétitions a la 10RM ex-
centrique et enfin (iv) d’'une nouvelle mesure du module de cisaillement passif 30 mi-

nutes aprés I'entrainement. Les données cinématiques, EMG et de force de réaction
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du sol ont été récoltées lors de trois séries : la premiéere, la quatriéme et la derniere
série. Vingt-quatre heures aprés I'entrainement, les participants sont tous revenus afin
de mesurer leur force maximale, utilisée pour quantifier 'amplitude des dommages
musculaires (Paulsen et al., 2012). Enfin, vingt-trois participants issus d’'une étude pré-
cédente réalisée et publiée par I'équipe de recherche (Goreau et al., 2022) ont été
ajoutés dans un second temps. Dans cette étude les participants s’étaient entrainés
sur ergomeétre isocinétique et les mémes recueils d’activité EMG ou de dommages
musculaires post effort avaient été réalisés. L'entrainement était un entrainement ex-
centrique composé de 5 séries de 15 répétitions maximales en flexion de genou. L'am-
plitude articulaire de mouvement était d’'une position de départ genou fléchi (90°, 0° =
extension compléte) jusqu’a une extension presque compléte (10°). Dans cette étude,
la chute de force a été mesurée 48 heures post entrainement et non a 24 heures
comme pour les groupes NHE et SLD. Cependant cette difféerence méthodologique
n’avait aucun impact sur la localisation des dommages musculaires mesurée 30 mi-
nutes post entrainement. Ces participants ont donc permis la composition d’un troi-
siéme groupe (ISO).

Concernant I'analyse statistique des données, un modele linéaire mixte a permis d’étu-
dier les différences de variation du module de cisaillement entre les groupes (effet
groupe) et entre les muscles (interaction groupe x muscle). Pour les parametres neu-
romécaniques issues de la modélisation, un modeéle linéaire mixte par parametre (i.e.,
longueur musculaire, activation musculaire et force musculaire, n = 3) a été utilisé afin
d’étudier les différences entre les groupes (effet groupe) et entre les muscles (interac-
tion groupe X muscle). Pour tenir compte de l'inclusion d’'un méme participant plu-
sieurs fois (i.e., trois fois, une fois par muscle) dans le modéle, un effet aléatoire du
participant a été modélisé et inclus dans le modéle. Lorsque nécessaire, les diffé-
rences une a une ont été observées grace a des corrections de Bonferroni. Le seuil
de significativité a été placé a p < 0,05 pour toutes les analyses et des tailles d’effet
ont été calculées a I'aide de D de Cohen (1988) et interprétées comme triviales (d <
0,35), petites (0,35 — 0,80), modéreées (0,80 — 1,50) ou grandes (> 1,50) selon Rhea
(2004). Enfin, pour répondre a I'objectif secondaire de cette étude, nous avons en-
trainé un modéle de machine learning a prédire (i) la distribution des dommages mus-
culaires sur un muscle extérieur au jeu de données d’entrainement (ii) le classement

de ce muscle au regard du plus touché par I'entrainement au moins touché par
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I'entrainement (#1, #2 ou #3). Ce modele était un Random Forest, une méthode d’ap-
prentissage basée sur un ensemble d’arbres de décision construits a partir de sous-
échantillons aléatoires des données. Chaque arbre produit une prédiction indépen-
dante, et la décision finale du modéle correspond a la moyenne (pour une régression)
ou au vote maijoritaire (pour une classification) de 'ensemble des arbres. Cette ap-
proche permet de capturer des relations non linéaires et des interactions complexes
entre variables, tout en limitant le risque de surapprentissage gréce a la diversité des
arbres constituant le modéle (Breiman, 2001). Le modéle a ainsi été entrainé a partir
des parameétres neuromécaniques extraits pour chaque muscle, puis testé selon une
procédure leave-one-subject-out (LOSO) afin d’évaluer sa capacité de généralisation

a de nouveaux participants jusqu’alors inconnus.

Dommages musculaires

Vingt-quatre heures aprés I'exercice, la MVC de flexion du genou avait diminuée de
7,3 £ 7,1% dans le groupe NHE et de 9,0 + 7,5% dans le groupe SLD. Dans le groupe
ISO, la chute de force 48 heures aprés I'exercice était de 15,9 £ 16,9%.

L'analyse du module de cisaillement a révélé une interaction significative groupe x

muscle (p < 0,001). Les données individuelles et moyennes sont présentées Figure 28.

Différences inter-muscles. Dans le groupe ISO, 'augmentation du module de cisail-
lement du ST (+62,2 £+ 45,6%) était significativement plus importante que celle du SM
(+1,9 £ 17,5%, p < 0,001, d = 1,82) et du BFIh (+16,0 £ 18,3%, p < 0,001, d = 1,46).
Des différences similaires ont été observées dans le groupe NHE, avec une augmen-
tation du module de cisaillement du ST (+33,0 £ 29,4%) supérieure a celle du SM (-0,1
+13,4%, p = 0,02, d = 0,60) et du BFIh (-3,5 + 10,0%, p = 0,02, d = 0,62). A l'inverse,
aucune différence significative n’était observée entre les muscles dans le groupe SLD
(tous p 2 0,07, d £ 0,54). Bien que non significatives, des petites tailles d’effet ont été
observées, suggérant une atteinte Iégérement supérieure du SM et du BFIh par rapport
au ST (d = 0,54 et d = 0,42 respectivement)

Différences inter-exercice. Nous avons observé une augmentation du module de ci-

saillement du ST était plus importante dans le groupe ISO que dans le groupe NHE ou
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SLD (tous p < 0,006, d = 1,81), sans différence notable entre ISO et NHE (p = 0,06, d
=1,23). Aucune différence inter-groupe n’était retrouvée pour le SM ou le BFlh (tous p
> 0,56, d < 0,78).

Nordic hamstring

Stiff-leg deadlift

) ; semimembraneux
semitendineux

Leg-curl isocinétique )—»A’M’—*—p—{

-60  -40 -20 0 » 20 40 60 80 100 120 140 160
"'S 4(.:‘.’*'0 § L0084 o °% o o

Changement du module de cisaillement (%)

Figure 28. Représentation de la localisation des dommages musculaires au sein des ischio-
jambiers. Les données du groupe Nordic hamstring, stiff-leg deadlift et leg-curl isocinétique
sont présentées de haut en bas. Les données moyennes sont représentées par un trait verti-

cal.

Paramétres neuromécanigues

L'analyse des parameétres neuromeécaniques a révélé une interaction significative
groupe x muscle pour la longueur, I'activation et la force musculaire (p < 0,01). Les

patterns, résultats des modéles linéaires mixtes et corrélations sont présentés Figure

29.

Différences inter-muscles. Concernant la longueur musculaire relative, le ST présen-
tait des longueurs significativement plus élevées que le SM (p < 0,001, d =2,1) et le
BFlh (p < 0,001, d = 1,6) dans I'exercice ISO. Dans le groupe NHE, le ST était égale-
ment plus étiré que le BFIh (p = 0,02, d = 1,6) et le SM (p = 0,046, d = 0,8). Aucune
différence inter-muscles n’a été observée dans le groupe SLD (p = 0,65). Pour l'acti-

vation musculaire, aucune différence entre muscles n’a été observée a l'intérieur d’'un
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méme exercice (p =2 0,89). Enfin, concernant la force musculaire relative, seule une
différence significative a été observée dans le groupe ISO, ou le ST présentait une

force moyenne supérieure a celle du SM (p = 0,04, d = 1,10).

Différences inter-exercices. La longueur relative était significativement plus élevée
dans le groupe SLD que dans les groupes ISO et NHE pour le SM, le ST et le BFlh (p
< 0,001, d 2 2,42), traduisant des longueurs musculaires plus importantes en stiff-leg
deadlift. Ces niveaux d’étirement étaient concomitants avec des activations significati-
vement plus faibles dans le groupe SLD que dans les groupes ISO et NHE pour I'en-
semble des muscles (p < 0,01, d = 1,43). Aucune différence inter-exercices n'a été

trouvée au regard de la force musculaire (p = 0,72).
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Figure 29 Représentation des différents paramétres neuromécaniques issus de la modélisa-
tion musculosquelettique dans les groupes leg-curl isocinétique (ISO), Nordic hamstring
(NHE) et stiff-leg deadlift (SLD). Le panel A. représente les patterns de données sur le
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mouvement pour le semimembraneux (SM), semitendineux (ST) et biceps fémoral longue
portion (BFlh). Le panel B. représente les résultats des différents modeéles linéaires mixtes
réalisés pour (i) la longueur musculaire, (ii) I'activation musculaire et (iii) la force musculaire.
Seules les différences inter-muscles au sein d’un méme exercice sont représentées. Enfin, le
panel C. représente les coefficients de corrélation par exercice et par parameétre (panel su-
périeur) ainsi que les visualisations des points individuels entre les différentes distributions
de parametres neuromécaniques et la distribution des dommages musculaires. Les corréla-
tions apparaissent en couleur ou en gris en fonction de leur significativité. Lopt = longueur
optimale ; * = différence significative inter-muscles pour un méme exercice, le seuil de signi-

ficativité était placé a p < 0.05.

Différences interindividuelles. Nous avons trouvé une corrélation significative entre
la distribution de longueur musculaire et la distribution des dommages dans les
groupes ISO (r = 0,70, p < 0,001) et NHE (r = 0,63, p = 0,005), mais négative dans le
groupe SLD (r = -0,57, p = 0,007). Une corrélation plus faible, mais significative, était
également observée entre I'activation et les dommages dans le groupe I1SO (r = 0,35,
p = 0,003). Enfin, la distribution de la force musculaire était positivement corrélée avec
la distribution des dommages musculaires dans le groupe ISO (r = 0,68, p < 0,001),
sans relation notable dans le groupe NHE ou SLD (|r| = 0,20).

Prédiction de la localisation des dommages musculaires

Pour chaque prédiction, le modele de machine learning a été entrainé sur 96 observa-
tions (i.e., 3 muscles X n — 1,4rticipants). €t €xécuté sur 3. En validation LOSO, le mo-
déle a atteint un R? global de 0,60 pour la prédiction de la distribution des dommages
musculaires. Dans I'analyse de classement, 71% des muscles ont été correctement
classés selon leur réel rang (#1, #2 ou #3). Le muscle le plus endommageé a été cor-
rectement identifié dans 82% des cas (27/33), avec un taux de vrais positifs de 87%
pour les prédictions de rang #1. Les erreurs concernaient principalement les rangs
secondaires (#2 et #3), souvent moins discriminants lorsque les dommages étaient
concentrés sur un seul muscle ou lorsque la variabilité entre les chefs était faible. Les

résultats au regard de ce modéle prédictif sont présentés Figure 30.
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Figure 30. Représentation des résultats prédictifs. Le panel A. représente la prédiction de la
distribution des dommages musculaires. La droite de régression est représentée en trait con-
tinu bleu et l'intervalle de confiance (5-95%) par une aire bleu clair. Les panels B. (groupe) et
C. (individus) représentent les prédictions des rangs musculaires en fonction de leur atteinte
(#1 = muscle le plus endommagé, #2, #3).

N CONCLUSION

Les résultats de cette premiére étude confirment que la localisation des dommages
musculaires au sein des ischio-jambiers varie selon le type d’exercice. Conformément
a de précédents travaux, les exercices de leg-curl isocinétique et Nordic hamstring ont
induit des dommages sélectifs sur le ST, tandis que le stiff-leg deadlift a conduit a une
atteinte plus homogéne entre les trois muscles, avec de légers effets en faveur du SM
et du BFlh (Bourne et al., 2016a; Mendez-Villanueva et al., 2016; Ono et al., 2011).

Dans les groupes ou des différences d’atteinte musculaire étaient observées (ISO et
NHE), ces différences semblaient s’expliquer principalement par des écarts de lon-
gueur musculaire relative entre les chefs. Le ST présentait en effet des longueurs plus
élevées que le SM et le BFIh (p < 0,046, d = 0,81) dans les deux exercices, et la
distribution des longueurs était positivement corrélée a la distribution des dommages
(r=0,63, p =0,005). Il est important de noter que la force musculaire semble étre une
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variable importante lors d’'un exercice maximal avec une gestuelle trés standardisée
comme le démontre la corrélation entre la distribution de la force musculaire et la dis-
tribution des dommages dans le groupe I1SO (r = 0,68). Etonnamment, cette derniére
n’explique pas les différences inter-muscles et inter-exercices. En complément, lors du
SLD, aucune différence significative n’a été retrouvée entre les chefs en termes de
longueur, d’activation ou de force musculaire. De maniere intéressante, des effets
groupes ont été observés au regard des niveaux d’étirement et d’activation (p < 0,001),
suggérant de plus hauts niveaux d’étirement dans le groupe SLD que dans le groupe
ISO et NHE, accompagnés de niveaux d’activation plus bas. Pour illustration, le ST
présentait donc plus d’hypertrophie dans les groupes ISO et NHE, malgré des niveaux
d’étirement plus faible. Ces résultats suggérent que la seule considération de la lon-
gueur musculaire dans la compréhension des réponses a I'entrainement n’est pas suf-
fisante et que cette longueur musculaire doit s’accompagner d’activation musculaire.
Ces éléments seront discutés CHAPITRE 7 : DISCUSSION GENERALE : IMPACT DES COOR-
DINATIONS MUSCULAIRES SUR LA LOCALISATION DES ALTERATIONS ET ADAPTATIONS MUS-
CULAIRES A L'ENTRAINEMENT CONTRE RESISTANCE.

Enfin, le modéle d’apprentissage entrainé a partir des parameétres neuromécaniques
a montré une capacité a prédire de maniére cohérente la distribution des dommages
entre muscles ainsi que le muscle le plus touché (i.e., 82% des cas, 27/33), confirmant
qgue les variables neuromécaniques extraites peuvent constituer des indicateurs perti-
nents pour décrire la répartition des sollicitations internes au sein des ischio-jambiers.
Bien que ces premiers résultats soient encourageants, ils ne renseignent que sur la
réponse aigué a une séance unique d’entrainement. Or, dans le cadre de I'entraine-
ment contre résistance, ces sollicitations sont répétées au fil du temps, la création de
dommages musculaire laisse donc progressivement place a des adaptations structu-
relles et fonctionnelles, telles que I'hypertrophie musculaire (Conceicéo et al., 2018;
Damas et al., 2018; Schoenfeld, 2010; Schoenfeld et al., 2017).
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ETUDE (#2). LA ROBUSTESSE DES STRATEGIES D'ACTI-
VATION MUSCULAIRE EN PRESENCE D'HYPERTRO-
PHIE MUSCULAIRE
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Dans le but d’expliquer ou de prédire les adaptations musculaires chroniques a I'en-
trainement, il est essentiel de s’assurer que les stratégies d’activation musculaire de-
meurent robustes dans le temps. En effet, si ces stratégies varient fortement d’'une
session a l'autre ou selon le contexte, il devient illusoire de les utiliser comme indica-
teurs fiables des adaptations neuromusculaires. Plusieurs travaux ont déja montré que
les individus possédent de véritables « signatures » d’activation, stables et reproduc-
tibles a travers différentes taches (Crouzier et al., 2019; Hug et al., 2019). Par exemple,
Crouzier et al. (2019) ont observé que la distribution d’activation au sein du quadriceps
et du triceps sural restait similaire d’'un exercice a l'autre (flexion simple, marche, pé-
dalage), et Hug et al. (2019) ont confirmé que chaque individu conserve dans le temps
un profil d’activation spécifique lors de la marche et du pédalage. En d’autres termes,
un individu qui tend a privilégier I'activation d’'un chef musculaire donné a tendance a
maintenir cette préférence dans le temps et dans diverses conditions expérimentales,

le rendant reconnaissable.

Toutefois, la robustesse de ces stratégies n’a pas encore été étudiée dans un contexte
ou la structure musculaire elle-méme évolue, comme dans le cas de I'hypertrophie
musculaire. La seule situation semblable étudiée a ce jour concerne la blessure mus-
culaire. Avrillon et al. (2020) ont montré qu’une atrophie sélective du BFIh (p = 0,045),
consécutive a une Iésion, s'accompagnait d’'une baisse (non significative) de la contri-
bution de I'activation de ce muscle, et d'une augmentation significative de celle du SM
lors d’'une tache isométrique a 20% de la MVC. Ce résultat suggére qu’une atrophie
sélective pourraient influencer la distribution de I'activation. Toutefois, le caractere

transversal de cette étude limite notre capacité a établir un lien de causalité.

Selon la théorie du contréle moteur optimal (Todorov, 2004), le systéme nerveux cen-
tral organise les coordinations musculaires afin de minimiser le codt du mouvement,
en tenant compte des contraintes mécaniques et physiologiques. L'activation est ainsi
supposee se diriger préférentiellement vers le muscle le plus efficace mécaniquement,
c’est-a-dire celui offrant le meilleur compromis entre longueur fasciculaire, angle de
pennation, volume et avantage de bras de levier (Herzog & Leonard, 1991; Hudson et
al., 2009). Dans ce cadre, si un muscle venait a augmenter sélectivement son volume

aprés un programme d’entrainement, il serait Iégitime de s’attendre a une
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augmentation de la distribution de I'activation vers ce muscle, puisqu’il devient plus
favorable mécaniquement. Les ischio-jambiers offrent un modéle particulierement in-
téressant pour explorer cette question. D’'une part, leurs chefs musculaires présentent
des différences architecturales marquées (Kellis, 2018), et d’autre part, il est bien établi
que certains exercices de renforcement induisent des hypertrophies sélectives. Le
Nordic hamstring favorise I'’hypertrophie du ST, tandis que le stiff-leg deadlift cible da-
vantage le SM (Bourne et al., 2016b; Carmichael et al., 2022; Kawama et al., 2024).
Cette sélectivité permet d’'interroger directement le lien potentiel entre hypertrophie
musculaire et redistribution des stratégies d’activation.

Ainsi, I'objectif de I'étude (#2) était de déterminer si la distribution de I'activation mus-
culaire entre les chefs des ischio-jambiers était impactée par un entrainement chro-
nique de 9 semaines, induisant de I'’hypertrophie différente. Sur la base des modéles
du contréle moteur optimal, nous avons émis I'hypothése que la distribution de I'acti-
vation augmenterait pour le muscle hypertrophi€, en particulier vers le SM dans le

groupe stiff-leg deadlift, et pour le ST pour le groupe Nordic hamstring.

Trente-six étudiants, physiquement actifs, sans programme spécifique de renforce-
ment des ischio-jambiers et sans antécédents de blessures, ont participé a I'étude. Les
participants ont été répartis de maniere aléatoire en 3 groupes de taille égale : un
groupe contrdle (CON, n = 12), un groupe entrainement en Nordic Hamstring Exercise
(NHE, n = 12) et un groupe entrainement en Stiff-Leg Deadlift (SLD, n = 12). Le proto-
cole d’entrainement s’est déroulé sur 9 semaines, a raison de 3 séances hebdoma-
daires, soit un total de 27 séances. Les charges étaient fixées a 80% du 1RM et le
volume (séries et répétitions) progressait au fil des semaines (Tableau 3). Le groupe
contrble poursuivait ses activités habituelles sans entrainement supplémentaire. Avant
le début du protocole, une séance de familiarisation a permis d’enseigner et de stan-

dardiser les critéres techniques d’exécution des exercices.

Les mesures ont été réalisées avant et aprés les 9 semaines d’entrainement. La force
maximale a été évaluée a 'aide d'un test de 1RM pour les deux exercices. L’hypertro-
phie musculaire a été estimée par échographie 3D afin de mesurer le volume du SM,

du ST et du BFIh. L'activation musculaire a été enregistrée par EMG de surface au
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cours de I'exercice entrainé (ou des 2 exercices pour le groupe contréle), réalisé a
80% du 1RM. Deux paires d’électrodes étaient placées sur chaque chef musculaire et
les signaux étaient normalisés a partir de contractions volontaires maximales isomeé-
triques. Afin de contréler d’éventuelles différences de cinématique entre les deux ses-
sions de tests, les angles de hanche et de genou ont été mesurés a 'aide d'IMUs. Les
participants dont les variations cinématiques dépassaient de ~11,6° au genou ou a la
hanche étaient exclus des analyses. Cette valeur a été calculée comme le changement
minimum détectable lié a la mesure de cinématique par IMUs (Al-Amri et al., 2018).
Les changements de volume musculaire ont été analysés a I'aide de modéles linéaires
mixte intégrant les facteurs groupe (CON vs. NHE et CON vs. SLD) et muscle (SM,
ST, BFlh) ainsi que leur interaction, en considérant I'effet aléatoire lié aux participants.
Les variations d’activation musculaire lors du mouvement ont été évaluées par Statis-
tical Parametric Mapping (SPM) afin de comparer finement les profils temporels ’EMG
au cours du mouvement, et par des analyses de variance (ANOVA) sur les ratios d’ac-
tivation [SM/(}, SM, ST, BFlh)13, ST/lJs, BFIh/lJs]. Lorsque nécessaire, les comparai-
sons post hoc ont été réalisées avec une correction de Bonferroni. L'ensemble des
analyses a été conduit avec un seuil de significativité fixé a p < 0,05, et les tailles d’effet
ont été rapportées a 'aide des coefficients d de Cohen (1988).

Angles articulaires

Huit participants (NHE = 3 ; SLD = 1 ; CON = 4) ont présenté un changement de ciné-
matique supérieur au changement minimum détectable sur l'articulation du genou ou
de la hanche, menant a leur exclusion des analyses. Les résultats au regard des

angles articulaires pendant le mouvement sont présentés Figure 31.

3 1Js, somme des activations du SM, ST et BFIh
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Figure 31. Angles articulaires du genou et de la hanche mesurés avant et aprés l'entraine-
ment pour les groupes Nordic Hamstring (NHE), Stiff-leg deadlift (SLD) et Contréle (CON).
Les angles articulaires en fonction de I'amplitude de mouvement sont représentés par des
lignes fines (pour la hanche) et épaisses (pour le genou). Les couleurs vertes et roses repré-
sentent respectivement les données mesurées avant I'entrainement (pre) et apres l'entraine-
ment (post). L'écart-type est représenté par des courbes verticales. Les Panels A. et C. repré-
sentent les données du groupe CON lors du Nordic hamstring (A) et stiff-leg deadlift (C.). Les
Panels B. et D. représentent respectivement les données du groupe NHE en Nordic hams-
tring et du groupe SLD en stiff-leg deadlift.

Hypertrophie musculaire

L’analyse des changements de volumes musculaires a révélé un effet groupe (p =
0,004), les groupes NHE et SLD ont présenté une hypertrophie totale des ischio-jam-
biers supérieure a celle du groupe CON (p < 0,001 et p = 0,044, respectivement). Une
interaction significative groupe x muscle (p < 0,001) a également été observée. Les
analyses post hoc ont montré que le ST présentait une hypertrophie plus importante
dans le groupe NHE (+24,4 + 10,8%) que dans les groupes CON (+0,2 + 5,9%, p <
0,001, d = 1,52) et SLD (+5,5 + 9,3%, p < 0,001, d = 1,18). A l'inverse, dans le groupe
SLD, le SM présentait une hypertrophie significative (+11,2 £ 12,7%) comparativement
au groupe CON (+2,3 + 4,2%, p = 0,02), mais non différente du groupe NHE (+4,6 +
5,8%, p = 0,08). Aucun effet significatif n’a été observeé pour le BFlh (p = 0,28).

116



Nordic hamstring ~ }—+—— ‘,‘/mf\:\f”i re—t—t—

Stiff-leg deadlift ~ |—+—

Semimembraneux

'
i
/\_m\ Biceps fémoral longue portion
1 =
ControIeI;I;,I;\lll.l.l.l

| ' | ! | ! I Y I ¥ 1

T
-30 -20 -10 0 10 20 30 40 50 60
[ )

Changement de volume musculaire (%)

Figure 32. Représentation de la localisation de I'hypertrophie musculaire au sein des ischio-
jambiers aprés 9 semaines d’entrainement contre résistance. Les données du groupe Nordic
hamstring, stiff-leg deadlift et contréle sont présentées de haut en bas. Les données

moyennes sont représentées par un trait vertical.

Stratéqgies d'activation

Aucun changement significatif n’a été observé concernant les distributions d’activation
musculaire entre les chefs des ischio-jambiers apres 9 semaines d’entrainement. Plus
précisément, aucun effet temps, groupe ou leur interaction n’a été observé sur 'acti-
vation musculaire lors du mouvement (p > 0,05 pour chaque analyse SPM). Un effet
muscle a été observé pour le groupe NHE et SLD. Les analyses post-hoc ont démontré
une activation plus importante du BFIh que du ST (38%-100% de I'amplitude de mou-
vement) et du SM (54%-100% de I'amplitude de mouvement) en Nordic hamstring.
L'activation du SM était également plus importante que celle du ST (54%-100% de
'amplitude de mouvement). En stiff-leg deadlift, I'activation du ST était plus faible que

celle du SM et du BFlh sur 'ensemble du mouvement.

Concernant les distributions d’activation, aucun effet du temps, du groupe ou leur in-

teraction n’a été observé (tous les p > 0,05 ; Tableau 5).

11_7



Tableau 5. Distribution de I'activation musculaire des différents chefs des ischio-
jambiers lors du Nordic hamstring et stiff-leg deadflit avant (pre) et aprés (post) I'en-
trainement.

Exercise Nordic hamstring
Ratio SM/Js, % ST/Js, % BFlh/lJs, %
Temps Pre Post Pre Post Pre post
NHE 30,9+7,5 33,3+6,8 29,7+6,8 28,0x6,0 39,3+8,6 38,7+8,7

CON 30,8+6,1 31,8%6,1 30,8+4,9 30,7+4,2 37,979 37,5%8,1

Stiff-leg deadlift
SLD 39,2+7,6 40,3%9,1 20,7+4,0 21,3%5,0 40,1+9,4 38,4+9,8
CON 38,2+7,9 36,9+£9,2 21,1%4,2 22,2+4,9 40,6+4,8 41,3£12,3

SM, semimembraneux ; ST, semitendineux ; BFIh, biceps fémoral longue portion ; CON, groupe con-
tréle ; NHE, groupe Nordic hamstring ; SLD, groupe stiff-leg deadlift ; 1Js, ischio-jambiers

La représentation des données au regard de I'impact de I'’hypertrophie musculaire sur
la distribution de I'activation est visible Figure 33.
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Figure 33. Représentation de la relation entre la distribution de l'activation musculaire des
ischio-jambiers avant et aprés 9 semaines d'entrainement contre résistance, en présence
d’hypertrophie musculaire. Les panels A. et C. représentent les relations entre la distribution
de l'activation musculaire avant et apres ? semaines. Les données du groupe Contréle sont
présentées par les panels A. et C. de gauche et en gris. Les données des groupes Nordic
hamstring et stiff-leg deadlift sont présentées respectivement panel A. et C. de droite. La

distribution de ['hypertrophie musculaire est symbolisée par un symbole (rond, SM,
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semimembraneux ; triangle, ST, semitendineux ; carré, BFlh, biceps fémoral longue portion)
de couleur en fonction de la distribution de I'hypertrophie sur le muscle (rouge = 100% ;
bleu = 0%). Les changements de volume musculaire aprés 9 semaines d’entrainement sont
présentés panel B. et D. pour les groupes Nordic hamstring et stiff-leg deadlift respective-
ment. *Différence significative (p < 0,05) de changement de volume musculaire par rapport

au groupe Contréle. IJs, ischio-jambiers.

L'étude (#2) démontre la robustesse des stratégies d’activation musculaire entre les
chefs des ischio-jambiers, malgré des changements architecturaux induits par 9 se-
maines d’entrainement contre résistance. Comme attendu, les deux programmes de
renforcement se sont traduits par des adaptations morphologiques différentes : une
hypertrophie marquée du ST (+24,4%) dans le groupe NHE, et du SM (+11,2%) dans
le groupe SLD. Ces résultats confirment le caractére sélectif de ces exercices, déja
décrit dans la littérature, et illustrent la capacité de I'entrainement a cibler de maniere
distincte les chefs musculaires des ischio-jambiers.

Le résultat principal de cette étude est que la redistribution des volumes musculaires
ne s’est accompagnée d’aucune modification de la distribution de I'activation, ni dans
le groupe NHE ni dans le groupe SDL. Les ratios d’activation (ST/IJs, SM/IJs, BFIh/IJs)
sont restés stables aprés I'entrainement, et les analyses n’ont révelé aucun effet signi-
ficatif du temps ni d’'interaction temps x groupe. Ainsi, les stratégies d’activations mus-
culaires semblent constituer une caractéristique stable dans le temps, indépendante
des changements architecturaux (Crouzier et al., 2019; Hug et al., 2019). Cette obser-
vation tend a refléter davantage une « habitude motrice » (De Rugy et al., 2012) qu’une
adaptation plastique systématique aux modifications mécaniques. Ces résultats s’op-
posent donc partiellement a la prédiction issue de la théorie du contréle moteur optimal
(Todorov, 2004), selon laquelle I'activation devrait se déplacer vers le muscle devenu
le plus efficace mécaniquement, c’est-a-dire celui dont les capacités de production de
force ont augmenté. Le fait que I'’hypertrophie sélective du SM ou du ST ne se traduise
par aucun changement d’activation suggere que, dans le cas des ischio-jambiers, les
contraintes neuromécaniques et les schémas de commande sont fortement ancrés.

L'activation semble davantage déterminée par la stratégie motrice individuelle et par
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la spécificité de la tache que par la seule capacité de production de force des différents

muscles.

En conclusion, cette étude met en évidence que les stratégies d’activation des ischio-
jambiers constituent un paramétre robuste, qui ne se modifie pas en réponse a des
changements de volume musculaire. Cette stabilité suggére que la répartition de I'ac-
tivation entre les chefs musculaires est propre a chaque individu et reste conservée
dans le temps. Bien que stables, nous ne savons pas aujourd’hui comment ces stra-
tégies d’activation, et plus largement les coordinations musculaires, impactent les
adaptations musculaires chroniques. Cet objectif composant la derniére étude de la
thése dans laquelle les coordinations musculaires ont été mesurées afin d’expliquer,

puis prédire, la localisation de I'hypertrophie au sein des ischio-jambiers.
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ETUDE (#3). COMPORTEMENTS NEUROMECANIQUES
ET LOCALISATION DE L'HYPERTROPHIE MUSCULAIRE
AU SEIN DES ISCHIO-JAMBIERS

METHODES RESULTATS
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L’estimation des forces musculaires par la modélisation
musculosquelettique permet de mieux comprendre la localisation de
I’hypertrophie musculaire
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courpaille L. Muscle force drives hamstring damage and hypertrophy, unless passive
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L’entrainement contre résistance constitue la stratégie la plus efficace pour développer
et préserver la masse musculaire et les fonctions motrices tout au long de la vie. Ses
bénéfices sont largement documentés, tant pour la performance que pour la sante,
notamment dans la prévention de la sarcopénie liée a 'dge (Kraemer et al., 2002; Seo
et al., 2021). Les premieres phases d’entrainement sont marquées par une augmen-
tation de la synthése protéique musculaire, principalement dédiée a la réparation des
fibres aprés les dommages induits par I'exercice. Avec la répétition des séances, cette
synthése se réoriente progressivement vers 'accumulation de protéines contractiles,
conduisant a une augmentation durable du volume musculaire, appelée I'hypertrophie
(Damas et al., 2016, 2018). Cependant, 'amplitude de cette hypertrophie varie forte-
ment, non seulement entre individus (Ahtiainen et al., 2016; Hubal et al., 2005), mais
aussi entre muscles synergistes d'un méme groupe comme expliqué précédemment

pour les ischio-jambiers (Bourne et al., 2016b).

La littérature récente identifie plusieurs déterminants potentiels de I'’hypertrophie,
parmi lesquels la tension mécanique (i.e., la force), le stress métabolique et les dom-
mages musculaires (Schoenfeld, 2010; Wackerhage et al., 2019). Toutefois, le rble
spécifique des paramétres neuromécaniques, tels que la force estimée expérimenta-
lement, I'activation ou la longueur d’opération des fibres, reste débattu. Parmi ces fac-
teurs, la production de force musculaire apparait donc comme un candidat majeur a la
survenue d’hypertrophie musculaire. En effet, en plus d’étre associée a la tension mé-
canique lors de I'entrainement, la production de force a préalablement été décrite
comme influengant la création de dommages musculaires (Warren et al., 1993). De
maniére concomitante, I'entrainement réalisé a des hauts niveaux de longueurs mus-
culaires a été associé de maniére répétée a des augmentations plus importantes de
la force et du volume musculaire (Kassiano et al., 2023a; Kassiano et al., 2023b; Maeo
etal., 2021, 2024; Pedrosa et al., 2022; Wolf et al., 2025). Ces travaux suggerent qu’un
muscle entrainé dans une position allongée pourrait bénéficier d’'un stimulus méca-
nique plus favorable a I'hypertrophie. Néanmoins, la contribution exacte de ce para-
métre reste difficile a isoler, car il est souvent confondu avec d’autres variables telles

que la force, la vitesse d’exécution ou le niveau d’activation.

123



Jusqu’a présent, la majorité des travaux utilisant la modélisation musculosquelettique
dans les sciences du sport se sont concentrés sur la prédiction des forces ou moments
articulaires (Carbone et al., 2016; Collings et al., 2023). En revanche, aucune étude a
ce jour n’a relié directement ces paramétres neuromécaniques a des mesures expeéri-
mentales d’adaptations musculaires a I'entrainement comme I'’hypertrophie. Identifier
quels parameétres discrimine le mieux la distribution des adaptations chroniques entre
les chefs ischio-jambiers représenterait une avancée importante, tant pour la compré-
hension des mécanismes d’adaptation que pour I'optimisation des programmes d’en-

trainement.

Dans cette derniére étude, nous avons donc cherché a déterminer les déterminants
neuromécaniques de I'hypertrophie musculaire des ischio-jambiers aprés 9 semaines
d’entrainement contre résistance. En combinant des mesures de volume musculaire
obtenues par imagerie et des estimations neuromécaniques issues de la modélisation
assistée par EMG, nous avons comparé les deux mémes exercices mobilisés dans
I'étude (#1) : (i) le Nordic hamstring et (ii) le stiff-leg deadlift. Nous avons formulé des
hypothéses identiques a celles de I'étude (#1). La premiére était qu’au sein d’'un exer-
cice, le muscle produisant le plus de force serait le muscle bénéficiant le plus d’hyper-
trophie musculaire. La deuxieme était qu’entre les exercices, un méme muscle produi-

sant plus de force présenterait plus d’hypertrophie musculaire post entrainement.

Le protocole d’entrainement, ainsi que les participants étaient exactement les mémes
dans I'étude (#3) que dans 'étude (#2). L'organisation du programme d’entrainement
est donc présentée ETUDE (#2). LA ROBUSTESSE DES COORDINATIONS MUSCULAIRES EN
PRESENCE D'HYPERTROPHIE MUSCULAIRE : : Tableau 3.

Les paramétres neuromeécaniques (activation, force, longueur) ont été extraits a partir
de la modélisation musculosquelettique assistée par EMG avant le début de I'entrai-
nement chronique, mais également aprés 3 semaines d’entrainement™, lors de la

séance #10. Ces estimations ont été comparées aux variations de volume musculaire

4 De maniére importante, les données présentées dans ce travail sont les données récoltées aprés 3
semaines d’entrainement, lors de la séance #10. Le rationnel derriére ce choix est présenté en Annexe
n°2 - ANALYSE DES DONNEES RECUEILLIES APRES 3 SEMAINES D'ENTRAINEMENT
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afin d’identifier les déterminants neuromécaniques de I'hypertrophie. Enfin, un modéle
d’apprentissage supervisé type machine learning a été entrainé a partir de ces para-
meétres pour prédire la distribution de I'hypertrophie entre les chefs des ischio-jambiers,
ainsi que le rang musculaire au regard des adaptations, et validé selon une procédure

LOSO afin d’évaluer sa capacité a généraliser a de nouveaux participants.

Gains de force musculaire

Aprés 9 semaines d’entrainement, les deux groupes expérimentaux ont présenté des
gains de force significatifs dans leurs exercices respectifs. Le groupe NHE a montré
une augmentation moyenne de 37,4 + 13,8% de la 1RM, significativement supérieure
a celle du groupe contréle (différence moyenne = 15,5%, p = 0,02, d = 0,94). De méme,
le groupe SLD a présenté une amélioration de 34,0 + 21,2%, supérieure a celle du
groupe CON (difféerence moyenne = 21,6%, p = 0,01, d = 1,36).

Hypertrophie musculaire

Les résultats relatifs aux changements de volume des ischio-jambiers aprés I'entrai-
nement chronique pour les groupes CON, NHE et SLD sont présentés ETUDE (#2). LA
ROBUSTESSE DES COORDINATIONS MUSCULAIRES EN PRESENCE D'HYPERTROPHIE MUSCU-
LAIRE : : Figure 32.

Paramétres neuromécaniques associés a I'hypertrophie

Les parameétres issus de la modélisation musculosquelettique ont montré une interac-
tion significative groupe x muscle pour la longueur et I'activation musculaires (tous p

<0,01). Aucune interaction n’a été observée concernant la force musculaire (p > 0,05).

Différences inter-muscles. Dans le groupe NHE, le ST présentait des longueurs re-
latives plus élevées que le SM (p < 0,001, d = 1,87) et le BFIh (p < 0,001, d = 2,42).
Dans le SLD, aucune différence significative n'a été retrouvée entre les trois muscles
(tous p 2 0,22). Concernant I'activation musculaire, aucune différence n’a été observée

entre les muscles au sein d’'un méme exercice (p 2 0,11).
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Différences inter-exercices. Les longueurs musculaires relatives étaient plus élevées
dans le groupe SLD que dans le groupe NHE pour le SM (p < 0,001, d = 1,70) et le
BFlh (p < 0,001, d = 2,36), mais pas pour le ST (p = 0,42). Les niveaux d’activation
étaient significativement plus faibles dans le groupe SLD que dans le groupe NHE pour
le SM, le ST et le BFlh (p < 0,001, d = 2,18). Aucun effet ou interaction significatif n’a
été observée pour la force musculaire (p = 0,12).

Différences interindividuelles. Les corrélations entre les distributions de parameétres
neuromécaniques et d’hypertrophie ont montré une relation positive entre la longueur
musculaire et I'hnypertrophie dans le groupe NHE (r = 0,70, p < 0,001). Dans ce méme
groupe, une corrélation positive a €également été observée entre la force musculaire et
I'hypertrophie (r = 0,45, p = 0,001), ainsi qu’'une corrélation négative entre I'activation
musculaire et I'’hypertrophie (r = -0,50, p = 0,003). Dans le groupe SLD, aucune cor-
rélation significative n’a été mise en évidence (r < 0,34, p = 0,068). Ces résultats sug-
gérent que, dans le cadre du Nordic hamstring, les différences intermusculaires d’hy-
pertrophie s’accompagnent de différences de longueur musculaire relative et, dans

une moindre mesure, de force produite pendant I'exercice.
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rents paramétres neuromécaniques issus de la modélisa-

tion musculosquelettique dans le groupe Nordic hamstring (NHE) et stiff-leg deadflit (SLD).
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Le panel A. représente les patterns de données sur le mouvement pour le semimembraneux
(SM), semitendineux (ST) et biceps fémoral longue portion (BFIh). Le panel B. représente les
résultats des différents modeles linéaires mixtes réalisés pour (i) la longueur musculaire, (ii)
'activation musculaire et (iii) la force musculaire. Seules les différences intermusculaires au
sein d’un méme exercice sont présentées. Enfin, le panel C. représente les coefficients de
corrélation par exercice et par paramétre (panel supérieur) ainsi que les visualisations des
points individuels entre les différentes distributions de paramétres neuromécaniques et la
distribution de I'hypertrophie musculaire. Les corrélations apparaissent en couleur ou en gris
en fonction de leur significativité. Lopt = longueur optimale ; * = différence significative inter-

muscles pour un méme exercice, le seuil de significativité était placé a p < 0.05.

Prédiction de la localisation de I'hypertrophie musculaire

Le modéle machine learning a été entrainé sur 57 observations (i.e., 3 muscles X n —
Lparticipants) €t €xécuté sur 3 a chaque itération. En validation croisée LOSO, le mo-
deéle a atteint un R? global de 0,38 pour la prédiction de la distribution de I'hypertrophie
entre muscles. Dans la prédiction de rang, 63% des muscles ont été correctement
classés selon leur rang d’hypertrophie (#1, #2, #3). Le muscle le plus hypertrophié a
été correctement identifié dans 75% des cas (16/20), avec un taux de vrais positifs de
79% pour les prédictions de rang #1 et un taux de vrais négatifs de 90%. Les erreurs
concernaient principalement les rangs secondaires (#2 et #3), moins discriminants
lorsque I'hypertrophie était concentrée sur un seul muscle. Ces résultats indiquent
qu’'un modéle d’apprentissage supervisé simple, entrainé sur des paramétres neuro-
meécaniques, peut décrire de maniere cohérente le muscle le plus hypertrophié aprés

un protocole d’entrainement contre résistance.
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Figure 35. Représentation des résultats prédictifs. Le panel A. représente la prédiction de la
distribution de I'hypertrophie musculaire. La droite de régression est représentée en trait
continu bleu et l'intervalle de confiance (5-95%) par une aire bleu clair. Les panels B. (groupe)
et C. (individus) représentent les prédictions des rangs musculaires en fonction de leur gain
de volume (#1 = muscle ayant le plus d’hypertrophie, #2, #3).

N CONCLUSION

Les résultats de cette derniére étude montrent que la localisation de I'’hypertrophie au
sein des ischio-jambiers dépend étroitement du type d’exercice réalisé et des compor-
tements neuromécaniques associés a chaque chef musculaire. Aprés 9 semaines
d’entrainement, les deux exercices ont entrainé des gains de force et de volume mus-
culaire significatifs, mais les profils d’adaptation différaient selon la tache. Le Nordic
hamstring a induit une hypertrophie marquée et sélective du ST, tandis que le stiff-leg
deadlift a principalement affecté le SM, bien que non supérieur au groupe NHE, abou-
tissant a des modéles d’adaptation spécifiques a I'exercice, comme suggéré par de
précédents travaux (Bourne et al., 2016b; Maeo et al., 2024).

Dans la continuité de I'étude (#1), les larges différences d’adaptations a I'entrainement
dans le groupe NHE semblaient intimement liées aux différences de longueur muscu-

laire et de force entre les chefs. Dans ces conditions, le ST était (i) le seul muscle
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hypertrophié (+24,4%, p < 0,001, d = 1,53) et (ii) plus étiré que le SM (p < 0,001, d =
1,89) ou le BFlh (p < 0,001, d = 2,41). Bien que non significative, une différence de
force modérée a été observée entre le ST et les autres chefs (d = 0,96 vs. SM et d =
0,78 vs. BFIh). Les estimations faites a I'aide de la modélisation musculosquelettique
ont montré des corrélations significatives entre la distribution de I'hypertrophie et la
distribution respective de longueur musculaire (r = 0,70) et de force (r = 0,45). De la
méme maniére que sur le modele des dommages musculaires, le ST présentait des
niveaux d’hypertrophie musculaire plus faibles dans le groupe SLD que dans le groupe
NHE (p < 0,001, d = 1,20), malgré des niveaux d’'étirement identiques voire plus éle-
vées (d = 1,90, non significatif). Dans 'ensemble, cette étude chronique confirme des
mécanismes communs, notamment au regard de la longueur et de la force musculaire,
a la génération des dommages musculaires et de I'’hypertrophie a I'entrainement sur
les ischio-jambiers, qui seront discutés par la suite.

Enfin, le modele machine learning entrainé a partir des paramétres neuromécaniques
a montré une capacité plus faible a prédire la répartition de I'hypertrophie entre les
chefs ischio-jambiers (R? = 0.38), mais identifiant correctement le muscle le plus hy-
pertrophié dans 75% des cas (15/20). Ces résultats suggérent que les paramétres
neuromécaniques extraits par modélisation peuvent constituer des indicateurs perti-
nents pour décrire et anticiper la variabilité inter-muscles des adaptations a I'entraine-

ment.
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CHAPITRE 4 : DISCUSSION GENERALE




Au vu de leurs différences reconnues de caractéristiques mécaniques (Kellis, 2018;
Kellis et al., 2012; Kellis & Blazevich, 2022) et nerveuses (Sahinis et al., 2024, 2025),
ainsi que de leur prévalence de blessure dans le sport (Ekstrand et al., 2016), les
ischio-jambiers offraient un cadre expérimental parfait. Ce travail de thése visait a
mieux comprendre le réle des parameétres neuromécaniques, notamment de la force,
dans les larges différences inter-muscles de dommages musculaires (Bourne et al.,
2016a; Mendez-Villanueva et al., 2016) d’hypertrophie (Frouin et al., 2024; Maeo et
al., 2021, 2024) retrouveées entre les exercices et entre les individus aprés un méme
protocole d’entrainement. Ce travail est le premier a confronter les estimations de
forces faites par la modélisation musculosquelettique a des données expérimentales
d’altérations et d’adaptations musculaires individuelles. Concernant les études mises
en place, I'étude (#1) démontre que dans le cas d’'atteintes musculaires trés différentes
entre les chefs comme lors du Nordic hamstring ou du leg-curl isocinétique, ces diffé-
rences s’expliqueraient principalement par des différences de longueur musculaire, et
dans une moindre mesure de force, entre les chefs. Les études (#2) et (#3) de cette
these étaient un entrainement chronique de neuf semaines. L'étude (#2) démontre que
les stratégies d’activation sont robustes dans le temps, en présence d’'une hypertro-
phie sélective. Enfin, les résultats de I'étude (#3) mettent en avant que les différences
inter-muscles d’hypertrophie musculaire aprés un entrainement en Nordic hamstring
étaient principalement liés a des différences de longueur et de force musculaire dans
le mouvement. Encore une fois, ces paramétres n’expliquent pas les différences d’hy-

pertrophie inter-muscles en SLD, ni les différences inter-exercices.

Les résultats clés des études seront discutés dans ce quatriéme et dernier chapitre.
Dans un premier temps, (1.) les considérations méthodologiques liées a I'estimation
des forces musculaires a l'aide de la modélisation musculosquelettique seront expo-
sées. Dans cette partie, les bonnes pratiques et précautions au regard de I'utilisation
de 'EMG de surface, mais également de la modélisation musculosquelettique seront
présentées. Par la suite, cette discussion générale traitera (2.) de I'impact des conte-
nus de I'entrainement contre résistance sur les comportements neuromécaniques des
ischio-jambiers puis (3.) des conséquences structurelles musculaires de ces compor-
tements neuromécaniques. Enfin, (4.) des applications pratiques, et perspectives de

recherche de ce travail seront présentées pour clore ce chapitre, et ce document.
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N CONSIDERATIONS METHODOLOGIQUES LIEES A L'ESTIMATION
DES FORCES INDIVIDUELLES MUSCULAIRES PAR MODELISATION
MUSCULOSQUELETTIQUE

La modélisation musculosquelettique est une réelle opportunité dans les sciences du
sport car la mesure directe non invasive des forces individuelles musculaires n’est pas
possible in vivo. Dans ce travail, 'estimation des forces a été réalisée a I'aide de mo-
délisation musculosquelettique assistée par EMG (Lloyd & Besier, 2003; Sartori et al.,
2014). Il est important de rappeler différentes considérations méthodologiques asso-
ciées a son utilisation. En effet, ces modéles sont basés sur les signaux d’excitation
musculaire récoltés par EMG de surface, qui peuvent eux-mémes faire face a certaines
limites méthodologiques (Hug & Tucker, 2017b; Merletti & Farina, 2016). De la méme
maniére, les modélisations mécaniques musculaires simplifiees (Millard et al., 2013;
Rajagopal et al., 2016; Zajac, 1989), issues de données cadavériques (Ward et al.,
2009) présentent d'importantes limites. La partie suivante vise a présenter l'influence
potentielle de chacune des limites sur les conclusions associées a ce travail de thése.

1. La mesure de I'excitation musculaire par EMG de surface

L'EMG de surface reste un outil largement utilisé pour étudier les coordinations mus-
culaires, mais plusieurs auteurs ont souligné la prudence nécessaire a son interpréta-
tion (Hug & Tucker, 2017b; Merletti & Farina, 2016). Le signal récolté par EMG de
surface refléte I'activité électrique des fibres situées sous les électrodes, pouvant étre
spatialement peu représentatif selon les systémes. Pour exemple, les électrodes en
condition bipolaire utilisées dans cette thése permettaient une capture de l'activité
électrique sur 2,5 cm du muscle, ce qui peut poser un probleme de représentativité
pour des muscles longs comme les ischio-jambiers (~26cm en moyenne, Kellis et al.,
2012). Plusieurs travaux ont montré que l'activation peut varier le long de l'axe
proximo-distal des ischio-jambiers (Hegyi et al., 2018; Watanabe et al., 2021). Ainsi,
une seule mesure sur 2,5 cm de longueur ne peut pas refléter fidelement I'activité
globale du muscle. Pour pallier ce manque de représentativité, deux paires électrodes
ont été placées sur chaque chef des ischio-jambiers, puis moyennées entre elles. Ce
choix visait a capturer un signal plus représentatif du comportement global de chaque
muscle (Boyer et al., 2021). Cette double mesure a aussi permis d’identifier d’éven-

tuelles électrodes défectueuses ou trop exposées a du bruit, et ainsi limiter les risques
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de perdre les données relatives a un chef des ischio-jambiers. Ce compromis a permis
de conserver une méthode applicable en contexte dynamique tout en améliorant la

fiabilité des données.

Un autre biais majeur de 'EMG de surface est la diaphonie musculaire, c’est-a-dire la
contamination du signal par les muscles adjacents. Ce phénoméne est amplifié lors-
qgue les muscles sont fins et se superposent partiellement, comme le SM et le ST. Pour
limiter ce risque, la localisation des électrodes a été guidée par échographie, de ma-
niére a visualiser précisément les limites latérales de chaque muscle avant la pose des
électrodes. Cette étape a permis de placer les électrodes au centre du corps muscu-
laire, dans des zones ou le recouvrement anatomique entre muscles est minimal. Cette
procédure, appliquée systématiquement a tous les participants, a permis d’assurer la
cohérence du placement entre individus et d’améliorer la qualité du signal d’excitation

recueilli.

Enfin, le signal EMG est également influenceé par la position articulaire et par les pro-
prietés mécaniques du muscle. La longueur, la vitesse de contraction et la pennation
modifient la quantité de tissu contractile sous I'électrode (Merletti & Farina, 2016). Ces
effets rendent difficile la comparaison directe entre muscles ou entre exercices sans
tenir compte du contexte mécanique. Pour limiter cette variabilité, les signaux ont été
normalisés a partir de contractions maximales réalisées dans des positions articulaires
proches de celles des exercices testés (Besomi et al., 2020). Cette procédure a permis
de réduire les biais liés a la longueur musculaire ou a la géométrie articulaire et d’as-

surer une meilleure comparabilité entre conditions.

Pour vérifier la validité des signaux obtenus, nos résultats peuvent étre comparés a
des études de référence utilisant de ’'HD-EMG ou I'IRM, méthodes peu ou pas influen-
cées par les limites susmentionnées. Les résultats observés dans nos données repro-
duisent fidélement celles décrites par ces méthodes. Comme rapporté dans les tra-
vaux de Hegyi (2018, 2019) utilisant ’'HD-EMG, I'activation musculaire des ischio-jam-
biers était plus faible lors de réalisation de variantes de deadlift (Romanian ou stiff-leg)
que lors d’exercices de flexion de genou comme le Nordic hamstring ou le leg-curl.
Dans I'étude chronique et a une intensité représentant 80% de la 1RM, I'activation
moyenne des ischio-jambiers était de 30,0 + 7,7% en Nordic hamstring et 12,4 £ 10,1%

en stiff-leg deadlift. Au-dela du niveau global d’activation, la distribution relative entre

135



les muscles suivait également les patterns décrits dans la littérature. Les études utili-
sant ’'HD-EMG ou I'lRM ont montré qu’un inversement de 'activation s’opérait entre le
ST etle SM selon le type de mouvement, avec une contribution relative plus importante
du SM dans les exercices d’extension de hanche, et un effet inverse du ST dans les
exercices de flexion de genou (Bourne et al., 2016a; Mendez-Villanueva et al., 2016).
Ce pattern a été retrouvé dans I'étude de Boyer et al., (2021) utilisant trois paires élec-
trodes d’EMG de surface par muscle, et également dans nos données. Une illustration
est donnée par le groupe CON de I'étude (#2) et (#3) qui a réalisé les deux exercices.
Sur ces mémes participants, le ratio d’activation SM/IJs augmentait lors du stiff-leg
deadlift (38,2 £ 7,9%) et diminuait lors du Nordic hamstring (30,8 + 6,1%), avec un effet
inverse sur le ratio ST/IJs (Nordic hamstring, 30,8 + 4,9% et stiff-leg deadlift, 21,1 £
4,2%, respectivement). Ces observations confirment que les tendances décrites a par-
tir d’approches de référence a haute résolution, comme 'HD-EMG ou I'|RM, se retrou-
vent également avec les enregistrements de surface réalisés dans cette thése.

En résumé, bien que I'enregistrement de I'excitation musculaire a I'aide d’'EMG de sur-
face puisse faire face a certaines limites méthodologiques, la combinaison d’un place-
ment a I'aide de I'échographie, d’un double enregistrement par muscle et d’'une nor-
malisation adaptée a permis de fiabiliser les données recueillies. De plus, les résultats
obtenus reproduisaient les tendances observées avec d’autres techniques, soutenant

la validité des signaux utilisés comme entrée de la modélisation musculosquelettique.

2. L'estimation des forces par la modélisation musculosquelettique

Pour les chercheurs, I'utilisation de simulations et de solutions mathématiques est une
réelle opportunité de mieux comprendre la complexité derriére le mouvement humain.
La modélisation musculosquelettique utilise des suites d’équation et de simplification
physiques et physiologiques de maniére a simuler ou prédire des sorties bioméca-
niques liées au mouvement comme des moments de force aux articulations ou des
forces musculaires individuelles (Wakeling et al., 2023, pour revue). Cependant, la
présence concomitante de données d’entrée elles-mémes sujettes aux erreurs et de
manque de méthode de référence de validation entrainent des considérations métho-
dologiques importantes (Chéze et al., 2015). Dans leur étude « Is my model good
enough ? », Hicks et al., (2015) exposent plusieurs pistes pour une utilisation adéquate
et valide des modeéles musculosquelettiques.
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2.A. Un modéle individualisé

L'un des principaux défis de la modélisation musculosquelettique consiste a person-
naliser le modéle aux caractéristiques anthropométriques et musculotendineuses de
chaque individu. En effet, la longueur des segments, les volumes et architectures mus-
culaires, les insertions musculaires et les bras de levier varient fortement d’un sujet a
'autre, ce qui influence directement les estimations de moments articulaires et de
forces musculaires (Ackland et al., 2012; De Groote et al., 2010; Gerus et al., 2013;
Luis et al., 2022). Pour cette raison, chaque modéle utilisé dans ce travail a été mis a
I'échelle a partir des dimensions anthropométriques individuelles. Cette étape de sca-
ling permet de reproduire le plus fidélement possible la géométrie du systéme muscu-
losquelettique, mais elle ne suffit pas toujours a garantir un comportement musculaire
réaliste. Des auteurs ont en effet montré que les erreurs de prédiction peuvent dépas-
ser 30% si les parametres musculotendineux (lyy¢, ls:, Fnax) N€ sont pas individualisés
(Hicks et al., 2015; Redl et al., 2007). Pour réduire ces erreurs, nous avons appliqué
les procédures d’optimisation proposées par Modenese et al. (2016) et les algorithmes
de calibration suggérés dans les modeélisations pilotées par EMG (Lloyd et Besier,
2003 ; Sartori et al., 2012 ; Pizzolato et al., 2015), qui permettent d’ajuster les para-
meétres musculotendineux afin de maintenir les muscles dans leur amplitude de fonc-
tionnement physiologique. Plus précisément, I'approche de Modenese et al. (2016)
vise a recalculer, apres mise a I'échelle du modéle, les [,,, et les I, pour chaque
muscle en s’assurant que, dans le modéle final, les fibres opérent autour de leur lon-
gueur optimale, comme dans le modele de référence. Ces ajustements, qui restent
souvent invisibles pour l'utilisateur, ont un impact direct sur la précision des simula-
tions. De maniéere additionnelle, pour les participants de I'étude (#3), les volumes mus-
culaires des ischio-jambiers (i.e., SM, ST et BFlh), et donc leurs F;}},, respectives ont
été individualisés dans les modéles de maniére a considérer les éventuelles diffé-
rences interindividuelles de volume musculaire des ischio-jambiers. En effet, dans nos
données, 3 participants sur 36 présentaient le BFIh comme le chef le plus volumineux
des ischio-jambiers, 6 sur 36 le ST et 27 sur 36 le SM.

En résumé, chaque modele a été individualisé pour représenter au mieux la géométrie

et les propriétés musculaires de chaque participant. Cette approche constitue un
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préalable indispensable avant d’interpréter les forces ou les moments simulés en

termes physiologiques.

2.B. Les limites inhérentes a la modélisation

Dans les modélisations musculosquelettiques « Hill-Type », chaque unité muscle-ten-

don est représentée comme un seul trajet unidimensionnel reliant deux tendons (Figure
18). Cette simplification implique que toutes les fibres d’'un muscle sont supposées

changer de longueur de facon identique, s’éloignant considérablement du comporte-
ment physiologique 3D d’'un muscle. Le modéle 1D tend donc a : (i) surestimer la vi-
tesse de déformation musculaire et donc réduire considérablement (en concentrique)
la force musculaire produite selon la relation-force vitesse de Hill (1938) ainsi que (ii)
surestimer la force passive lorsque le muscle est étiré au-dela de sa longueur optimale.
Pour compenser ces pertes artificielles liées a la surestimation de la vitesse des fibres,
les auteurs suggérent d’augmenter la tension spécifique utilisée pour le calcul de la
force dans les modeéles [jusqu’a 60 N/cm? dans Rajagopal et al., (2016)], ce qui semble
élevé chez 'humain (Persad et al., 2024). Enfin, une autre limite importante provient
du fait que tous les muscles partagent la méme relation force—longueur—vitesse, indé-
pendamment de leur architecture (Rajagopal et al., 2016). Pourtant, pour exemple, la
longueur des fibres et I'angle de pennation influencent fortement la composante pas-
sive de la force (Lieber, 2010). Les muscles a fibres longues et faible pennation,
comme le ST, s’allongent davantage pour une méme longueur relative de MTU et dé-
veloppent donc moins de tension passive que des muscles a fibres plus courtes et plus
pennées, comme le SM ou le BFIh (Kellis et al., 2012; Ward et al., 2009). Cette dis-
tinction est importante, car le modéle actuel ne tient pas compte de ces différences
architecturales : il attribue la méme raideur passive a tous les muscles. Ainsi, il est
probable que la force passive du SM voire du BFIh sous-estimée. Cette limite sera
discutée plus tard dans ce document grace a nos données.

2.C. Validation et fiabilité du modéle

La validation du modéle est une étape importante dans la confiance accordée aux
données modélisées. Cette validation repose classiquement sur les principes établis
par les travaux de Lloyd & Besier (2003) ou Sartori et al. (2014), consistant a vérifier
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la capacité du modéle calibré a reproduire les moments articulaires expérimentaux et

a ajuster le moins possible les signaux EMG mesurés.

Comme présenté , les paramétres musculotendineux (l,,;, Ls; et coefficients de force)
ont été optimisés (une seconde fois pour [, et l,;) lors d'une phase de calibration de
facon a minimiser I'écart entre les moments articulaires simulés et les moments expé-
rimentaux issus de la dynamique inverse. Comme observeé par Pizzolato et al. (2015),
cette étape améliorait considérablement la précision des prédictions : dans leur étude,
le modele calibré réduisait I'erreur quadratique moyenne des moments articulaires
d’environ 50% par rapport au modele non calibré, atteignant des valeurs de d’erreur
moyenne proches de 0,18 Nm/kg au genou et 0,24 Nm/kg a la cheville, avec des R?
supérieurs a 0,8. Dans notre travail, les comparaisons entre moments mesurés et si-
mulés présentaient le méme niveau de concordance en Nordic hamstring, confirmant
la validité mécanique du modele. Les moments articulaires comme les excitations ont
présenté des niveaux de concordance fort (tous les R? = 0,91 pour les moments arti-
culaires et les excitations musculaires des ischio-jambiers). Dans le groupe SLD, les
moments articulaires de la cheville, du genou et de la hanche étaient proches de ceux
calculés par dynamique inverse (R? 2 0,89). Cependant, nous avons trouvé des ajus-
tements d’excitations légérement supérieurs dans cette condition, (R> moyen = 0,60
pour les ischio-jambiers). Ces différences s’expliquent probablement par la nature de
la tache modélisé. En effet le stiff-leg deadlift entraine des amplitudes articulaires
larges, particulierement a la hanche, avec des angles de flexion pouvant aller jusqu’a
100°. Bien qu’un modele adapté a ces hautes amplitudes ait été volontairement utilisé
dans cette thése (Catelli et al., 2019), il est possible que ces différences soient dues a
ces amplitudes. De maniére intéressante, 'impact semblait équivalent entre les diffé-

rents chefs des ischio-jambiers, ne créant pas de différences intermusculaires.
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ACQUISITION DE DONNEES MOMENTS EXPERIMENTAUX VS.  EXCITATIONS MUSCULAIRES
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Figure 36. Représentation de la validation du modéle. Les données d'entrée, la validation des
moments expérimentaux vs. prédits et le niveau d’accord entre excitations musculaires expé-
rimentales et excitations musculaires ajustées sont présentées de gauche a droite. Ces don-
nées sont les données relatives a l'entrainement chronique, donc a I'étude (#2) et (#3) Les
données relatives au groupe Nordic hamstring (NHE) sont présentées sur la partie supérieure
de la figure. Les données relatives au groupe stiff-leg deadlift (SLD) sont présentées sur la

partie inférieure de la figure.

Cette double validation, mécanique et neuromusculaire confirme la capacité du mo-
déle a représenter a la fois la production de moment et la stratégie d’activation réelle
de l'individu. Comme le soulignent Pizzolato et al., (2015) un modéle piloté par EMG
bien calibré capture fidelement les contributions musculaires aux moments articulaires
sans nécessiter de criteres d’optimisation arbitraires. A I'aide de la modélisation mus-
culosquelettique, les forces individuelles produites par les ischio-jambiers, ainsi que
les différents parametres neuromécaniques amenant a ces forces ont pu étre esti-

meées.

N LENTRAINEMENT COMME MODULATEUR DU COMPORTEMENT
NEUROMECANIQUE DES ISCHIO-JAMBIERS

Dans I'entrainement contre résistance des ischio-jambiers, un nombre trés important
d’exercices est couramment utilisé (Bourne et al., 2018). Ces exercices peuvent solli-

citer les ischio-jambiers dans leur fonction de fléchisseurs du genou (i.e., leg-curl,
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Nordic hamstring), comme d’extenseurs de la hanche (hip extension, deadlift). Bien
que ces exercices soient populaires, les comportements individuels des différents
chefs pendant I'entrainement restent étonnamment tres peu documentés. Les conte-
nus de programmes de renforcement sont donc souvent construits sur des supposi-
tions concernant leur activation, ce qui est trés différent de la force produite (Collings
et al., 2025).

1. L'impact des contenus de lI'entrainement sur la mécanique des ischio-jam-

biers

A notre connaissance, uniquement deux études ont étudié le comportement muscu-
laire du BFlh (et non de tous les chefs) pendant différents exercices d’entrainement
contre résistance (Raiteri et al., 2021; Van Hooren et al., 2022) a I'aide d’'un modéle
musculosquelettique couplé a des mesures échographiques. Leurs résultats ont mon-
tré que la longueur moyenne des fibres musculaires du BFIh était plus élevée lors du
deadlift que lors du Nordic hamstring. Ces données tendaient a confirmer que ces
exercices sollicitent les muscles dans des régions différentes de leurs relations force-
longueur. Cependant, il est important de préciser que suivre les faisceaux des ischio-
jambiers pendant I'entrainement contre résistance est un réel challenge. A cause de
leur proximité, de leur forme cylindrique et de leurs grandes variations d’orientation
pendant la contraction, suivre le plan des fibres musculaires pour chaque chef simul-
tanément n’est aujourd’hui pas possible. La littérature reste donc tres limitée. Ainsi,
malgré une hypothése largement admise selon laquelle les exercices combinant ex-
tension de hanche et genou tendu favorisent des contractions a longueurs élevées par
rapport aux exercices de flexion de genou, peu de travaux 'ont vérifié expérimentale-
ment. Nos résultats de longueurs modélisées viennent donc confirmer ces différences
de contexte mécanique entre le Nordic hamstring et le stiff-leg deadlift. Les analyses
musculosquelettiques menées a partir des données cinématiques et EMG montrent
que les ischio-jambiers opéerent a des longueurs normalisées significativement plus
grandes lors du SLD (114% de [,,. en moyenne vs. 93% de l,,; pour le Nordic hams-
tring), et particulierement pour le SM (p < 0,001, d = 1,70) et le BFlh (p < 0,001, d =
2,41).
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Figure 37. Schématisation des longueurs relatives musculaires des trois chefs des ischio-jam-
biers (i.e., SM, semimembraneux, ST ; semitendineux, BFlh, Biceps fémoral longue portion)
en fonction de la relation force-longueur lors du Nordic hamstring (gris) et stiff-leg deadlift

(rose). lopy, longueur optimale.

Ces différences de longueurs ont des conséquences neuromécaniques importantes.
Comme expliqué dans la revue de littérature, la longueur musculaire influence le ni-
veau d’activation et la maniere dont le systéme nerveux répartit la commande entre
les chefs synergistes (Hudson et al., 2009). Lorsqu’un muscle est fortement étiré, sa
capacité a produire activement de la force diminue et la part de tension passive aug-
mente. A l'inverse, a des longueurs plus courtes, la force provient essentiellement de
la composante active, fortement dépendante de I'activation. Ces différences de con-
texte mécanique modifient donc la stratégie de coordination et la nature de la force
produite.

2. Effet de I'exercice sur la coordination musculaire, I'activation et la force pro-

duite

Les differences mécaniques décrites précédemment s’accompagnent de modifications
marqueées du recrutement musculaire par le SNC. Dans nos résultats, 'amplitude de
I'activation musculaire était significativement plus faible lors du stiff-leg deadlift que du
Nordic hamstring (effet groupe, p < 0,001). Ce constat est cohérent avec la littérature
: en effet plusieurs études ont montré que les variantes de deadlift s’accompagnaient
d’un niveau d’activation musculaire inférieur a celui du Nordic hamstring ou du leg-curl
(Boyer et al., 2021; Hegyi et al., 2019; Van Hooren et al., 2022). Au-dela des niveaux
d’activation, ces différences se répercutent sur la nature de la force produite. En effet,

malgré des niveaux d’activation plus bas, la force estimée n’était pas inférieure en stiff-
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leg deadlift qu’en Nordic hamstring. Dans le groupe NHE, la force totale estimée est
donc principalement active, c’est-a-dire directement dépendante de I'activation. A I'in-
verse, dans le groupe SLD, la composante passive devient prédominante : les forces
simulées continuent d’augmenter alors méme que l'activation EMG stagne ou tend a
diminuer. Ainsi, le Nordic hamstring et le stiff-leg deadlift different considérablement
par les mécanismes et structures a l'origine des contraintes qu’ils imposent aux ischio-
jambiers. Le Nordic hamstring privilégie une tension activement générée a longueur
intermédiaire, alors que le stiff-leg deadlift sollicite les muscles a de plus hauts niveaux
d’étirement, avec une part passive plus marquée. Ces contextes neuromécaniques
peuvent probablement expliquer les difféerences d’adaptations observées entre les

chefs musculaires.

NIMPACT DES COORDINATIONS MUSCULAIRES SUR LA LOCALI-
SATION DES ALTERATIONS ET ADAPTATIONS MUSCULAIRES A
L'ENTRAINEMENT CONTRE RESISTANCE

Les différentes situations neuromécaniques dans lesquelles sont placés les ischio-
jambiers lors de I'entrainement contre résistance impactent la distribution des forces
entre les chefs. Des études récentes ont proposé d’utiliser ces estimations de force
musculaire comme critéres de classification des exercices d’entrainement contre ré-
sistance. Sur les muscles fessiers, Collings et al., (2023, 2025) ont proposé une clas-
sification de douze exercices selon le pic de force estimé par modélisation musculos-
quelettique. Cependant, aucun travail n’avait véritablement mis en relation directe les
caractéristiques neuromécaniques d'un exercice et les altérations ou adaptations

structurelles mesurées chez I'humain apres un entrainement.

L'objectif de ce travail était de comprendre comment les différences de coordination et
de parametres neuromécaniques responsables de la production de force déterminent

la localisation des altérations aigués ou adaptations chroniques a I'entrainement.
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1. Coordinations musculaires et altérations aigués a I'entrainement : modéle

des dommages musculaires

1.A. La localisation des altérations musculaires

L'une des premiéres réponses musculaires a un entrainement est la survenue de dom-
mages musculaires. Majoritairement observés aprés des contractions excentriques,
ces dommages peuvent étre observes directement a I'aide de biopsies par des désor-
ganisations structurelles (Fridén & Lieber, 1998; Lieber et al., 1991; Lieber & Friden,
1993; Proske & Morgan, 2001), ou indirectement par des méthodes estimant les con-
séquences fonctionnelles de ces dommages ou leurs symptébmes (Paulsen et al.,
2012, pour revue). Cependant, la plupart de ces méthodes indirectes n’estiment que
trés rarement la localisation des dommages musculaires entre les différents chefs sy-
nergistes impliqués dans I'entrainement. Cette mesure est cruciale puisqu'il est au-
jourd’hui reconnu que les dommages musculaires induits présentent une distribution
trés hétérogéne au sein des muscles pour un méme exercice (Maeo et al., 2023;
Mendez-Villanueva et al., 2016). Cette hétérogénéité a été largement décrite pour dif-
férents groupes musculaires. Par exemple, sur le quadriceps, le RF montre générale-
ment des altérations plus marquées que les vastes apres des répétitions excentriques
maximales d’extension de genou, avec une faible flexion de hanche (Morin et al.,
2023). Sur les ischio-jambiers, les études d’'imagerie quantifiant le signal T2 a I'lRM
ont mis en évidence des profils similaires de sélectivité inter-muscles. Plus précisé-
ment, les dommages musculaires semblent majoritairement distribués sur le ST aprés
un entrainement en leg-curl ou Nordic hamstring (Bourne et al., 2016a; Maeo et al.,
2021; Mendez-Villanueva et al., 2016) et majoritairement sur le SM ou le BFlh aprés
un entrainement en extension de hanches (Mendez-Villanueva et al., 2016; Ono et al.,
2011). Une illustration de ces différences, ainsi qu’'une comparaison avec les données
de I'étude (#1) est proposée Figure 38.

Dans la premiére étude de la thése, la localisation des dommages musculaires a été
mesurée indirectement grace a I'élastographie par ondes de cisaillement (Eby et al.,
2013; Green et al., 2012). Cette méthode permet un suivi de la raideur musculaire,
elle-méme augmentée aprés un effort excentrique intense (Whitehead et al., 2001).

Mesurée en condition de repos avant et 30 minutes a une heure aprés un entrainement
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intense, cette méthode permet une information aigué et surtout locale des dommages
musculaires créées (Lacourpaille et al., 2014, 2017). Dans notre étude, des augmen-
tations significatives de raideur musculaire ont été observées 30 minutes aprés I'en-
trainement. Dans le groupe NHE, la raideur du ST a augmenté de 33,0 + 29,4%, contre
-0,1 £ 13,4% pour le SM et -3,5 £ 10,0% pour le BFlh. A I'inverse, apres le stiff-leg
deadlift, le module de cisaillement du SM et du BFIh augmentaient de 16,0 £ 17,0% et
11,4 £ 15,1% respectivement, sans augmentation du ST. Ces résultats reproduisent
presque parfaitement les variations décrites dans la littérature a I'aide de I'IRM, renfor-
cant l'intérét de I'utilisation de I'élastographie dans I'analyse aigué de la localisation
des dommages musculaires. En effet, I'intérét de cette mesure est de permettre une
observation précoce et localisée des altérations, avant méme la survenue de consé-
guences fonctionnelles comme les courbatures ou la perte d’amplitude articulaire. Ces
similarités inter-méthodes confirment que les schémas d’altération post-effort refletent

avant tout les contextes mécaniques et fonctionnels propres a chaque exercice.

[ semimembraneux
[ semitendineux

[od
(e}
-t

Distribution des dommages
musculaires (%)

( Variations de deadlift > e Nordic hamstring h

Figure 38. Comparaisons issues de la littérature concernant la localisation des dommages
musculaires en stiff-leg deadlift ou Nordic hamstring. De maniére a s‘affranchir de la méthode
utilisée dans chacune des études présentées, les données sont des distributions en pourcen-
tage de dommages musculaires calculées uniquement si les données du semimembraneusx,

semitendineux et biceps fémoral longue portion étaient disponibles.
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1.B. Vers une meilleure compréhension de la localisation des altérations

Les travaux fondateurs de la fin des années 90 et début des années 2000 ont montré
que les dommages musculaires induits par I'exercice résultent principalement d’'une
tension mécanique (ou force) appliquée a des longueurs supérieures a l,,,, en parti-
culier lorsque cette tension est générée activement (Armstrong, 1984; Warren et al.,
1993). Dans ces conditions, les sarcomeres les plus étirés perdent leur capacité de
recouvrement actine-myosine, provoquant une désorganisation locale du cytosque-
lette et des ruptures de la ligne Z. Cette instabilité sarcomérique représente le méca-
nisme central de la Iésion musculaire liée a I'entrainement excentrique. Lorsque le ni-
veau d’activation est faible, la contribution active diminue et la contrainte est supportée
par les éléments passifs (tissu conjonctif, titine, tendon), qui peuvent a leur tour étre
endommagés si la déformation dépasse leur capacité élastique (Warren et al., 1993).
Les résultats de la premiere étude s’inscrivent pleinement dans ce cadre. Lors d’en-
trainement en Nordic hamstring ou leg-curl isocinétique, le ST est dans la majorité des
cas l'unique chef des ischio-jambiers a produire de la force au-dela de sa l,,,, attei-
gnant des longueurs relatives allant jusqu'a 120% de [,,,, alors que d’aprés la modé-
lisation, le SM et le BFIh restent sous cette valeur ou la dépasse trés légerement en
fin d’'amplitude pour certains participants. Parallélement, le ST présente des niveaux
d’activation avoisinant les 50% de son activation maximale, créant des conditions pro-
pices a la tension active et donc aux dommages structuraux, conformément aux ob-
servations de Warren (1993). Cette configuration explique la localisation préférentielle
des dommages sur le ST aprés des exercices a dominante genou, comme le Nordic
hamstring ou le leg-curl. En conséquence, des corrélations significatives ont été trou-
vées dans ces deux conditions d’entrainement (i.e., ISO et NHE) entre la distribution
de longueur musculaire entre les chefs des ischio-jambiers et la distribution des dom-
mages musculaires post effort (r = 0,70, p < 0,001 et r = 0,63, p = 0,005, respective-
ment). Aucune corrélation n’a été trouvée entre la force moyenne produite sur le mou-
vement et les dommages musculaires pour le groupe NHE, il est important d’insister
sur le fait que cette force était une force moyenne et que des analyses supplémentaires
pourront étre réalisées pour déterminer si certaines zones de I'amplitude de mouve-
ment ne sont pas plus prédictives de la localisation des dommages musculaires, Dans
des conditions maximales et contrélées en revanche, comme pour le groupe ISO, la

distribution des forces musculaires au sein des différents chefs semble étre liée a la
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distribution des dommages musculaires post effort (r = 0,68, p < 0,001). Aucune de
ces corrélations n’ont été retrouvées dans le groupe SLD. Dans ce groupe, aucune
différence de longueur, d’activation ou de force entre les muscles n’ont été observées
(p =2 0.05). De maniére intéressante, les longueurs musculaires atteintes par le ST
étaient plus importantes et concomitantes avec un niveau d’activation significativement
plus faible que dans le groupe NHE (p < 0,001, d = 1,7), limitant sa contribution active
dans des positions étirées. Dans ce contexte, la tension totale en SDL résulte princi-
palement de la composante passive, liée a I'allongement des structures non contrac-
tiles. Cette dissociation entre longueur et activation pourrait expliquer I'absence de
dommages marqueés sur le ST dans le groupe SLD, malgré des allongements plus
importants. Ce constat est cohérent avec I’hypothése formulée par Mendez-Villanueva
et al. (2016) selon laquelle, lors d’exercices a faible activation, la contrainte mécanique
est essentiellement de nature passive et donc moins dommageable pour les fibres

musculaires longues comme celles du ST.

Une hypothése complémentaire concerne la modélisation de la relation force—longueur
passive des differences chefs. Dans les modéles comme ceux utilisés lors de cette
these, les modélisations des relations force-longueur et force-vitesse musculaire sont
identiques entre les chefs. Cependant, le ST, muscle fusiforme a fibres longues (Kellis
et al., 2012; Ward et al., 2009), devrait présenter une évolution de la tension passive
plus faible a I'étirement que le SM ou le BFIh. Si sa relation force—longueur est modé-
lisée a tort, la force totale du ST pourrait étre surestimée dans les conditions d’étire-
ment, ce qui expliquerait 'absence de lien entre la force musculaire totale produite et
la localisation des dommages dans le groupe SLD. A savoir que I'erreur pourrait aussi
étre une sous-estimation des relations force-longueur passives du SM ou du BFlh.
Nakao et al. (2024) ont recemment démontré cette limite expérimentalement a l'aide
d’ischio-jambiers prélevés depuis des cadavres. Dans leur étude « Stress-strain rela-
tionship of individual hamstring muscles : A human cadaver study », les auteurs ont pu
caractériser les propriétés passives des trois chefs ischio-jambiers. En mesurant la
courbe contrainte—déformation (stress—strain) du ST, du SM et du BFlh, ils ont montré
que pour un méme allongement (jusqu’a 8% au-dela de la slack length), la contrainte
passive était trois fois plus élevée dans le BFlh (~64 kPa) et le SM (~54 kPa) que dans
le ST (~21 kPa). Ces différences apparaissent dés 3% d’allongement et s’expliquent

par la morphologie fasciculaire : le rapport longueur de faisceau/longueur musculaire
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est presque deux fois plus élevé pour le ST, conférant une plus grande compliance.
Ces données indiquent que le ST est mécaniquement plus résistant a I'étirement, alors
que le SM et le BFlh présentent une rigidité structurelle accrue et une déformation

locale plus forte des sarcoméres pour un méme allongement global.

A. Setup expérimental B. Relation contrainte-déformation des ischio-jambiers
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Figure 39. lllustration de I'étude de la relation contrainte-déformation des différents chefs des
ischio-jambiers issus de cadavres. Dans cet exemple, les relations du semimembraneux, se-
mitendineux et biceps fémoral longue portion sont tracées panel B. Le panel A. représente
le setup expérimental mis en place dans I'étude de Nakao et al. (2024). s, secondes; mm,
millimétres ; kPa, kiloPascal ; *, significativement différent du biceps fémoral longue portion ;

7, significativement différent du semimembraneux.

Expérimentalement chez I'humain, des études ont également montré, a I'aide de me-
sures d’élastographie réalisées lors d’'étirements passifs des ischio-jambiers a 70° (Le
Sant et al., 2015) et 90° (Le Sant et al., 2015; Umegaki et al., 2015) de flexion de
hanche, que le SM présentait le module de cisaillement le plus élevé parmi les chefs
des ischio-jambiers, suivi du BFlh. Ces observations confirment I'existence d’une ten-
sion passive plus importante dans ces deux muscles, cohérente avec leur plus grande
rigidité structurelle. Dans ce contexte, la diminution sélective du module de cisaille-
ment du SM observée aprés un protocole d’étirement ou d’entrainement aigu en posi-
tion de hanche fléchie (Kawama et al., 2024; Umegaki et al., 2015) renforce cette hy-
pothése. Ces deux réponses témoignent d’'un méme comportement mécanique, dans
lequel le SM, et dans une moindre mesure le BFlh, développe une force passive plus
importante lorsque le muscle est sollicité a de grandes amplitudes de flexion de

hanche. Ainsi, la réduction transitoire de sa raideur post-exercice pourrait étre
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interprétée comme le marqueur d’'une mise en tension accrue des structures passives

au sein du muscle, et donc d’une plus grande contribution mécanique du SM.

Les différences de localisation des dommages entre les groupes ISO, NHE et SLD ne
résultent pas d’'un unique parameétre, mais de l'interaction entre la longueur, I'activation
et 'architecture musculaire. Dans les groupes NHE et ISO, le ST subit une forte tension
active au-dela de [,,,, le rendant plus vulnérable. Dans le groupe SLD, ou la contrainte
est principalement passive, les muscles pennés a fibres plus courtes (SM, BFIh) de-
viennent mécaniquement plus fragiles. Ces constats suggérent que la vulnérabilité
musculaire dépendrait €également de propriétés structurelles propres a chaque muscle.
Les altérations aigués observées constituent la premiére étape d’'un continuum adap-
tatif : la contrainte mécanique qui provoque le dommage peut aussi, lorsqu’elle est
répétée, stimuler la croissance (Damas et al., 2016, 2018; Schoenfeld, 2010). Cepen-
dant, il est important de préciser que I'augmentation du volume musculaire peut par-
venir en 'absence de dommages musculaires (Damas et al., 2018). Comme détaillé
CHAPITRE 7 : REVUE DE LITTERATURE : LES REPONSES MUSCULAIRES CHRONIQUES A

L'ENTRAINEMENT, I'hypertrophie musculaire est aussi déclenchée par une tension mé-

canique et/ou un stress métabolique n’induisant pas nécessairement de dommages.

2. Coordinations musculaires et adaptations chroniques a I'entrainement : mo-

déle de I'hypertrophie musculaire

2.A. La localisation de I'hypertrophie musculaire

L’hypertrophie musculaire induite par I'entrainement contre résistance ne se développe
pas de maniére uniforme entre les muscles d'un méme exercice. De nombreuses
études ont montré que la répartition des gains de volume dépendait du type d’exercice,
des amplitudes de mouvement et du réle fonctionnel de chaque muscle dans le mou-
vement. Cette sélectivité inter-muscles a été observée pour le quadriceps (Pedrosa et
al., 2022; Wakahara et al., 2017), le triceps brachial (Maeo et al., 2023) et pour les
ischio-jambiers (Bourne et al., 2016b; Maeo et al., 2021, 2024). Brievement, I'’hyper-
trophie observée aprés un entrainement contre résistance refléte un processus adap-
tatif complexe, dépendant de l'interaction entre la tension mécanique, les dommages
musculaires et le stress métabolique (Damas et al., 2018; Schoenfeld, 2010;
Schoenfeld et al., 2017). Ces trois mécanismes participent, dans des proportions
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variables selon le type d’entrainement, a 'activation des voies de signalisation intra-

cellulaires conduisant a la synthése protéique.

Sur les ischio-jambiers, les travaux de Bourne et al. (2016b) ont montré qu’un pro-
gramme de 9 semaines de Nordic hamstring conduisait a une hypertrophie majoritai-
rement centrée sur le ST, avec des augmentations de volume supérieures a celles du
SM et du BFIh. Ces résultats ont été confirmés par Maeo et al. (2021), qui rapportent
des gains moyens d’environ +24% pour le ST, contre des augmentations inférieures a
10% pour les deux autres chefs. A l'inverse, un entrainement basé sur le SLD induirait
une hypertrophie plus homogéne entre les chefs (Bourne et al., 2016b), mais avec une
tendance a des gains Iégérement supérieurs pour le SM, comme I'ont montré Kawama
et al. (2024). Nos résultats obtenus par échographie 3D confirment ces observations
inter-muscles. Cette méthode, validée comme alternative fiable a I'lRM pour la mesure
du volume musculaire (Frouin et al., 2023), présente I'avantage d’étre moins colteuse
et portable. L'erreur moyenne de mesure rapportée par rapport a I'lRM est inférieure a
3%, avec une excellente reproductibilité inter-sessions. Dans notre étude, aprés 9 se-
maines d’entrainement, le ST présentait les plus forts gains de volume dans le groupe
NHE (+2,4 £ 8,1%), tandis que dans le groupe SLD, I'hypertrophie était plus modérée
et répartie entre les chefs (+11,2 £ 5,6% en moyenne, avec un léger avantage du SM
: +13,1 £ 4,9%). D’un point de vue individuel, 100% des participants du groupe NHE
ayant présenté une I'hypertrophie [i.e., par rapport au changement minimal détectable
proposé par Frouin et al. (2023)] d’au moins un chef des ischio-jambiers avaient une
hypertrophie plus importante sur le ST (11/11). Dans le groupe SLD, 6 participants sur
9 ont présenté une plus grande hypertrophie du SM, 2 participants sur 9 sur le ST et 1
seul sur le BFIh. Dans notre étude comme dans les travaux précédents, la répétition
d’entrainement en Nordic hamstring ou stiff-leg deadlift semblait induire des localisa-
tions d’adaptations musculaires bien définies, dans des directions semblables au mo-
déle des dommages musculaires. Bien que la création de dommages musculaires
puisse étre un facteur d’augmentation du volume musculaire, cette derniére est tou-
jours présente malgré 'absence de dommages musculaires (Damas et al., 2018). |I
est donc important de vérifier I'impact des différents paramétres neuromécaniques sur

la création d’hypertrophie musculaire de maniére distincte.
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2.B. Vers une meilleure compréhension de la localisation de I'hypertrophie

Parmi deux des facteurs de I'hypertrophie, la tension mécanique et les dommages
musculaires dépendent de la force produite par le muscle. En effet, la tension méca-
nique appliquée aux fibres déclenche la signalisation mécanosensible a I'origine de la
synthése protéique [N TORC1, FAK, MAPK (Roberts et al., 2023)], tandis que la sur-
venue de dommages structuraux associés a cette tension renforce localement la ré-
ponse hypertrophique par I'activation des cellules satellites et des voies de remode-
lage. Ces hypothéses sont aujourd’hui appuyées par un large ensemble d’études mon-
trant que I'entrainement réalisé a haute longueur musculaire favorise a la fois la syn-
these protéique aigué et les gains d’hypertrophie sur le long terme (Kassiano et al.,
2023a; Kassiano et al., 2023b; Maeo et al., 2021, 2024; Pedrosa et al., 2022; Wolf et
al., 2025). Ce phénomeéne serait lié a 'augmentation de la force produite a ces longues
longueurs, ou la combinaison des tensions active et passive maximise le stimulus meé-
canique sur les fibres. Dans cette optique, Collings et al. (2023) ont proposé une clas-
sification des exercices de renforcement selon la force musculaire estimée par modeé-
lisation, montrant que les pics de force étaient principalement atteints dans les régions

de grande longueur musculaire.

Nos résultats obtenus dans le groupe NHE suivent cette logique. Le ST est a la fois le
muscle qui produit le plus de force, opérant a des longueurs plus importantes que le
SM et le BFIh (p < 0,001, d = 1,9), et également celui qui présente les plus fortes
adaptations hypertrophiques (+24,4 + 10,8%). Une corrélation significative a d’ailleurs
éteé trouvée entre la distribution de force (r = 0,45, p = 0,009) et longueur (r = 0,70, p <
0,001) musculaire et la distribution de I’hypertrophie musculaire aprés I'entrainement.
En revanche, dans le groupe SLD, cette relation n’a pas été retrouvée. Aucune corré-
lation n’a été retrouvé entre les différences de longueurs musculaires et les différences
d’hypertrophie. Comme observé dans la partie précédente sur les dommages muscu-
laires, les longueurs atteintes en stiff-leg deadlift étaient plus importantes qu’en Nordic
hamstring, mais s’accompagnaient d’'un niveau d’activation faible, rendant la force pro-
duite essentiellement passive. Dans ce contexte, le SM présentait les plus fortes adap-
tations hypertrophiques, probablement en raison de ses fibres pennées et courtes, le

rendant plus vulnérable a I'étirement (Kawama et al., 2024). A I'inverse, le ST, a fibres
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longues et architecture fusiforme, semble mieux tolérer ces charges passives, ce qui

pourrait expliquer ses adaptations plus modestes en SLD.

Ainsi, nos résultats confirment partiellement les modéles actuels de I'hypertrophie ba-
sés sur la production de force musculaire, et notamment sur la production de force a
haute longueur. Lorsqu’un muscle étiré semble produire de la force active, comme lors
du Nordic hamstring, alors il bénéficie d’adaptations. En revanche, lorsque la tension
devient majoritairement passive, comme dans le SLD, I'hypertrophie semble difficile a
expliquer, notamment avec des modeéles qui n’individualisent pas les propriétés pas-
sives musculaires. Ces résultats ouvrent des perspectives considérables vers I'utilisa-

tion et 'optimisation des modéles musculosquelettiques.

N APPLICATIONS DANS L'ENTRAINEMENT ET PERSPECTIVES DE
RECHERCHE

1. Prédire la localisation des altérations et adaptations musculaires a I'entraine-

ment

La compréhension des mécanismes neuromécaniques a l'origine des altérations et
des adaptations musculaires ouvre aujourd’hui la voie a des approches prédictives
intégrant la modélisation et 'apprentissage automatique. Dans cette thése, nous avons
cherché a déterminer dans quelle mesure les parameétres neuromécaniques estimés
par modélisation pouvaient permettre de prédire pour une personne extérieure au jeu
de données (i) la distribution des adaptations musculaires et (ii) le chef musculaire des
ischio-jambiers le plus affecté par 'entrainement. Pour cela, nous avons utilisé un mo-
déle d’apprentissage automatique intégrant, pour chaque participant et chaque exer-
cice, les principaux prédicteurs physiologiquement pertinents : longueurs relatives des
fibres, niveau d’activation, force moyenne, mais aussi ces mémes parametres estimeés
au-dela de [,,, comme suggeére par certains travaux (Lieber et al., 1991; Lieber &
Friden, 1993). Ces variables ont été utilisées pour attribuer a chaque muscle une pro-
babilité d’étre le plus affecté ou le plus hypertrophié selon la condition considérée (i.e.,
dommages ou hypertrophie).

Deux modéles indépendants ont été développés : le premier sur les données de I'étude
aigué (#1), visant a prédire la localisation des dommages musculaires a partir des
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parametres mesurés pendant I'exercice, et le second sur celles de I'étude chronique
(#3), destiné a estimer la localisation de I'hypertrophie aprés 9 semaines d’entraine-
ment. Dans chaque modéle, les données issues des différents exercices ont été mé-
langées (i.e., le modéle recevait simultanément des observations provenant du groupe
NHE, du groupe SLD et du groupe ISO pour I'étude aigué, et du NHE et du SLD pour
I'étude chronique) sans que I'information sur I'exercice réalisé ne soit fournie. Ce choix
meéthodologique visait a évaluer la capacité du modéle a extraire des régles neuromé-
caniques genérales reliant la distribution des sollicitations et la distribution des adap-
tations entre les chefs, indépendamment du type de tache. Autrement dit, le modéle
devait apprendre a identifier les signatures communes d’'un muscle susceptible d’étre
endommagé ou de s’hypertrophier, et non simplement a reconnaitre un contexte
d’exercice particulier. Cette approche rendait la tache de prédiction particulierement
exigeante. En effet, si I'information sur I'exercice avait été incluse, le modele aurait
probablement atteint des performances proches de la perfection dans certaines con-
ditions, par exemple en identifiant systématiquement le ST comme muscle le plus tou-
ché lors du Nordic hamstring. Mais une telle prédiction aurait été artificiellement facili-
tée par la structure des données, sans démontrer une véritable compréhension des
relations mécaniques sous-jacentes. En supprimant cette information, le modéle a été
contraint d’apprendre des régles physiologiquement cohérentes, applicables a tous les
exercices, et donc plus robustes et généralisables.

La capacité de généralisation a été testée par une validation LOSO. A chaque itération,
un participant était entierement exclu du jeu d’apprentissage, le modéle étant entrainé
sur les données restantes avant d’étre évalué sur celui-ci. Les résultats obtenus dans
les deux modéles confirment la pertinence des prédicteurs et la captation de phéno-
meénes physiologiques. Dans I'étude (#1), le modele a pu prédire dans 82% des cas la
plus forte altération post exercice (27/33). De maniere importante, le modéle ne sem-
blait pas souffrir de biais systématique. Etant donné que le ST était le muscle le plus
affecté dans 62% des cas, le modéle parvenait tout de méme a identifier le SM ou le
BFlIh comme muscle le plus atteint, faisant augmenter le pourcentage de réussite.

Le modéle a donc bien intégré des relations mécaniques discriminantes de la localisa-
tion des dommages musculaires. Pour I'étude (#2), les résultats étaient Iégérement
plus contrastés, 75% des muscles ayant bénéficiés le plus d’hypertrophie ont été pré-
dits comme #1 par le modéle (15/20). Similairement au modéle des dommages
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musculaires, le modéle réussissait a prédire sans souffrir de biais systématique. En
effet, bien que la majorité des observations mettent en avant le ST (i.e., dans le groupe
NHE) ou le SM (i.e., dans le groupe SLD) comme muscle le plus affecté, le modéle a
réussi a prédire le seul participant de I'étude (#3) a présenter une hypertrophie plus
importante du BFIh. Ces résultats suggérent que des phénoménes physiologiques
sont détectés par les outils d’apprentissage. Cependant, les prédictions peuvent étre
ameliorées comme en témoigne la variance expliquée par le modéle dans la distribu-
tion de I'’hypertrophie musculaire (R? = 0,38), indiquant que d’autres facteurs non inclus
dans les estimations contribuent a la variabilité des réponses. Cette performance limi-
tée s’explique probablement en partie par la taille d’échantillon réduite de nos modéles,
inhérente aux études expérimentales de réponses a I'entrainement qui impliquent une
sortie unique par muscle (i.e., un changement de module de cisaillement ou un chan-
gement de volume musculaire). De nombreux travaux de référence ont montré que les
modéles prédictifs entrainés sur des effectifs restreints souffrent d’une forte variance
interindividuelle, entrainant une diminution de la stabilité et de la généralisation des
performances (Varoquaux, 2018). Dans notre cas, cette contrainte statistique s’ajoute
aux approximations de modélisation précédemment évoquées, notamment la poten-
tielle mauvaise estimation des forces passives en SLD (Nakao et al., 2024). L’associa-
tion de ces deux facteurs explique probablement les progrés encore possibles du mo-
déle.

Pour améliorer ces prédictions, le développement de modéles musculosquelettiques
davantage individualisés représente probablement une étape clé (Chéze et al., 2015;
Gerus et al., 2013; Modenese et al., 2016). L’intégration de parametres morpholo-
giques issus de I'imagerie comme les bras de leviers ou les relations force-longueur
devrait améliorer la puissance des prédictions. Une telle approche ouvrirait la voie a
une personnalisation fine de la modélisation musculosquelettique, rendant ces outils
applicables non seulement en recherche, mais aussi dans I'entrainement et la réédu-

cation.

2. L'individualisation des modéles musculosquelettiques

L'un des enjeux majeurs des prochaines utilisations de simulations en science du sport
concerne l'individualisation des modeles. De nombreux travaux ont montré que les

prédictions de forces ou de moments articulaires dépendent fortement des parametres
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anatomiques et physiologiques utilisés dans le modeéle. Des études ont démontré que
des variations de seulement quelques pourcents de la [,,,, la l;; ou de la Fj;, pou-
vaient modifier de fagon significative les moments prédits ou la répartition des forces
musculaires (Ackland et al., 2012; Castro et al., 2019; De Groote et al., 2010;
Modenese et al., 2016; Serrancoli et al., 2020). Ces paramétres déterminent directe-
ment les relations génériques de la production de force comme la relation force—lon-
gueur et force—vitesse de chaque muscle, leur mauvaise estimation peut donc dépla-
cer artificiellement un muscle sur une portion incorrecte de ces relations et créer de
mauvaises estimations de force (Wu et al., 2016). Dans la littérature scientifique, les
résultats concernant les parameétres les plus importants a individualiser sont parfois
contradictoires. Certaines études suggérent que les paramétres musculotendineux
comme la [,,, ou la [;, semblent étre les parameétres les plus influant dans les estima-
tions des forces par modélisation musculosquelettique (Ackland et al., 2012; De
Groote et al., 2010), cependant ces parameétres sont presque impossibles a mesurer
in vivo. Les modélisations pilotées par EMG proposent donc une calibration de ces
parameétres, accompagnées d’approches d’optimisation comme celle de Modenese
(2016), de maniere a combler les lacunes de la mise a I'échelle linéaire appliquée par
les étapes de scaling. D’autres études défendent que des informations comme la F,}},.,
ou les lignes d’action musculaire sont plus importantes a individualiser. Ces diver-
gences de résultats semblent s’expliquer par des différences dans le parametre visant
a étre predit (i.e., contributions musculaires dans le mouvement, moment de flexion/ex-
tension du genou, moment de flexion/extension de la hanche, etc.) et des différences
de l'impact de l'individualisation entre les muscles (Wakeling et al., 2021).

Sur les ischio-jambiers, plusieurs approches pourraient étre mises en place dans le
futur pour individualiser les modéles. Une premiere étape réaliste pourrait étre I'ajus-
tement des trajectoires et insertions musculaires et donc des bras de levier des ischio-
jambiers dans les modeles. En 2020, Serrancoli et al. ont démontré que des décalages
dans la trajectoire musculaire pouvait modifier le moment prédit au genou de plus de
20%. ATl'aide de technologies portables comme I'échographie 3D, il est possible d’aller
individualiser les bras de levier et les lignes d’action des différents chefs des ischio-
jambiers (Guenanten et al., 2024). Dans leurs résultats, Guenanten et al., (2024) ont
montré que les différences les plus importantes de longueurs de MTU au sein des

ischio-jambiers entre un modéle non individualisé et personnalisé concernaient le SM
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(p = 0.049), mais que des écarts acceptables non significatifs étaient retrouvés sur le
ST et le BFlh.

Nos données suggérent que la modélisation des relations force-longueur (notamment
passive) individuelles des ischio-jambiers pourrait étre erronée pour certains chefs des
ischio-jambiers. Au vu des travaux de Nakao et al. (2024) ou encore de Le Sant et al.
(2015), il est clair que les différents chefs, du fait de leurs architectures différentes, ne
partagent pas la méme relation force-longueur passive pour un méme niveau d’étire-
ment musculaire. Individualiser ces courbes force-longueur, a partir de mesures com-
binant échographie dynamique et modélisation, permettrait de mieux représenter la
diversité mécanique intermusculaire des ischio-jambiers. Cette étape apparait au-
jourd’hui essentielle pour améliorer la validité des estimations de force, avant de trans-
poser la modélisation a des contextes plus écologiques, comme I'entrainement ou la

rééducation.

3. Modéliser pour entrainer : applications et perspectives du projet QUADRA-
TURE

Au cours de ce travail, 'utilisation de la modélisation musculosquelettique assistée par
EMG a permis d’approfondir la compréhension des coordinations musculaires des
ischio-jambiers lors d’entrainement contre résistance et de leur rble dans les adapta-
tions a I'entrainement. Ces modéles peuvent encore gagner en fiabilité, notamment
grace aux étapes d’individualisation décrites précédemment. La perspective naturelle
de ce travail consistera a dépasser la seule compréhension mécanistique pour envi-
sager une application a ces outils. En d’autres termes, si la modélisation permet de
décrire la maniére dont le systéeme neuromusculaire répartit les sollicitations neuromé-
caniques entre les chefs musculaires, elle pourrait aussi servir a choisir certains exer-

cices par rapport a d’autres selon les objectifs.

3.A. Améliorer la sélectivité des adaptations

Les données issues de cette thése suggerent que les paramétres neuromeécaniques,
tels que la force, la longueur relative ou I'activation musculaire, permettent de prédire
avec une bonne fiabilité le muscle le plus affecté par un exercice ou un programme

d’entrainement. Dans I'étude (#1), le muscle le plus endommagé a été correctement
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identifiée dans 82% des cas, tandis que le muscle le plus hypertrophié a été prédit
dans 75% des cas aprés 9 semaines d’entrainement. Ces résultats ouvrent des pers-
pectives trés concrétes. lls montrent qu'il devient possible d’anticiper la réponse mus-
culaire individuelle a un type d’exercice et donc d’adapter la prescription d’entraine-
ment en conséquence. Sur le plan pratique, cette capacité prédictive possede une
valeur clinique et sportive immédiate. Dans un contexte de chirurgie du ligament croisé
antérieur, il est frequent d’utiliser le tendon du ST comme greffon (Conte et al., 2014).
La possibilité de sélectionner ou de concevoir des exercices favorisants spécifique-
ment I’hypertrophie de ce muscle avant I'opération offrirait une préparation préopéra-
toire potentiellement optimale. De la méme maniere, le renforcement du BFlh pourrait
constituer un levier intéressant pour améliorer la stabilité du genou et prévenir les mé-
canismes de valgus, ou simplement rééduquer le chef des ischio-jambiers le plus lésé.
Plus largement, l'identification des coordinations motrices d'un individu permettrait
d’individualiser les contenus et stratégies de renforcement, en choisissant les exer-

cices qui sollicitent préférentiellement le muscle dont le développement est recherché.

3.B. Suivre la progression

La modélisation ne se limite toutefois pas a prédire la localisation des adaptations, elle
peut aussi servir a suivre leur évolution dans le temps. Les résultats de I'étude (#3) ont
montré que, aprés 3 semaines d’entrainement, les participants du groupe NHE pré-
sentaient une diminution significative de I'activation EMG pour une méme intensité
d’effort (80% de la 1RM). Cette réduction suggére une progression des individus, avec
une baisse de I'activation musculaire pour la mobilisation d’'une méme charge. Cette
réduction globale n’était pas liée a une redistribution ou a un changement de stratégie
d’activation musculaire, comme démontré dans I'étude (#2). De plus, cette évolution
s’est révélée étre corrélée (r = 0,51) a la quantité d’hypertrophie observée aprés 9
semaines, démontrant que plus un participant diminuait son activation EMG aprés trois
semaines d’entrainement, plus il gagnait en volume musculaire. A terme, cette obser-
vation ouvre la voie a un suivi longitudinal basé sur une intensité de I'effort « interne »
plutét que sur la seule charge externe soulevée. L'intérét est double : détecter des
plateaux de progression lorsque les activations cessent de diminuer, ou au contraire
ajuster la charge si la composante nerveuse se dégrade (par exemple en situation de
fatigue). En d'autres termes, la modélisation pourrait permettre de piloter
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I'entrainement a partir de la réponse neuromusculaire réelle, et non plus uniquement

de la charge imposée, apportant une nouvelle maniére de s’entrainer.
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Figure 40. Représentation de la diminution de l'activation musculaire aprées 3 semaines d'en-
trainement contre résistance. Les données ont été récoltées lors de cing contractions réali-
sées a 80% de la répétition maximale (RM). De maniéere importante, la distribution de l'acti-

vation entre les chefs n‘était pas modifiée. * p < 0,05.

L'idée de raisonner en termes d’intensité de I'effort interne n’est pas nouvelle comme
peut le démontrer I'utilisation de montres ou bracelets connectées renseignant sur des
informations comme la fréquence cardiaque a I'effort ou la consommation énergétique,
cependant la modélisation musculosquelettique lui donne aujourd’hui une traduction
quantitative et musculaire. En estimant les forces musculaires, la longueur de contrac-
tion ou la proportion de tension active/passive, il devient possible d’estimer l'intensité
de l'effort réelle exercée sur le tissu. Ces informations ouvrent la perspective d’'un en-
trainement adaptatif, dans lequel les parametres internes guident la progression en
temps réel, un peu a la maniére d’un retour biologique personnalisé. L'entraineur dis-
poserait alors non seulement des performances externes (poids, répétitions), mais

aussi de données internes objectivées.

C’est précisément cette logique qui est au coeur du projet d'innovation QUADRATURE,
porté par I'encadrement de cette thése et coordonné par le Dr. Lilian Lacourpaille. Ce
programme vise a intégrer la modélisation musculosquelettique dans un textile intelli-
gent, capable d’estimer les forces produites par les ischio-jambiers. L'objectif est de

158



rendre la modélisation portable et utilisable en dehors du laboratoire, en combinant les
signaux EMG mesurés par HD-EMG et la cinématique issue de capteurs inertiels. Le
systéme pourrait estimer l'intensité de I'effort interne musculaire et la restituer a
I'athléte, a I'entraineur ou au clinicien. Une telle innovation ouvrirait des perspectives
inédites. Elle permettrait d’'individualiser les contenus d’entrainement selon les coordi-
nations musculaires de chacun, de suivre la progression musculaire semaine aprés
semaine, et d’adapter les contenus de I'entrainement pour atteindre un niveau de sti-
mulation optimal. Dans un cadre clinique, ce dispositif offrirait la possibilité de cibler la
rééducation pré-opératoire ou post-opératoire de maniére précise. En contexte sportif,
la mesure de l'intensité de I'effort musculaire en situation réelle permettrait également
d’identifier les contenus de I'entrainement les plus efficaces ou, inversement, les situa-

tions de risque de surcharge pouvant précéder la blessure.
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Figure 41. Schématisation de la démarche scientifique et technique du projet QUADRATURE
visant a estimer l'intensité de l'effort musculaire interne a l'aide d’un textile. (A) Modéle gé-
néral de réponse musculaire face a une charge externe et procédures de calcul de l'intensité
de l'effort interne musculaire. L'activation et la cinématique sont mesurées par des électrodes
textiles (1) et des centrales inertielles (2), respectivement. Pour une charge externe donnée,
les ressources structurelles musculaires, les stratégies d'activation, et la cinématique vont mo-
duler les forces musculaires et, in fine, l'intensité de l'effort interne musculaire. Cette derniére

va déclencher, selon la fréquence des expositions, une réponse musculaire [présentée en
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(C)], et influencer en retour les ressources structurelles musculaires. La modélisation Cali-
brated-Electromyography-Informed-NeuroMusculoSkeletal Modeling Toolbox (CEINMS) est
utilisée pour estimer les forces musculaires individuelles (Pizzolato et al., 2015). (B) Objectif
et axes du projet QUADRATURE en lien avec le modéle général. Prototype textile actuel (a
gauche) et version commerciale projetée (a droite). (C) Scénarios de réponses musculaires
selon ['évolution de l'intensité de l'effort interne musculaire face a une charge externe don-
née. Tirée du projet QUADRATURE porté par Lilian Lacourpaille.

3.C. Vers une modélisation temps réel

Les avancées récentes dans la modélisation musculosquelettique pilotée par EMG
permettent finalement d’envisager une estimation des forces musculaires en temps
réel, ouvrant la voie a des applications hors du laboratoire (Cornish et al., 2024;
Durandau et al., 2018; Sartori et al., 2025). Le travail de Durandau et al. (2018) a
constitué une étape majeure en démontrant la faisabilité d’'un modele piloté par EMG
capable d’estimer les forces musculaires du membre inférieur a une fréquence de 100
Hz. Dans cette approche, les signaux EMG et cinématiques sont traités en continu au
sein du moteur CEINMS Real Time (CEINMS-RT), une version temps réel de la plate-
forme CEINMS, dans laquelle les équations de dynamique d’activation et de contrac-
tion musculaire sont résolues en parallele. Cette architecture permet de restituer, en
temps réel, les forces et moments articulaires avec un délai inférieur au délai électro-
meécanique physiologique (<50ms). Ces performances placent la modélisation muscu-
losquelettique a un niveau de réactivité compatible avec une interaction directe entre
'humain et les résultats de la modélisation. Plus récemment, Sartori et al. (2025) ont
consolidé cette approche en publiant la version compléte et open-source de CEINMS-
RT, offrant un cadre réutilisable pour la modélisation neuro-mécanique continue. Cette
version du modele combine les signaux EMG, la cinématique articulaire et les para-
metres individualisés de chaque muscle pour produire, a chaque instant, une estima-
tion du moment articulaire et des forces musculaires internes. Le systéme est capable
de s’adapter dynamiquement aux changements de conditions de mouvement, rendant
la simulation réellement interactive. Les auteurs ont montré que les estimations de
moments articulaires et de forces musculaires obtenues en temps réel ne différaient
pas significativement de celles calculées en post processing tout en étant exécutées

avec un délai de traitement inférieur a 50 ms. Ces travaux ouvrent la voie a une
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intégration directe de la modélisation dans des dispositifs d’assistance, de rééducation

ou d’entrainement.
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Figure 42. Représentation schématique de l'estimation des forces en temps réel. Les données
d’entrée nécessaires a la modélisation EMG-driven sont présentées panel A. Le panel B. re-
présente les excitations musculaires (panel supérieur) mesurées pour les muscles (de haut
en bas) : semimembraneux, biceps fémoral longue portion, tenseur du fascia lata, droit fé-
moral, vaste médial, vaste latéral, gastrocnémien médial, gastrocnémien latéral, soléaire et
tibial antérieur lors de différentes taches. Les forces individuelles d’Unités Muscle-Tendon
(MTU, panel inférieur) sont présentées pour les muscles (de haut en bas) : semimembraneusx,
semitendineux, biceps fémoral longue portion, biceps fémoral courte portion, tenseur du
fascia lata, droit fémoral, vaste médial, vaste intermédiaire, vaste latéral, gastrocnémien mé-
dial, gastrocnémien latéral, soléaire et tibial antérieur. EMG, Electromyographie ; GRF, forces
de réaction du sol ; IK, cinématique inverse ; ID, dynamique inverse ; Lmt, longueurs muscle-
tendon ; MA, bras de leviers. Adaptée de Durandau et al. (2018).

Appliquée aux sciences du sport, une telle approche permettrait d’envisager une esti-
mation instantanée de l'intensité de I'effort musculaire au cours d’entrainement contre
résistance. La combinaison des signaux EMG et de la cinématique issue de capteurs
portables permettrait d’obtenir un retour immeédiat sur la répartition des forces entre
les chefs musculaires, la part de tension active ou passive, ou encore I'évolution de la
coordination au fil des répétitions. Ce type de feedback pourrait étre utilisé pour adap-
ter en temps réel les contenus de I'entrainement, contréler la fatigue ou prévenir la
surcharge d’un chef spécifique. Ces perspectives, bien que lointaines, constituent un
prolongement naturel des développements menés dans cette thése. A travers les
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futurs travaux du projet QUADRATURE et des chercheurs mobilisés dans I'estimation
des forces en temps réel, la modélisation musculosquelettique pourra devenir non seu-

lement un outil de compréhension, mais un véritable systéme de mesure et de régula-
tion, capable d’accompagner I'entrainement ou la rééducation.
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CONCLUSION

Ce travail de thése a permis d’approfondir la compréhension des coordinations mus-
culaires au sein des ischio-jambiers et de leur réle dans les adaptations a I'entraine-
ment contre résistance. L'ambition de cette recherche était double : d’une part, mieux
comprendre comment les forces sont distribuées entre les chefs des ischio-jambiers
lors d’exercices d’entrainement contre résistance ; d’autre part, déterminer comment
ces coordinations influencent la localisation des altérations et des adaptations a I'en-
trainement. A I'aide de deux études principales, une étude aigué et une étude chro-
nique, nos résultats mettent en évidence des mécanismes communs a la création de

dommages musculaires et a I’hypertrophie.

Grace a la modélisation musculosquelettique pilotée par EMG, nous avons cherché a
comprendre pourquoi certains exercices, comme le Nordic hamstring ou le leg-curl
isocinétique, induisent des adaptations localisées sur un seul muscle, le semitendi-
neux. Ces différences intermusculaires semblent s’expliquer par des différences de
longueur entre les chefs, et donc par une force active produite a des longueurs plus
étirées pour le semitendineux. A l'inverse, lors d’exercices tels que le stiff-leg deadlift,
caractérisés par de plus grandes longueurs musculaires et des niveaux d’activation
plus faibles, les adaptations semblent davantage cibler les muscles moins résistants a
la tension passive, comme le semimembraneux ou le biceps fémoral longue portion.
Ces résultats mettent également en lumiéere certaines limites inhérentes a la modéli-
sation musculosquelettique pour I'analyse d’exercices réalisés a grande amplitude, ou

la contribution passive devient prépondérante.

Enfin, les résultats de cette these démontrent que le muscle le plus touché par I'en-
trainement peut étre prédit dans environ 80% des cas. Cette précision suggére que
les paramétres neuromécaniques estimés pendant I'entrainement constituent de véri-
tables indicateurs physiologiques, capables de refléter la répartition interne des solli-
citations. Pour le futur, ce travail ouvre des perspectives importantes, portées par le
projet QUADRATURE, qui visera a améliorer la prescription et le suivi de I'entraine-
ment contre résistance sur la base d’estimations de l'intensité de I'effort interne, mais
aussi a renforcer notre capacité a prédire la localisation des adaptations musculaires

induites par différents protocoles d’entrainement.
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N ANNEXE N°1 - AJOUT DE PARTICIPANTS SUPPLEMENTAIRES
DANS L'ETUDE (#1)

Dans la premiére étude de la thése, deux types d’exercices ciblant les ischio-jambiers
ont été choisis : le Nordic Hamstring et le stiff-leg deadlift. Ces deux exercices ont
permis de créer deux groupes s’entrainant dans I'un ou dans I'autre exercice (i.e., NHE
et SLD). Ces exercices sont couramment utilisés dans les programmes de rééducation
et d’entrainement des ischio-jambiers (Bourne et al., 2017 ; Macdonald et al., 2019).
lIs sollicitent les ischio-jambiers selon des schémas trés différents : (i) selon leurs fonc-
tions respectives de fléchisseurs du genou et d’extenseurs de hanche, (ii) a des lon-
gueurs musculaires distinctes, et (iii) avec des niveaux d’activation variables (Van Hoo-
ren et al., 2023 ; Boyer et al., 2021).

L'objectif de notre étude était de mieux comprendre, puis de prédire, les adaptations
individuelles de chaque chef musculaire des ischio-jambiers a I'entrainement a 'aide

d’'une modélisation musculosquelettique.

En 2022, des chercheurs du laboratoire Motricité-Interactions-Performance (UR4334)
de Nantes Université ont publié des données visant a relier les stratégies d’activation
musculaire et les dommages musculaires post-exercice a la suite d’'une séance de leg-
curl excentrique intense réalisée sur un ergométre isocinétique (Goreau et al., 2022).
Il est important de souligner que 'estimation des dommages musculaires y a été réa-
lisée selon la méme méthode que dans notre étude. Dans leur étude, il a été montré
que les stratégies d’activation musculaire n’expliquaient pas la localisation des dom-
mages musculaires entre les ischio-jambiers. L'objectif de cette thése était de dépas-
ser 'analyse des coordinations musculaires par I'analyse des stratégies d’activation
en incorporant a cette information nerveuse des paramétres mécaniques comme la
longueur musculaire ou la vitesse de contraction. Le modéle offert par les données de
Goreau et al. (2022) était donc parfait pour voir si les coordinations musculaires expli-
quaient mieux la distribution des dommages post effort que les stratégies d’activation.

Nous proposons de tester la robustesse des estimations obtenues par modélisation
musculosquelettique en analysant les principaux parameétres neuromécaniques issues
des données de Goreau et al. (2022). Bien que le volume et I'intensité de la séance

d’entrainement ne soient pas les mémes que dans notre étude, la proximité de
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I'exercice leg-curl avec le Nordic hamstring choisi dans cette thése permettait de con-
fronter les estimations faites par les modéles et augmenter la robustesse de nos ré-

sultats.

L'ajout de ces données présentait également un intérét majeur pour le second objectif
de notre étude. Augmenter la taille de I'échantillon d’entrainement de notre modéle
d’apprentissage automatique permettait obligatoirement d’améliorer la robustesse des

prédictions de la distribution des dommages musculaires, et du rang.
Nous formulions les hypothéses suivantes :

(1) L'estimation des forces sur les données de Goreau et al. (2022) améliorera la
capacité a expliquer la localisation des dommages musculaires de cette étude.
(2) Le muscle produisant le plus de force dans cette condition sera le muscle le

plus touché par I'exercice.
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N ANNEXE N°2 - ANALYSE DES DONNEES RECUEILLIES APRES
3 SEMAINES D'ENTRAINEMENT

Les données présentées dans I'étude (#3) correspondent aux mesures réalisées
aprés trois semaines d’entrainement, et non a la séance pré-entrainement initiale.
Ce choix méthodologique visait a s’assurer que les participants ne présentaient plus
d’effet de familiarisation aux exercices. Malgré la séance de familiarisation prévue et
le temps passé avec chacun des participants, il nous a semblé qu’une seule et unique
mesure avant le début du protocole ne constituait probablement pas une estimation
suffisamment robuste des stratégies d’activation ou coordinations musculaires suscep-
tibles de prédire les adaptations aprés neuf semaines d’entrainement. Un objectif se-
condaire de ce travail de thése était de tester la possibilité de détecter des profils de
participant qui bénéficieraient le plus d’adaptations musculaires sur la base de leurs
variations aprés trois semaines d’entrainement. Ce projet n’a pour l'instant pas été
développé dans ce travail. Pour autant, aprés analyse des données relatives aux stra-
tégies d’activation, nous avons décrit une baisse significative de I'activation EMG pour
les deux groupes (ces éléments sont discutés en discussion) et pour une méme inten-
sité d’effort (80% de la 1RM). Ces changements n’étaient pas accompagnés de chan-
gement de stratégie d’activation.

Enfin, nous avons observé que les cinématiques étaient plus proches entre les don-
nées a trois semaines et les données post entrainement. Comparativement aux don-
nées mesurées au début du protocole, suggérant de légers changements de cinéma-
tique et dans la technique entre pre et apres trois semaines. Sur cette base, nous
avons décidé de présenter dans ce travail les données récoltées lors de la troisiéme
semaine. L'analyse des changements entre les mesures pre et aprés trois semaines
d’entrainement, et leur lien avec les adaptations musculaires aprés I'entrainement fe-

ront I'objet d’'un éventuel travail futur.
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Abstract

This study aimed to determine whether muscle activation distribution between hamstrings is modified after 9 wk of two
resistance training programs that induce selective muscle hypertrophy. Using a blinded, randomized, controlled design, 36
resistance-untrained individuals were assigned to one of the three groups: control (CON), Nordic hamstring exercise (NHE),
or stiff-leg deadlift (SDL). Strength gain was measured as changes in one-repetition maximum (1RM). Changes in semimem-
branosus (SM), semitendinosus (ST), and biceps femoris (BF) muscle volume were measured using three-dimensional (3-D)
freehand ultrasound. Activation of each hamstring muscle head was assessed using surface electromyography during the
trained exercise (or both for CON) performed at 80% of 1RM. We found a significant increase in 1RM after 9 wk for the NHE
(37.4+£13.8%) and SDL (34.0+21.2%) groups compared with CON. This strength gain was accompanied by selective hypertro-
phy of ST (24.31£10.8%) and SM (11.2+12.7%), for the NHE and SDL groups, respectively. However, statistical parametric
mapping analyses revealed that muscle activation was not altered over time, between the groups, or by their interactions
(all P > 0.05). Our findings demonstrate the robustness of muscle activation strategies over time despite training-induced
selective hypertrophy. These results provide a deeper understanding of the complex interplay between neural drive and
muscle mechanical characteristics. This provides additional impetus to study long-term effects of activation strategies (e.g.,
on the development of musculoskeletal disorders), as they seem to represent a trait-like characteristic rather than a tran-
sient state.

NEW & NOTEWORTHY We demonstrate that stiff-leg deadlift and Nordic hamstring exercises are effective in inducing selective
hypertrophy of the semimembranosus (11.2%) and semitendinosus (24.4%), respectively. Hamstring muscle activation did not
adapt to the change in the distribution of muscle volume. These resistance training exercises, commonly used in hamstring
prevention and rehabilitation strategies, appear effective at increasing the force-generating potential of the targeted muscles
in noninjured individuals, as their muscle volume increases without altering their activation strategies.

EMG; muscle coordination; muscle volume; resistance training

INTRODUCTION

It is widely accepted that the nervous system adapts mus-
cle activation to minimize movement costs, aligning with
the principles of optimal control theory (1). In this frame-
work, the selection and weighting of muscle recruitment are
shaped by biomechanical and physiological constraints.
These include factors such as muscle architecture, mechani-
cal advantage, fiber-type composition, and energetic effi-
ciency. Consequently, muscle activation is thought to be
preferentially biased toward muscles with a high proportion
of slow-twitch fibers (2), larger moment arms (3), and greater
force-generating capacities (4). This latter is usually charac-
terized either by muscle volume (5) or by physiological
cross-sectional area (i.e., PCSA = muscle volume x cos pen-
nation angle/fascicle length) (6). For example, Hug et al. (7)
used electromyography (EMG) to investigate the relationship

between muscle activation distribution (i.e., the ratio of indi-
vidual muscle activation relative to the total activation of the
muscles of interest) and the distribution of PCSA across the
vastii. They reported a strong positive correlation between
the distribution of muscle activation and the distribution of
PCSA in the vastus lateralis (VL) and vastus medialis (VM).
Individuals with a higher PCSA in the VL compared with the
VM showed a stronger activation bias toward the VL.
Importantly, VL and VM exhibit a strong common neural
input (8, 9), which limits the potential for exploring motor
control flexibility. A recent study suggests that hamstring
heads may not share significant common input (10). This
aligns with the selective increase in semimembranosus (SM)
activation during a submaximal [20% of maximal voluntary
contraction (MVC)] isometric knee flexion task, in the pres-
ence of the selective atrophy of the previously injured biceps
femoris (BF) (—4.1% of the overall hamstring volume) (11).
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() HAMSTRINGS ACTIVATION IN RESPONSE TO SELECTIVE HYPERTROPHY

Also, we can use this study to examine muscle activation
and muscle volume in highly specialized populations, such
as elite sprinters. When examining the noninjured limb, elite
sprinters demonstrated a greater semitendinosus-to-ham-
strings (ST/Hams) muscle volume ratio (37%) compared with
a nonspecialized population (31%) (12). This selective hyper-
trophy of the semitendinosus (ST) is consistent with previ-
ous observations (13). Furthermore, the ST/Hams muscle
activation ratio during submaximal isometric knee flexion
was also higher in elite sprinters compared with nonspecial-
ized individuals (31.3% vs. 29.3%), supporting the neurome-
chanical coupling hypothesis (4). However, the cross-
sectional nature of these studies limits causal inference and
warrants caution in interpretation.

Resistance training is a well-established strategy for enhanc-
ing strength and promoting muscle volume (i.e., hypertrophy).
For the hamstrings, resistance training programs commonly
incorporate both knee flexion- and hip extension-focused
movements (14). It has been demonstrated that 10 wk of knee
flexion-oriented movement, such as Nordic hamstring exer-
cise, favored selective hypertrophy of the ST muscle, whereas a
hip extension-oriented movement favored a more homogene-
ous (15) or SM-biased (16) hypertrophy. The hamstring muscle
group is therefore an ideal model to understand the relation-
ship between hypertrophy and muscle activation, as SM and
ST exhibit large architectural differences (17). Specifically, SM
exhibited a larger muscle volume (207 cm?®) compared with ST
(173 cm?), along with shorter fascicles (8.9 cm vs. 17.3 cm).
Although SM exhibited a pennation angle of ~10.7°, whereas
ST is typically classified as a fusiform muscle, these architec-
tural differences resulted in a greater estimated force-generat-
ing capacity during knee flexion for SM [23.6 arbitrary unit
(au)] compared with ST (10.6 au) (12). However, it remains
unclear whether these muscle-specific differences influence
changes in activation distribution. In other words, activation is
likely to increase when a “strong” muscle with short muscle
fibers, such as SM, exhibits hypertrophy (4), whereas such a
change may be less expected in a less mechanically efficient
muscle, such as ST. Also, it is possible that individuals develop
different “good-enough” muscle activation strategies through
motor exploration, experience, and training, leading to habit-
ual rather than optimal strategies (18).

The distribution of muscle activation, often referred to as
activation strategies, is a highly individualized characteristic,
experimentally identified as an “individual muscle activation
signature” (19). The uniqueness of these muscle activation
strategies and their defining features has been observed dur-
ing walking and pedaling (20). Moreover, the robustness of
these strategies over time and across tasks has been investi-
gated. For instance, Crouzier et al. (21) found that muscle acti-
vation strategies within the quadriceps and triceps surae
remained consistent across various tasks (i.e., simple single-
joint tasks, walking, and pedaling) in a large cohort of partici-
pants. In addition, these strategies exhibited high reliability
between days. In other words, individuals who favored the
activation of a specific muscle within a muscle group tended
to maintain this preference over time. This robustness has
also been demonstrated across different hamstring-strength-
ening exercises, such as the Nordic hamstring exercise and
the stiff-leg deadlift (22). Despite this apparent robustness,
the mechanical constraints of these tasks influence the
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distribution of activation between SM and ST across individu-
als (22). This provides initial evidence for some degree of flexi-
bility in hamstring activation strategies. However, the
numerous mechanical differences between the Nordic ham-
string exercise and the stiff-leg deadlift (e.g., relative muscle
length, moment arm, and involvement of synergistic muscles)
make it difficult to isolate the specific contribution of each
underlying mechanism to the observed changes in muscle
activation strategies.

We conducted a randomized controlled trial to investigate
changes in the distribution of muscle activation among the
hamstring heads following 9-wk resistance training program
comprising either stiff-leg deadlift or Nordic hamstring exer-
cise, promoting selective hypertrophy (i.e., increase in the
volume of one muscle). According to biomechanical models
suggesting minimization of the mechanical stress within
muscles to avoid fatigue (23), we hypothesized that the dis-
tribution of muscle activation would shift toward selectively
hypertrophied muscles, especially the SM, for the stiff-leg
deadlift group. To control confounding factors, changes in
lower limb kinematics between testing sessions were meas-
ured (24) using inertial measurement units (IMUS).

METHODS

Experimental Design

The experimental protocol included three experimental
sessions: a familiarization session and two testing sessions,
which were conducted before and after 9 wk of the resistance
training program. The training program comprised a total of
27 training sessions. Muscle volume, one-repetition maxi-
mum (IRM), muscle activation, and lower limb kinematics
were estimated during the testing sessions pre, and after 9
wk of resistance training program. Note that data from
three-dimensional (3-D) ultrasound, 1RM, and its associated
muscle activation were reported in a previous publication
dealing with strength transfer between exercises (25).

Participants

The sample size calculation was based on the difference in
hamstring hypertrophy distribution (+ 16% between ST and
SM) reported by Bourne et al. (15). Each group required a mini-
mum of 12 participants to detect a significant between-group
difference, with a statistical power of 0.8 and a type I error rate
set at 1%, due to the multiple planned comparisons. Thirty-six
physically active (~9 h/wk) sports students participated in this
study. Participants were familiar with resistance training,
whereas none was following a specific hamstring-strengthen-
ing program before the start of the study. Inclusion criteria
required participants to not be currently engaged in any spe-
cific lower limb training program and to have no history of
lower limb injuries impacting the hamstrings (i.e., neither
hamstring strain injury nor anterior cruciate ligament recon-
struction, which may impact hamstring muscle integrity).
Before the first experimental session, participants were ran-
domly assigned to one of the three groups: control (CON, n =
12 with 10 males and 2 females, age: 19.6*1.1 yr, height:
177.3£7.7 cm, weight: 71.6 +10.6 kg), Nordic hamstring exercise
(NHE, n = 12 with 10 males and 2 females, age: 20.3+1.5 yr,
height: 180.1+9.1 cm, weight: 76.0 + 11.1 kg), or stiff-leg deadlift
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(SDL, n = 12 with 10 males and 2 females, age: 20.4 +1.4 yr,
height: 178.5+7.1 cm, weight: 69.5+ 9.3 kg). Group allocation
was performed using a 1:3 ratio before the first laboratory visits
for familiarization. Group differences, Consolidated Standards
of Reporting Trials (CONSORT) checklist (26), and flowchart
graph are available in Supplemental Material. Participants
were instructed to maintain their usual physical activities.
During an initial meeting, participants were informed about
the nature, aims, and risks associated with the experimental
and training procedures, and written consent was obtained.
This trial (NCT06164249) was conducted in accordance with
the Declaration of Helsinki and was approved by the Ethics
Committee (No. 2021-A02993-38).

Procedures

Familiarization session.
During the familiarization session, each participant was fam-
iliarized with both stiff-leg deadlift and Nordic hamstring
exercises. Since the Nordic hamstring curl performed at
body weight often constitutes supramaximal exercise (15),
participants used a specific machine (Westside inverse curl
pro; Watson, UK) equipped with a counterweight system
that allowed off-loading participants’ body weight and pre-
cisely quantify the load. After key execution criteria (detailed
later) were presented and demonstrated by an experienced
examiner, participants practiced 10 min per exercise to
1) experience the full range of motion with a low resistance
and 2) perform 8-10 contractions at a moderate resistance
while adhering to the execution criteria. If execution was
validated by the examiner (otherwise, an additional set was
performed), a progressive increase in load was performed
over three to four sets to determine the maximal load for one
repetition at a rating of perceived effort (RPE) of about eight
(RPE 8) on a scale between 1 and 10 (27). This maximal load
performance was recorded and later used during the first
one-repetition maximum (1RM) assessment session (pre).
Nordic hamstring curl was performed from 90° knee flex-
ion to full knee extension (thigh parallel to the floor) with a
neutral spinal posture and complete hip extension (0°). Stiff-
leg deadlift was performed with a shoulder-width stance, no
lower limb rotation, and movement from 0° to 90° of hip
flexion. Only slight knee unlocking was permitted, and a
neutral spinal posture was maintained. For both exercises,
participants were asked to perform the eccentric phase over
3 s before executing the concentric phase with the intention
of achieving maximal speed.

Training program description.

The training protocol took place at the “Movement -
Interactions - Performance” laboratory of Nantes University
(France) between February and April 2024. It comprised 9
wk of training for the NHE and SDL groups, with three ses-
sions per week. The CON group continued their usual activ-
ities without any changes.

The NHE and SDL groups performed a progressive 27-ses-
sion training protocol using a load set at 80% of their IRM
(see details in Table 1). Participants were allowed to miss up
to two training sessions during the entire protocol. If a third
session was missed, it was made up the following week,
which then included four sessions. A minimum rest period
of 24 h was required between all sessions.
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Table 1. Training program for both the Nordic hamstring
exercise and stiff-leg deadlift

Week Sessions Sets Repetitions Load (%1RM)
1 3 2 5 80
2 3 3 6 80
3 3 4 7 80

1RM reassessment
4 3 4 7 80
5 3 5 7 80
6 3 6 8 80
1RM reassessment
7 3 5 7 80
8 3 5 6 80
9 3 3 5 80

1RM, one-repetition maximum.

Progressive changes in training volume (i.e., number of
sets and repetitions) followed a pyramid structure (15) and
are reported in Table 1. Execution criteria and participants
safety were monitored by a certified trainer during the entire
protocol, and simultaneous training sessions were limited to
two participants (one per exercise). Importantly, the training
protocol was conducted using the exact same execution cri-
teria as during the 1RM assessment.

Resistance training monitoring.

Participants monitoring during the 9-wk training program
was conducted using the HexFit application (Hexfit Inc., QC,
Canada). This tool allowed participants to schedule labora-
tory appointments for experimental sessions and to book
training slots for both NHE and SDL groups. The application
also enabled precise tracking of external training loads
throughout the 9 wk. In addition, it allowed the collection of
data such as RPE, training-related comments, and fatigue
levels.

Dietary supplementation.

In line with recommendations for protein intake during
resistance training focused on hypertrophy (28), participants
consumed a supplement on training days containing 22.0 g
of protein and 2.0 g of carbohydrates (Whey Protein Bio,
Alter Nutrition) under the examiner’s supervision.

One-repetition maximum.

The 1RM was assessed for both exercises 4-10 days before
and 4-7 days after the 9-wk training program. To support
the training session, the 1IRM was also reassessed at the start
of the 10th (after 3 wk) and 19th training sessions (after 6 wk)
(15). The 1RM evaluation session followed a standardized
protocol to allow comparison across participants: partici-
pants completed a standardized warm-up comprising two
rounds of 10 body weight single-leg bridge reps and 8 kg-
loaded good morning exercise, with progressively increasing
effort levels. This was followed by a specific warm-up (either
Nordic hamstring curl or stiff-leg deadlift) comprising three
sets of ten, six, and one repetitions performed at, respec-
tively, 30%, 60%, and 90% of the maximal load that was
determined during the familiarization session. After the
warm-up, a progressive load increase (minimum = 2.5 kg)
was used to estimate 1RM. If participants failed, a second
trial was attempted after 3 min of rest. A valid 1RM required
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1) a controlled three-second eccentric phase and 2) compli-
ance with the joint angles specified by the experimenter.
Participants received verbal feedback on their technique and
were encouraged throughout the 1RM attempts.

For the Nordic hamstring, the lower the additional weight,
the better the performance. Given the influence of individual
biomechanics on force production, the 1RM torque (Nm) was
calculated as follows:

1IRM = (BM x g x COMposition) — (CW x LA) 1)

where BM is the participant’s body mass from Winter et al.
(29), excluding (tibia and feet); g = 9.81 (gravitational accelera-
tion); COMposition is the estimated center of mass position of
the system (upper body); CW is the additional counterweight;
and LA is the lever arm of the machine counterweight.

For SDL, the 1RM was the maximal load (kg) that could be
lifted once over the range of motion (ROM). The 1RM for
both the Nordic hamstring curl and stiff-leg deadlift was
tested in randomized order.

Muscle volume assessment using 3-D ultrasound.

The freehand 3-D ultrasound method used in the present
study has been validated for the hamstrings (30). The
reproducibility tests show between-session coefficient of
variation (CV) from 1.13 to 1.88% and intraclass correlation
coefficients (ICCs) of 0.99 for the hamstring muscles.
Participants lay prone on a massage table while ultrasound
images of each hamstrings head were captured using an
ultrasound scanner (Aixplorer version 12.3, SuperSonic
Imagine, Aix-en-Provence, France) with a 10-2 MHz trans-
ducer (40 mm field of view: Vermon, Tours, France).
Image depth and brightness were individually adjusted for
each participant.

The transducer was fitted with a 3-D-printed rigid body
containing four reflective markers. An optoelectric motion
capture system with 10 cameras (Optitrack Flex 13,
NaturalPoint), recording at 120 Hz, tracked the trans-
ducer’s position. Ultrasound images and transducer posi-
tion data were recorded using the open-source software
3-D Slicer (slicer.org; v.5.6.2; Perth, Australia). To ensure
measurement reproducibility, the same examiner (T.M.)
conducted all pre- and posttraining volume recordings.
Furthermore, for each measurement, the examiner was
blinded to the participant group assignments. A gel pad
was used to minimize compression effects, and no pressure
was applied to the transducer during imaging (30, 31).

Surface EMG.

Myoelectrical activity was recorded using surface EMG at
pre and after 9 wk of training during the 80% of 1RM of the
trained exercise for SDL and NHE groups and for both exer-
cises for the CON group. Given the regional variation in EMG
amplitude (32, 33), two pairs of bipolar EMG electrodes were
placed on each biarticular hamstring head (SM, ST, and BF):
at the proximal-middle and one at the distal-middle loca-
tion. Before electrodes placement, the skin was shaved and
cleaned with alcohol. Wireless surface electrodes (Cometa
Pico, Cometa, Milan, Italy, interelectrode distance = 25 mm)
were attached to the skin with double-sided tape (intersensor
distance = 1 cm). Electrodes placement was verified with
B-mode ultrasound to ensure alignment with the muscle
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fascicle plane and avoidance of neighboring muscle borders.
To minimize crosstalk, EMG electrodes were placed on the
midline of the most prominent superficial muscle belly of
each hamstring head. Based on hamstring morphology (34),
the electrode positions for BF and SM were slightly more dis-
tal than for ST. For EMG normalization, two maximal volun-
tary contractions (MVCs) (35) were performed at three
different knee flexion angles (20°, 45°, and 80°; 0° = knee
fully extended) with a fixed 90° of hip flexion (0° = full hip
extension) to ensure about the maximal activation of each
hamstring head and each electrode location (36). Given the
importance of EMG signal normalization, electrodes were
placed with participants in the same position as during MVC
testing. Electrode placement was verified using manual pas-
sive knee joint mobilizations through the full ROM to ensure
sufficient distance between each muscle’s distal electrode
and its corresponding tendon. All recordings were per-
formed on the participants’ dominant leg (i.e., the leg used
to kick a ball).

Kinematic data.

Participants wear a set of seven IMUs (internal sampling
rate = 1,000 Hz, accelerometer range = 16 g, gyroscope
range = *2,000°-s7}, dynamic systematic uncertainty =
0.75°, MTw Awinda, Xsens Technologies, Enschede, The
Netherlands), placed according to the Xsens protocol, by a
single operator (T.M.). Xsens software was used to conduct
sensor calibration routine and to record raw kinematics
data at a 100-Hz sampling rate. The reproducibility of the
method has already been investigated over time, showing
high levels of agreement, particularly in the sagittal plane
(ICC > 0.80 for hip, knee, and ankle) (37). Xsens equipment
was also used to synchronize kinematic and EMG signal
acquisitions via an external trigger.

Data Analysis

Hypertrophy.

Once data collection was complete, all muscle volumes were
reconstructed and manually segmented using 3-D Slicer by
the same blinded examiner for consistency. Manual segmen-
tations were conducted every 6.0 mm at the hamstring inser-
tions and every 10.0 mm in the muscle belly regions,
representing ~30-50 slices per muscle. Hypertrophy of each
individual muscle was considered as the relative changes in
muscle volume between pre and after 9 wk.

Joint angles.

A generic lower-limb OpenSim musculoskeletal model was
individually scaled to each participant anthropometry, and
used to realize inverse kinematics analyze (Opensense,
OpenSim 4.5) (38). Modelized knee and hip angles were used
during the trained exercise to identify the onset and offset of
each repetition and were further compared to ensure the
consistency of kinematic patterns between pre, and after 9
wk of training.

We used the standard error of measurement (SE) of iner-
tial sensors measuring sagittal knee and hip joint angles dur-
ing squatting from a previous study (37), to calculate the
smallest detectable change (SDC) (39). The SDC served as a
threshold to identify participants who exhibited substantial
changes in kinematics between the pretest and after 9 wk, as
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such changes could influence muscle activation (24). Based
on this approach, we determined that the SDC (mean of the
ROM) for both knee and hip kinematics was ~11.6°.
Participants whose kinematic changes for either knee or hip
angle exceeded this threshold were excluded from further
muscle activation analysis.

Muscle activation.

EMG signals were digitized at 2,000 Hz and band-pass fil-
tered (30-300 Hz) using a 2nd-order Butterworth filter. The
signals were then rectified and low-pass filtered at 6 Hz to
generate individual EMG envelopes (40). The peak value of

Activationmusclel(%max)

each EMG envelope over the six MVCs was used as the maxi-
mal reference value for normalizing EMG signals to obtain
an estimate of muscle activation. Activation was expressed
as a percentage of the range of motion (ROM) of the eccentric
phase for each exercise. For each muscle, the normalized
activation of the two electrodes was averaged to obtain a rep-
resentative value of the whole muscle activation. Data
from five repetitions performed at 80% of 1IRM were aver-
aged, representing ~60% of the total repetition range (41).
This procedure allowed us to compare the following ratios
of normalized activation over the range of motion at pre
and after 9 wk of training:

Activationmusclel(%max) + Activationmuscle2(%max) + Activationmuscle3(%max)

The SM/Hams, ST/Hams, and BF/Hams activation ratios
were considered as an index of the contribution of each mus-
cle to the whole activation of the hamstrings (12, 22, 42). As
mentioned earlier, this calculation was also performed with
muscle volume to estimate the distribution of force generat-
ing capacities before and after 9 wk.

Statistical Analysis

The data normal distribution was verified using the
Shapiro-Wilk test. Outliers were detected using Grubbs’ test
(43), resulting in the exclusion of one participant of the CON
group from the analysis.

The effect of the 9-wk training program on 1RM in the
trained exercise (NHE or SDL) was evaluated using a two-
way repeated-measures analysis of variance (ANOVA) to
compare the effect of time (pre and after 9 wk) on relative
strength gains between control and trained groups (CON vs.
NHE; CON vs. SDL).

A linear mixed-effects model was used to evaluate dif-
ferences in changes in muscle volume (%) (i.e., hypertro-
phy) between groups (CON, NHE, and SDL) and muscles
(SM, ST, and BF). Group and muscle were modeled as fixed
effects, along with their interaction (group x muscle) to
examine whether hypertrophy responses differed across
muscles depending on the group. To account for interpar-
ticipant variability, participant was included as a random
effect.

Statistical parametric mapping (SPM 30, v0.4, www.spmld.
org) was used to compare muscle activation patterns with
high temporal resolution. Two three-way repeated-measures
ANOVAs were used to determine whether time (pre and after
9 wk), muscle (SM, ST, and BF), group [NHE vs. CON (during
Nordic hamstring curl); SDL vs. CON (during stiff-leg dead-
lift)], and their interactions altered normalized activation over
the range of motion. For each ratio (SM/Hams; ST/Hams; and
BF/Hams), two two-way repeated-measures ANOVA were
used to determine whether time (pre and after 9 wk), group
[NHE vs. CON (during Nordic hamstring curl); SDL vs. CON
(during stiff-leg deadlift)], and their interactions altered the
distribution of muscle activation. In case of an interaction
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at any timepoint across the range of motion, locations of
the differences were tested using paired-sample ¢ tests
with Bonferroni correction. The significance level was set
at P < 0.05. Effect sizes were also calculated using Cohen’s
d (44) and interpreted as trivial, small, moderate, and large
at <0.35, 0.35-0.80, 0.80-1.50, and >1.50, respectively
(45). All statistical analyses and data visualizations in this
study were performed using MATLAB (MATLAB; The
MathWorks, Natick, MA) and Prism (v.10.1.1, GraphPad
Prism, Boston, MA) software.

RESULTS

Training session attendance was 96.6 +3.7% for the NHE
group and 94.8 +4.0% for the SDL group.

Joint Angles

A total of eight participants exhibited a larger variation in
knee and/or hip joint angles between pre and after 9 wk com-
pared with the MDC previously calculated (cf. METHODS).
Thus, three and one participants were excluded from the
NHE and SDL groups, respectively. Three and one partici-
pants were excluded from the CON group during Nordic
hamstring exercise and stiff-leg deadlift, respectively. The
kinematics of the remaining participants is depicted in
Fig. 1.

One-Repetition Maximum

In the Nordic hamstring exercise, the NHE group showed a
significantly larger increase in 1IRM compared with the CON
group [mean difference = 18.8%, 95% confidence interval (CI):
3.0%-34.5%, P = 0.02, d = 0.8]. On average, participants in the
NHE group exhibited a 37.4 +13.8% increase in 1RM after 9 wk
of training (201.1+60.2 Nm and 274.6+81.6 Nm at pre and
post, respectively). In the stiff-leg deadlift exercise, the SDL
group showed a significantly larger increase in 1IRM compared
with the CON group (mean difference = 21.6%, 95% CI: 7.2%—
36.1%, P = 0.01, d = 1.0). On average, participants in the SDL
group exhibited a 34.0 £21.2% increase in 1IRM (103.5 +22.9 kg
and 136.0 +23.0 kg at pre and post, respectively).
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Figure 1. Knee and hip joint angles for the Nordic hamstring (NHE) and stiff-leg deadlift (SDL) exercises. The knee and hip joint angles are represented
by thick and thin curves, respectively, with green curves indicating pre (before) and pink curves indicating post data (after 9 wk). The joint angles are
shown as a function of the range of motion (from O to 100%) during the eccentric phase of the movement. A and C show data for the control group
(CON) during Nordic hamstring exercise and stiff-leg deadlift. B and D show data for the trained groups during their respective exercise (i.e., Nordic ham-
string for the NHE group, and stiff-leg deadlift for the SDL group). For clarity, the standard deviation was not represented. CoR, center of rotation; ROM,

range of motion.

Muscle Hypertrophy

The linear mixed-effects model revealed a significant
group effect (P = 0.004) and a group x muscle interaction
effect on changes in muscle hypertrophy (P < 0.001). Post
hoc tests showed that both the NHE and SDL groups experi-
enced significant overall hamstrings hypertrophy compared
with the control group (P < 0.001 and P = 0.044, respec-
tively). No significant difference in overall hypertrophy was
observed between the NHE and SDL groups (P > 0.05).

Regarding muscle-specific hypertrophy, the NHE group
exhibited significant hypertrophy of the ST (24.4+10.8%)
compared with both the CON group (0.2+5.9%; P < 0.001,
d = 2.83) and the SDL group (5.5+9.3%; P < 0.001, d = 1.96).
The SDL group, in contrast, showed significant hypertrophy
of SM (11.2 +12.7%) compared with the CON group (2.3 + 4.2%;
P = 0.02, d = 0.92), but not compared with the NHE group
(4.6 £5.8%; P = 0.24, d = 0.69). For the BF, no significant dif-
ferences in hypertrophy were observed between any of the
groups (P> 0.39, d < 0.58).

Muscle Activation

Muscle activation patterns during both Nordic ham-
string curl and stiff-leg deadlift are depicted in Fig. 2. SPM
analyses revealed no significant effect of time, group or
time x muscle x group (all P > 0.05) on muscle activation
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during the trained exercise. The main effect of muscle was
observed for both Nordic hamstring (P < 0.001) and stiff-leg
deadlift exercises (P < 0.001). Post hoc analysis revealed that
ST activation was lower than that of BF and SM across the
entire ROM of the stiff-leg deadlift exercise, whereas no differ-
ences were observed between BF and SM. During Nordic ham-
string curl, BF exhibited greater muscle activation than SM
(29%—-69% of the ROM) and ST (38%-100% of the ROM). We
also found that SM showed higher activation than ST (54%-—
100% of the ROM).

The distribution of activation averaged over the ROM at
pre and after 9 wk, as a function of muscle hypertrophy, is
depicted in Fig. 3. We did not find any significant time,
group, and time x group effect (all P > 0.05) on the distribu-
tion of muscle activation during the trained exercise. Table 2
depicts the distribution of activation averaged over the range
of motion of both exercises.

DISCUSSION

Our findings demonstrate a robustness of muscle activation
distribution despite significant selective hypertrophies of the
semimembranosus (11.2%) and semitendinosus (24.4%),
induced by the stiff-leg deadlift and Nordic hamstring exer-
cise, respectively (Fig. 3). This absence of changes in muscle
activation could lead to an increase in force imbalance
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Figure 2. Normalized electromyographic activity (EMG) for each hamstring head for the Nordic hamstring exercise (NHE) and stiff-leg deadlift
(SDL). Pre- (before) and post (after 9 wk) EMG data are represented with green and pink symbols, respectively [circle for semimembranosus (SM),
triangle for semitendinosus (ST), and square for biceps femoris (BF)]. The data are presented as a function of the range of motion (from O to 100%)
during the eccentric phase of the movement. A and C show data for the control group (CON) during Nordic hamstring exercise and stiff-leg dead-
lift. B and D show data for the trained groups during their respective exercise (i.e., Nordic hamstring for the NHE group, and stiff-leg deadlift for

SDL group).

between semimembranosus and semitendinosus for SDL
group whereas it could decrease for NHE group. These results
provide a deeper understanding of the complex interplay
between neural drive and muscle mechanical characteristics.
This provides additional impetus to study long-term effects of
activation strategies (e.g., on the development of musculo-
skeletal disorders), as they seem to represent a trait-like char-
acteristic rather than a transient state.

Nordic Hamstring- and Stiff-Leg Deadlift-Induced
Strength Gains (1RM)

It is well known that Nordic hamstring curl-based resist-
ance training enhances maximal knee flexion strength. The
strength gains occur early (6%-14% after 4 wk) (46) and con-
tinue to increase over time (47, 48). For instance, Andrews
et al. (47) reported approximately a 40% increase in eccentric
knee flexion torque following 9 wk of Nordic hamstrings
training. This is close to the 37.4+13.8% increase in 1RM
presently observed in the NHE group after 27 training ses-
sions. In contrast, stiff-leg deadlift training has been less
investigated. Kawama et al. (16) reported 20%—-26% increases
in maximal isometric knee flexion torque after 10 wk with
two and three weekly sessions of stiff-leg deadlift. Note that
their protocol used lower loads (60% of body mass) and
emphasized maximal range of motion to target flexibility
and hamstrings structural adaptations. In our study, which
used higher loads (180% of body mass on average), we also
observed significant strength gains in the stiff-leg deadlift
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exercise ~34.0+21.2% increase in 1RM for the SDL group,
after 27 training sessions. Overall, this finding underscores
the effectiveness of our protocol in promoting strength gains
in the trained exercise.

Nordic Hamstring- and Stiff-Leg Deadlift-Induced
Muscle-Specific Hypertrophies

According to our hypothesis, both NHE and SDL groups
exhibited significant and similar whole hamstring hypertro-
phy (11.4 = 6.5% and 7.0 = 8.1%, respectively, vs. CON group =
0.6 £1.5%). Noticeably, hypertrophy was larger in the SM
(11.2+12.7%) and ST (24.4 £10.8%) for stiff-leg deadlift train-
ing and Nordic hamstring exercises, respectively. These
results align with Bourne et al. (15), who reported 15%-16%
hamstring hypertrophy for both Nordic hamstring and 45°
hip extension exercises, with a selective hypertrophy of the
ST (21%) compared with BF (6%) and SM (6%) for Nordic
hamstring group. Using low loads during stiff-leg deadlift,
Kawama et al. (16) reported a selective hypertrophy of the
SM (6.5%). Taken together with the current study, it is now
well established that Nordic hamstring promotes the distri-
bution of hypertrophy to ST, whereas stiff-leg deadlift pro-
motes the distribution of hypertrophy to SM.

Distribution of Muscle Activation before Training

Muscle activation during Nordic hamstring exercise has
been extensively studied (22, 32, 49). This exercise is
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Figure 3. Scatter plots of the distribution of muscle activation and hamstring hypertrophy. Scatter plots of the distribution of activation before and after 9
wk in controls (4; left) and training groups (C; right). The left panels of A and C show data for the control group (CON) during Nordic hamstring exercise
and stiff-leg deadlift, whereas the right panels of A and C show data for the trained groups during their respective exercise (i.e., Nordic hamstring for the
NHE group, and stiff-leg deadlift for SDL group). The distribution of muscle hypertrophy is depicted through a color scale from 0% to 100% (i.e., 100%
means that only one muscle exhibits hypertrophy). Magnitude of hypertrophy for each hamstring head for the Nordic hamstring group (B) and stiff-leg
deadlift group (D) (symbols in bolt represent means + SD). Each colored symbol represents a participant. *Significant difference in muscle volume
between, before, and after training; P < 0.05. BF, biceps femoris; Hams, Hamstring; SM, semimembranosus; ST, semitendinosus.

commonly performed at body weight, which often repre-
sents a supramaximal condition for participants (i.e., they
are not able to resist over the full ROM) (15, 48). Many light-
ening options can be used (e.g., dedicated machine, slope
platform, and elastic bands) to enable participants to per-
form the Nordic hamstring curl at a maximal or submaximal
intensity over the full ROM. Using elastic bands, Boyer et al.
(22) reported that eccentric contraction of the Nordic ham-
string curl performed at 1RM (over the full ROM) elicits aver-
aged muscle activation ~48.6%, 55.9%, and 64.5%, for SM,
ST, and BF, respectively. According to Henneman’s size prin-
ciple in motor unit recruitment (50), the use of 80% of 1IRM
in the current study largely reduces the magnitude of activa-
tion. When averaging both NHE and CON groups during
Nordic hamstring curl at pre, we found, in mean, 35.4%,
32.0%, and 42.5% for SM, ST, and BF, respectively. During
stiff-leg deadlift, Boyer et al. (22) found that the activation of

SM, ST, and BF was ~42.8%, 30.9%, and 44.6%, respectively,
whereas the current study reported values ~25.4%, 14.1%,
and 27.1%, respectively, at pre for both SDL and CON groups.
Regardless of the magnitude of muscle activation, its distri-
bution among the hamstring heads varied between both
exercises. Using functional magnetic resonance, it has
been shown that the SM was the least involved muscle dur-
ing the Nordic hamstring exercise, whereas the BF and ST
showed similar levels of involvement (51), or higher
involvement for the ST (15). The lower involvement of ST
in the current study may be explained by the inclusion of
extended knee extension in the ROM, which favors the
contribution of the BF compared with ST (32). During the
stiff-leg deadlift, the largest distribution of activation to
the SM and BF compared with ST, was in accordance with
previous studies (22, 52). Beyond this generality, a large
interindividual variability in the distribution of muscle

Table 2. Distribution of hamstrings activation during Nordic hamstring and stiff-leg deadlift before (pre) and after 9

wk (post)
Exercise Nordic Hamstring Exercise Stiff-Leg Deadlift
Ratio SM/Hams, % ST/Hams, % BF/Hams, % Ratio SM/Hams, % ST/Hams, % BF/Hams, %
Time Pre Post Pre Post Pre Post Time Pre Post Pre Post Pre Post

NHE group 30.9+75 33.3+6.8 29.7+6.8 28.0+6.0 39.3+8.6 387+8.7 SDL group

CON group 30.8+6.1 31.8+6.1 30.8+49 30.7+42 379+79 37.5+8.1

39.2+76 403+91 20.7+40 213+5.0 40.1+94 384+98
CONgroup 382+79 36.9+9.2 212+42 222+49 40.6+4.8 413+12.3

BF, biceps femoris; CON, control group; Hams, hamstring; NHE, Nordic hamstring group; SDL, stiff-leg deadlift group; SM, semimem-

branosus; ST, semitendinosus.
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activation was observed, the magnitude of which varied
between muscles (Fig. 3). The consequences of these acti-
vation strategies on muscle force and their relationship
with the distribution of hypertrophy will be investigated
in the future.

Invariance of Muscle Activation Distribution Post
Training in the Presence of Selective Hypertrophy

To the best of our knowledge, this was the first study that
experimentally investigated the possible changes in the distri-
bution of muscle activation in the presence of selective hyper-
trophy due to training. Previous works were interested in the
ability of the central nervous system to face a reduction of
muscle volume after a muscle strain injury (11, 53, 54) or even
in a paralyzed individual muscle (18). In the presence of a
selective atrophy of the BF, Avrillon et al. (11) reported an alter-
ation of the distribution of muscle activation during submaxi-
mal isometric knee flexion at 20% of MVC, but not at 50% of
MVC. More specifically, they showed that a reduction in BF
volume led to a decreased contribution of this muscle during
the task, which was compensated by an increased activation of
the SM. However, De Rugy et al. (18) demonstrated that muscle
coordination is habitual rather than optimal, as the activation
of all synergist muscles, including the paralyzed muscle, was
increased to meet the mechanical demand of the task.
Accordingly, we did not find any significant changes in the dis-
tribution of muscle activation over the ROM of both stiff-leg
deadlift and Nordic hamstring exercises (Table 2), despite the
presence of substantial muscle hypertrophy. This finding par-
tially contradicts biomechanical models that propose a neuro-
mechanical coupling between force-generating capacities and
activation (23). However, the experimental evidence support-
ing this coupling remains limited. Observations of neurome-
chanical coupling have been confined to cross-sectional
studies during isometric submaximal conditions, specifically
involving the vastii (7) and gastrocnemii muscles (8), or
inferred by integrating findings from several studies (9, 10). In
contrast, the present results do not support the flexibility of
the neuromechanical coupling. It is likely that, at least in the
case of the hamstrings, other biomechanical features, such as
moment arm, force-length relationship, and fascicle length,
exert a greater influence on muscle activation than muscle vol-
ume, particularly during dynamic contractions (3). Moreover,
given that muscle hypertrophy is reversible, individuals may
adopt “motor habits,” defined as a set of valid distributions of
activations that accomplish the task without necessarily mini-
mizing cost. A longitudinal investigation conducted over a lon-
ger time scale would be necessary to determine whether these
strategies evolve toward more optimal patterns with increased
experience.

The selective change in muscle volume of SM and ST pro-
vides an interesting model to study the flexibility of motor
control for two main reasons. First, SM and ST exhibit signif-
icant differences in muscle characteristics. SM has a larger
volume and shorter fascicle length compared with ST (12),
making it a good candidate for reducing the metabolic cost
of contraction (4). However, despite this metabolic advant-
age, the selective increase in SM muscle volume in the SDL
group was not accompanied by a selective change in muscle
activation (Fig. 3). Second, in the case of the selective hyper-
trophy of SM, the strongest hamstring head (17), combined
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with unchanged muscle activation, this could result in a
greater force imbalance within the hamstrings whereas
hypertrophy of the ST had the opposite effect, helping to
limit this imbalance. This is an interesting model to better
understand the complex interplay between neural drive and
muscle mechanical characteristics. Although the increase in
force-generating capacities has not been assessed in the cur-
rent study, three main reasons led us to believe that this
assumption is reasonable. First, a mean increase in volume
of approximately 24.4% was observed in the ST fusiform
muscle (for review, see Ref. 17), where changes in muscle vol-
ume can be considered as changes in PCSA (55). Second, the
resistance training content (i.e., 80% 1RM with both eccen-
tric and concentric contractions) used in the current study
would favor an increase in muscle volume and pennation
angle compared with fiber length, resulting in increasing
PCSA as previously shown (56). Third, the complex interplay
between changes in pennation angle, fiber length (and con-
sequently fascicle length), and fiber cross-sectional area in
response to overload acts together at increasing muscle
strength. In their review, Jorgenson et al. (57) posits that
muscle CSA increases in pennate muscles during overload
are often primarily driven by longitudinal growth, reflected
by increases in fascicle length, rather than radial growth (i.e.,
increases in mean fibers cross-sectional area). Alternatively,
when overload predominantly induces radial growth, this
may lead to concurrent increases in pennation angle and
fiber cross-sectional area, without significant changes in fas-
cicle length. It is unlikely that an increase in muscle volume
in the current study led to a decrease or no changes in force-
generating capacities. Taken together, it is likely that the
central nervous system does not favor or counteract force
imbalance among hamstrings after a 9-wk hypertrophy-
based resistance training program. Future studies should
investigate changes in muscle activation strategies in the
presence of selective muscle atrophy, such as that induced
by acute muscle strain or surgery. This would help deter-
mine whether targeting the atrophied muscle during rehabil-
itation is effective in restoring baseline activation strategies.

Limitations

Certainly, our study has limitations that must be addressed.
First, Shapiro-Wilk test results demonstrate a non-normality
in 11.4% of the muscle activation raw data. This is not inher-
ently problematic in the context of SPM, as the model resid-
uals were normally distributed. SPM, like other parametric
methods based on the general linear model, relies on the
assumption of normality in the residuals rather than in
the raw observations themselves (58). Furthermore, with a
sample size of 15 per group, the central limit theorem supports
the robustness of the analysis against modest deviations from
normality (59). Previous studies have shown that SPM
remains valid and reliable under such conditions, provided
that the residuals satisfy distributional assumptions (60, 61).
Therefore, it is unlikely that the observed non-normality in
the input data has adversely affected the integrity or inter-
pretability of the results. Second, we measured the distribu-
tion of muscle activation during exercises performed at high
intensity (80% 1RM). Avrillon et al. (11) reported that a history
of muscle strain injury induced an alteration in muscle
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activation during isometric submaximal contraction per-
formed at 20% of MVC but not at 50% of MVC. This is likely
because a higher activation of the hamstring muscles is
required to perform the task. During such tasks, fewer degrees
of freedom are available to modify the activation distribution
while maintaining the goal of the task. However, muscle acti-
vation averaged over the ROM during stiff-leg deadlift was
~25.4%, 14.1%, and 27.1% for SM, ST, and BF, respectively. It
is unlikely that the mechanical constraints of the tasks, at
least for stiff-leg deadlift, have limited the flexibility of the
neural drive. Third, neuromechanical coupling has been
exclusively reported during isometric contractions. One
might assume that the characterization of the distribution of
the activation during the eccentric contraction could have
influenced the results of the current study. However, previous
works suggest that BF activation either decreases or remains
unchanged following injury (62, 63). Such results were
obtained during eccentric maximal contractions that involve
a specific neural control, more prone to elicit neuromuscular
inhibition at both the supraspinal and spinal levels compared
with concentric or isometric tasks (64). We are confident that
the absence of changes in the distribution of muscle activa-
tion is not fully explained by muscle contraction type. Fourth,
the kinematics were not constrained during testing, which
may have introduced variability in the distribution of muscle
activation. We used the MDC as a threshold to exclude partici-
pants exhibiting a substantial variability in knee and hip joint
angles. This approach allowed us to compare the distribution
of activation in the trained exercise, which is relevant for
training settings. Nonetheless, further studies should also
incorporate standardized contractions on a dynamometer
in the presence of selective hypertrophy. Finally, it is well
known that bipolar surface EMG recordings of muscle
electrical activity have limitations, particularly regarding
crosstalk and normalization procedures (65). We paid par-
ticular attention to these issues by using ultrasound imag-
ing to identify the different hamstring heads and to place
the electrodes as far as possible from neighboring muscles
(66). We also implemented multiple normalization condi-
tions during various MVC tasks to maximize the likelihood
that participants activated their muscles to their full
capacity (36), enabling comparisons between muscles and
participants (66). Taken together, these considerations
make it unlikely that the methodological limitations pri-
marily explain the conclusions drawn in the current study.

Conclusions

It is a long-held belief that muscle activation could change
with muscle hypertrophy. The hamstring muscle group was a
relevant model to experimentally address this belief due to 1)
the large differences in force-generating capacities reported
between semimembranosus and semitendinosus, and 2) the
ability of stiff-leg deadlift and Nordic hamstring to target one
of these muscles, respectively. In the presence of selective
hypertrophy of the semimembranosus (11.2%) and semitendi-
nosus (24.4%), we did not find any changes in the distribution
of muscle activation during submaximal contractions per-
formed during stiff-leg deadlift and Nordic hamstring curl.
These resistance training exercises, which are commonly used
in hamstring prevention and rehabilitation strategies, appear
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effective at increasing the force-generating potential of the tar-
geted muscles in noninjured individuals as their muscle vol-
ume increases without altering their activation strategies.
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ABSTRACT

Purpose: Even under identical training conditions, synergistic muscles can adapt differently,
with the most affected muscle varying across exercises. The aim of this study was to determine
how muscle adaptations (muscle damage and hypertrophy) are governed by neuromechanical
features of exercises. Methods: EMG-driven musculoskeletal modelling was used to estimate
semimembranosus (SM), semitendinosus (ST) and biceps femoris long head (BF1lh) activation,
operating length, and force during the isokinetic seated leg curl (ISO), Nordic hamstring
exercise (NHE) and stiff-leg deadlift (SLD). Muscle damage and hypertrophy were quantified
from changes in shear modulus and muscle volume, respectively. Results: In the acute
experiment, the ST exhibited the largest shear modulus increase after ISO (+62.2%) and NHE
(+33.0%). No significant difference in shear modulus was found between SM (+16.0%), ST (-
9.0%) and BFlh (+11.4%) after SLD. In the chronic experiment, hypertrophy was rather
localized to the ST in NHE (+24.4%) and to the SM in SLD (+11.2%). For ISO (acute) and
NHE (acute and chronic), exercise-induced adaptations were consistent and correlated with
greater operating length and force of the ST. However, for SLD, the modest but relatively
greater SM adaptation was not explained by between-muscle differences in force. Predictive
models identified the most damaged muscle in 82% of cases and the most hypertrophied muscle
in 75%. Conclusion: Taken together, these findings demonstrate that muscle length, and to a
lower extent, muscle force drives hamstring adaptation, except for SLD exercise where
predominant passive tension jeopardize the use of current musculoskeletal modeling tools.
EMG-driven musculoskeletal modelling, combined with predictive approaches, provide
mechanistic insight into muscle adaptation and offers a promising framework for tailoring

resistance training strategies in performance, injury prevention, and rehabilitation.
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INTRODUCTION

Resistance training is widely recognized as the most effective strategy to preserve muscle mass
and function across the lifespan, with well-documented benefits for health and performance (1).
It is notably effective against age-related muscle loss, or sarcopenia (2). In the early stages of
training, increases in muscle protein synthesis primarily support repair following exercise-
induced muscle damage (EIMD) (3). With continued training, this synthesis shifts toward
contractile protein accretion, contributing to durable muscle volume change, known as
hypertrophy. However, both EIMD and hypertrophic responses show high variability, not only

between individuals (4) but also between synergistic muscles within the same individual (5, 6).

Accumulating evidence suggest that, for hamstrings, the variability in response to exercise
among muscle heads would depend on the type of exercise performed. For instance, knee
flexion—oriented movements such as the Nordic hamstring exercise preferentially affect the
semitendinosus (ST), whereas hip extension—oriented movements such as the stiff-leg deadlift
more strongly affect the semimembranosus (SM) and biceps femoris long head (BFlh) (7-9).
While these patterns are well described at the phenomenological level, the underlying

neuromechanical factors that drive such muscle-specific adaptations remain poorly understood.

Mechanical tension, EIMD, and metabolic stress are often cited as key drivers of hypertrophy
(10, 11). With respect to mechanical tension, it has been suggested that the relative force
expressed by each individual muscle represents the strongest signaling pathway involved in
hypertrophy (12). Alternatively, several studies reported that training at extended muscle
lengths has been consistently shown to enhance both EIMD (13, 14) and hypertrophy (15-21).
This suggests that operating length may be a critical determinant of adaptation, although its
specific contribution remains unclear, as no study has, to date, experimentally isolated its role

from other confounding factors (e.g., relative force). Yet, clarifying the role of such mechanical



parameters, along with neural parameters (e.g., muscle activation), in driving muscle-specific
adaptation is essential for optimizing hypertrophy-oriented resistance training protocols and for
designing more effective and targeted prevention and rehabilitation strategies (e.g., in cases of

muscle strain injury).

For a long while challenging in Humans, the advent of EMG-driven musculoskeletal (MSK)
modeling (22-24) offers a promising solution in estimating individual muscle forces and then
neuromechanical parameters such as muscle activation, velocity, and operating length during
dynamic resistance exercises (25). Compared with static optimization methods, EMG-driven
models better account for inter-individual variability in muscle coordination and yield more
physiologically plausible estimates (26). Interestingly, EMG-driven MSK modeling has been
used to explore how estimates of neuromuscular and MSK parameters may influence muscle-
specific predictions, like muscle forces or external torques (27). However, no study has yet
investigated which of these neuromechanical parameters best predict physiological markers of

muscle adaptation in humans, such as EIMD or hypertrophy.

The present study aimed to identify the neuromechanical determinants of muscle-specific
adaptations to resistance training among the hamstrings. We used EMG-driven MSK modeling
during exercises with distinct neuromechanical profiles: isokinetic seated leg curl, Nordic
hamstring exercise and stiff-leg deadlift. Two experiments were conducted: (i) an acute study,
using changes in resting shear modulus as an indirect marker of EIMD (28, 29), and (ii) a
chronic study, using changes in muscle volume after 9 weeks of training to quantify
hypertrophy. We hypothesized that hamstring heads operating at longer muscle lengths and
producing greater forces during exercise would exhibit larger EIMD and hypertrophy, and that
neuromechanical parameters derived from EMG-driven musculoskeletal modeling would

predict the distribution of these adaptations across the hamstring heads. For a given hamstring



head, we hypothesized that the exercise generating the greatest muscle force would elicit the

largest adaptations.

METHODS

Study Design and Participants. The study was conducted according to the Declaration of
Helsinki and was approved by the local Ethics Committee (CPP IDF I, N0.2021-A02993-38).
The chronic protocol was a randomized controlled trial registered on ClinicalTrials.gov
(NCT06164249). All participants were informed about the nature, aims and risks associated

with the experimental and training procedures before their written consent was obtained.

A total of 77 young, healthy adults with no specific medical contraindications were included in
this study. Experiment 1 depicted below involved 41 participants (28 men and 13 women) (25.1
+ 2.2 years; 176.2 £ 6.4 cm; 71.3 £ 11.6 kg). Among them 23 participants had been enrolled in
a previously published study by our team that addressed a different research question (30).
Experiment 2 involved 36 participants (30 men and 6 women) (20.1 + 1.3 years; 178.8 + 7.9
cm; 72.1 + 10.4 kg). Part of these data has also been reported in previously published articles
addressing different topics (31, 32). Participants had no history of hamstring injury and no
history of surgical interventions involving hamstring graft harvesting (e.g., hamstring tendon
autograft following ACL reconstruction). In Experiment 1, participants were asked to refrain
from all strength training and physical activities, including those involving the upper limbs,
throughout the entire protocol period. In Experiment 2, participants were instructed to maintain
their usual physical activities, but to avoid any lower limb resistance training during the 9-week

protocol.



Experiment 1

Resistance training design. The program consisted of an intense eccentric-based resistance
training protocol. Three different training groups were designed: Isokinetic leg-curl (ISO,
N=23), Nordic Hamstring Exercise (NHE, N=8), and Stiff-Leg Deadlift (SLD, N=10). All
participants underwent an initial familiarization session specific to their assigned exercise,
conducted at least 7 days prior to the training session. Familiarization was performed at very

low intensity and with a minimal number of repetitions.

For the ISO group, the resistance training consisted of 5 sets of 15 maximal eccentric knee
flexions performed while seated on an isokinetic dynamometer (hip angle: 70°), at an angular
velocity of 30°-s7! and over a range of motion from 90° (knee flexion) to 10° (0° = full knee

extension). The rest time between each set was 2 min.

For NHE and SLD, the resistance training protocol consisted of 8 sets of 8 unilateral eccentric
repetitions, performed at participant’s eccentric 10-Repetition Maximum (RM), determined
before the training as described below. The concentric phase was performed: bilaterally for

SLD and using the upper limbs for NHE.

Nordic hamstring and stiff-leg deadlift load assessment. Participants completed a
standardized warm-up consisting of bilateral good-morning and leg bridge exercises, with a
progressive increase in intensity. Following the warm-up, the load was progressively increased
in three stages to determine participant’s eccentric 10RM. Participants were instructed to
perform 7 repetitions, with a number of repetitions in reserve (RIR) decreasing across the stage:
5 to 8 at the first load, 5 to 3 at the second load, and 2 to 3 at the third load. During the stiff-leg
deadlift, participants began standing upright with a neutral hip position (0°). They lowered the
bar following a controlled 3s tempo until reaching approximately 90° of hip flexion.
Participants were instructed to maintain near-full knee extension throughout the movement,

permitting only minimal flexion when required for proper execution. In the Nordic hamstring



exercise, participants started from a kneeling position at 90° knee flexion and neutral hip angle
(0°) to a full knee extension. If necessary, an additional load (referred to as the reference load)
was applied to achieve the target of seven repetitions with 2 to 3 RIR. To achieve these load
estimations, the elastic resistance was reduced, or the barbell weight was increased accordingly.

Using this reference load, participants then performed as much repetitions as possible.

Strength measurement. Maximal isometric knee flexion torque was measured using an
isokinetic dynamometer (Con-Trex MJ, CMV). Participants were seated with a hip angle of 70°
and a knee angle of 45°. Two maximal contractions were performed. If the difference between
trials exceeded 10%, a third contraction was performed. This measurement was used to quantify
strength loss at 24 hours (SLD and NHE) or 48 hours (ISO) after exercise, as it is widely

recognized as a primary marker of EIMD (33).

Resting muscle shear modulus. To estimate EIMD in each hamstring, we quantified the
muscle shear modulus with shear wave elastography (28, 29). Briefly, studies have shown that
the acute increase in muscle stiffness, assessed as resting muscle shear modulus by shear wave
elastography, within 1 hour after exercise, correlates—well (=-0.82 and r=-0.80 for knee
extensors and elbow flexors, respectively) with the strength loss after damaging exercise (29).
Recently, the association between increases in biceps brachii shear modulus and altered Ca**
handling properties following resistance training has been reported from muscle tissue samples
(34).

Resting shear modulus of SM, ST and BFlh muscles were measured before and 30 min after
the resistance training session with an ultrasound scanner (Aixplorer version 12.4, Supersonic
Imagine) equipped with a linear transducer array (2-10 MHz, SuperLinear 10-2; Vermon,

France). The probe was positioned along the muscle fascicle direction and perpendicular to the



skin (35). Location and orientation of the probe were marked on the skin for consistency [see
(30)]. Participants laid supine with 90° hip flexion and 45° knee flexion and were instructed to

remain as relaxed as possible. For each muscle, muscle shear modulus was measured over a 10s

window and time-averaged using ElastoGUI open software (https://bio.tools/elastogui). The
region of interest was manually adjusted to avoid proximity to the aponeuroses. A single value
was finally computed as the mean shear modulus across the 10s recording, both pre- and 30min

post-training.

Experiment 2

Resistance training design. The resistance training program consisted of a 9-week training
period with three sessions per week, separated by a minimum of 24 hours of rest. Participants
were assigned to one of three groups. The control group (CON) maintained their usual daily
activities without additional training. The two experimental groups performed either stiff-leg
deadlift (SLD) or Nordic hamstring exercise (NHE). Training intensity for both SLD and NHE
groups was set at 80% of their respective 1RM, which was reassessed every three weeks to
adjust training loads as described below. The entire protocol was supervised by a qualified
coach who was not involved in any data acquisition. Participants were permitted to miss up to
two training sessions over the 9-week period. If a third session was missed, it was rescheduled
the following week, resulting in four sessions that week. The detailed number of sessions, sets

and repetitions are described in supplementary data (Supplementary data, page n°1)

Resistance training load assessment and execution criteria. Prior to the first experimental
session, all participants underwent a familiarization period with both exercises to learn the
proper technique and execution standards. During this familiarization session, participants
performed 3 to 4 progressive sets up to an intensity close to their estimated daily 1RM. This

estimated 1RM was then used to determine the loads for the first experimental session, during


https://bio.tools/elastogui

which the actual and real IRM was reassessed. Participants completed a standardized warm-up
protocol consisting of 8 kg loaded good mornings and unilateral leg bridges. This was followed
by a specific warm-up (either in Nordic hamstring or stiff-leg deadlift) comprising 3 sets of 10,
6, and 1 repetition performed at 30%, 60%, and 90% of the maximal load determined during
the familiarization session, respectively. After the warm-up, a progressive load increase
(minimum = 2.5 kg) was used to estimate the 1RM. Participants were allowed a second attempt

if they failed the first trial.

During the stiff-leg deadlift, participants began standing upright with a neutral hip position (0°).
They lowered the bar following a controlled 3s tempo until reaching approximately 90° of hip
flexion. Participants were instructed to maintain near-full knee extension throughout the
movement, permitting only minimal flexion when required for proper execution. In the Nordic
hamstring exercise, participants started from a kneeling position at 90° knee flexion and neutral
hip angle (0°). Given that the Nordic hamstring exercise is often a supramaximal movement,
limiting the ability to complete the full range of motion and to perform concentric contractions
as in the stiff-leg deadlift, we used a specific machine that reduced participant’s body weight
through a counterweight system (Westside Inverse Curl Pro; Watson, UK). This machine also
allowed for precise and progressive quantification of the training load during the Nordic
hamstring exercise. They extended their knees fully over a 3s period while maintaining full hip

extension. In both exercises, the concentric phase was performed explosively.

Dietary supplementation. In accordance with recommendations for protein intake during
resistance training (36), participants consumed a protein supplement after each training session.
Each serving contained 22.0 g of protein and 2.0 g of carbohydrates (Whey Protein Bio, Alter

Nutrition), resulting in a total weekly supplementation of 66.0 g of protein.



Muscle volume measurement using 3D Ultrasound. To estimate hypertrophy in each
hamstring and relate it to neuromechanical variables derived from EMG-driven modelling,
muscle volumes of the SM, ST, and BFlh were quantified with 3D ultrasound imaging (3DUS).
Our team has previously demonstrated the accuracy and reliability of this method for assessing
hamstring volumes (37). Participants were positioned prone and instructed to remain as relaxed
as possible. After identifying muscle insertions and the boundaries between individual
hamstring heads, several sweeps were performed from the proximal to distal insertions for each
muscle. The SM and ST were captured within the same sweep, while the BFlh was scanned
separately. To enhance reproducibility over time and minimize tissue compression, a gel pad

was used during scanning (38).

Ultrasound acquisition was conducted using a scanner (Aixplorer version 12.3, SuperSonic
Imagine, Aix-en-Provence, France) coupled with an ultrasound probe (40 mm field of view:
Vermon, Tours, France), synchronously tracked by 10 cameras (Optitrack Flex 13,
NaturalPoint, USA) at a sampling frequency of 120 Hz. Muscle volumes were then manually
segmented using the open-source software 3D Slicer (slicer.org; v.5.6.2; Perth, Australia).
Segmentations were performed every 6.0 mm near the muscle insertions and every 10.0 mm
within the muscle belly, resulting in 30 to 50 slices per muscle. Pre- and post-training volumes
were expressed in milliliters (mL), and percentage changes were calculated to assess
hypertrophy. Analyses were conducted both for the total hamstring volume (sum of SM, ST,
and BF1h) and for each muscle individually. All acquisitions and segmentations were performed
by the same experimenter (T.M.), who was blinded to participants’ group allocation throughout

the study.


https://www.slicer.org/

Experimental recordings

Kinematics. Participants wore a set of seven Inertial Measurement Units (IMUs; MTw Awinda,
Xsens Technologies, Enschede, Netherlands), positioned according to Xsens guidelines to
reconstruct a real-time lower limb visualization. Each IMU had an internal sampling rate of
1000 Hz, with an accelerometer range of + 16 g and a gyroscope range of = 2000°-s'. A typical
example of IMU placement is provided in Lin et al. (39). Kinematic data were recorded at 100
Hz. Using a scaled Opensim MSK model (40) as basis, hip, knee and ankle joint angles were
computed from the IMU quaternion data using inverse kinematics via OpenSense (41). For ISO
group only, hip (70°) and ankle (90°) were fixed and knee angle was directly measured with
isokinetic ergometer sensor. Inherent MTU lengths and joint moment arms were geometrically
derived from these joint angles using OpenSim’s Muscle Analysis tool. The computed joint
angles were also used to determine and segment individual muscle contractions across all

studies.

Muscle excitation. Muscle excitations were recorded using bipolar surface EMG (Cometa
Pico, Cometa, Milan, Italy, interelectrode distance = 25 mm) for main synergists and antagonist
muscles involved in Nordic hamstring and stiff-leg deadlift (gluteus maximus,
semimembranosus, semitendinosus, biceps femoris long head, vastus lateralis, vastus medialis,
rectus femoris, tibialis anterior, gastrocnemius lateralis, gastrocnemius medialis, and soleus).
To account for regional variability in hamstring excitation (42), 2 electrodes per muscle were
used for the SM, ST, and BFlh. The skin was shaved and cleaned to reduce impedance.
Ultrasound imaging was used to verify electrode placement, ensuring they were aligned parallel
to muscle fibers, adequately distanced from muscle aponeuroses and adjacent muscles. To
minimize crosstalk on hamstring muscles, electrodes were positioned over the mid-belly of each

muscle. Thus, electrodes for the ST muscle were placed more proximally compared to those for



the SM and BFlh muscles (42, 43). EMG signals were sampled at 2000 Hz and high-pass
filtered at 20 Hz using a 2" order Butterworth digital filter, rectified and then low-pass filtered
at 6 Hz (2" order Butterworth) to extract individual EMG envelopes (44). Each EMG envelope
was normalized to the peak value obtained across the pool of computed EMG envelopes
recorded during a set of standardized isometric maximal voluntary contractions, including: (i)
a maximal isometric hip extension performed in the prone position with 90° of knee flexion;
(i1) 3 maximal knee flexion isometric contractions performed on an isokinetic dynamometer in
a position of 70° hip flexion and 10°, 45°, and 80° knee flexion, respectively (45); (iii) a
maximal isometric knee extension performed in the seated position with 90° of knee flexion;
(iv) a maximal isometric dorsiflexion; and (v) a maximal isometric plantarflexion performed in
the standing position. Finally, for each hamstring head, the normalized muscle excitation

signals from the two electrodes were averaged to obtain a single excitation value per muscle.

Kinetics. External joint moments were computed using two different approaches. For the stiff-
leg deadlift, external joint moments were estimated using OpenSim’s inverse dynamics tool.
Time-varying 3D ground reaction forces measured using force plate (Sensix, Poitiers, France)
were considered the primary external forces acting on the body (excluding gravity, which is
modelled internally). These ground reaction forces, along with previously computed joint
angles and subject-specific MSK models, were used as inputs to solve the inverse dynamics
problem and estimate 3D ankle, knee, and hip joint moments over the course of the training
exercise. For the isokinetic leg-curl and the Nordic hamstring exercise, external knee joint
torque was estimated from the product of the measured force and the participant-specific lever
arm, defined as the distance between the knee joint center of rotation and the point of force
application. In isokinetic leg-curl, the force was recorded directly from the dynamometer. For

the Nordic hamstring, the force was recorded using a force sensor attached to the tibia,



positioned precisely 4.5 cm proximal to the lateral malleolus. The resulting torque values were
then used as ground-truth references for the internal joint moments to calibrate and execute the

neuromusculoskeletal model for estimating individual muscle forces.

Neuromechanical parameter modelling
Musculoskeletal model scaling. For both Experiment 1 and Experiment 2, a generic lower-

limb MSK model from OpenSim [OpenSim 3.3, https://simtk.org/projects/opensim (46)],

comprising 80 Hill-type musculotendinous units (MTU) (40) was individually scaled to match
each participant’s anthropometry. This model, derived from the Rajagopal’s model (47),
enables the preservation of physiological muscle behavior at high joint ranges of motion. The
lengths of the (i) foot, (ii) shank, and (iii) thigh segments, as well as pelvic width, were scaled
using anatomical markers placed on the anterior superior iliac spines, the greater trochanter, the
lateral femoral epicondyle, the lateral malleolus, and the tip of the foot. Distances between these
markers were then measured with a measuring tape and used as input for the OpenSim Scaling
Tool. Pelvic width was scaled from the distance between the anterior superior iliac spine
markers; thigh length from the greater trochanter—lateral epicondyle distance; shank length
from the lateral epicondyle—lateral malleolus distance; and foot length from the distance
between the front and back of the foot. Ankle height was also determined from the floor—lateral

malleolus distance.

Muscle optimal fiber length (l,,;) and tendon slack length (I;;) were adjusted for each
participant using an optimizing routine to preserve the angle of maximal force defined by the
unscaled model (48). Following prior works (25, 49), maximal isometric muscle force (iFy g, )
was individually adjusted using either experimental (Experiment 2) or theoretical (Experiment
1) muscle volume estimates (Volume™). The equations allowing to estimate iF,;;, from

Volume™ are described in supplementary data (Supplementary data, page n°2).


https://simtk.org/projects/opensim

Neuromusculoskeletal modelling. Neuromusculoskeletal modelling [CEINMS 0.10;

https://simtk.org/projects/ceinms; (26)] was used to estimate muscle forces and

neuromechanical parameters of the 13 individual MTUs crossing the knee for isokinetic leg-
curl and Nordic hamstring curl, and the 36 MTUs crossing ankle, knee, and hip for the stiff-leg
deadlift. List of all the MTUs used is available in supplementary data (Supplementary data,
page n°3). In these models, dynamics of the MTUs are represented by Hill-type neuromuscular-
tendon models (50), which include a contractile element, and passive elements [i.e., passive
parallel and in-series tendon-like elements; for review, see Caillet et al. (51)]. The dynamics of
these elements are governed by phenomenological laws (e.g., muscle force-length and force-
velocity relationships, tendon stress-strain relationship, and activation dynamics) which are
considered generic across muscles and were retained as implemented by default in Rajagopal
et al. (47). In contrary, the neuromechanical parameters were calibrated as suggested by
previous works (22, 24-26). Neuromusculoskeletal parameters used in CEINMS modelling
were calibrated for each MTU by minimising the error between experimental joint moments
and those predicted by CEINMS in EMG-driven mode. Calibration was performed using the
first repetition of each training set, with as inputs: (i) external joint moments from inverse
dynamics, (i1) muscle excitations from experimental EMG, and (iii)) MTU lengths and moment

arms obtained from the subject-specific MSK model geometry and inverse kinematics. [, and

¢ were separately calibrated for all MTU, allowing + 5% change from their initial values
previously estimated after MSK model scaling (26) and optimizing (48). All MTUs were then
divided into muscle groups: (e.g., knee flexors, knee extensors, hip flexors, etc.) and a [0.5, 2.5]
bounded strength coefficient was used for each muscle group (23). The resulting set of
optimised parameters was then used in the execution step to estimate muscle forces and joint

moments from trials not included in the calibration.


https://simtk.org/projects/ceinms

During execution, we used as inputs the participant-calibrated neuromusculoskeletal
parameters together with experimental EMG excitations, inverse dynamics joint moments and
MTU lengths and moment arms from inverse kinematics. We then solved the force equilibrium
problem between the contractile element and the tendon in series and returned individual
muscle state variables including activations, forces or fiber lengths for all MTUs across the
remaining repetitions of the exercise. For all the estimations, the EMG-assisted approach (24,
26) of CEINMS was used, in which synthetic excitations as well as experimental excitations
are generated or adjusted respectively by solving and optimisation problem defined by the

following objective function:

Fobjective = aETrackMoment + BESumExcitations + yETrackExcitations [1]

where (o, B, y) are positive weighting coefficients; Er,qckmoment 1S the sum of squared
differences between predicted and experimental knee flexion torque; Es,mexcitations 15 the sum
of squared excitations for all MTUs; and Er,qckexcitations 1S the sum of absolute differences

between adjusted and experimental EMG-excitations.

Computed muscle activation, force and fiber length were then normalized to their reference
values: maximal activation, maximal isometric force and optimal fiber length. The outcome
parameters were finally averaged over the whole range of motion and reported as

neuromechanical parameters of exercises.



[Figure 1]

Statistical analysis. To investigate the impact of resistance training on the magnitude of EIMD
and hypertrophy, linear mixed-effects models were employed to account for the random effect
of repeated measurements within participants. For Experiment 1 (EIMD), a linear mixed-effects
model assessed differences in changes in resting shear modulus (%) between muscles (SM, ST,
and BFlh) and exercises (ISO, NHE, and SLD). For Experiment 2 (hypertrophy), a linear
mixed-effects model evaluated differences in muscle hypertrophy (%) between muscles (SM,
ST, and BFlh) and training groups (NHE, SLD, and CON).

To compare modelized neuromechanical parameters between muscles and between groups, we
fitted separate linear mixed-effects (LME) models for each parameter separately (n = 3: muscle
fiber length, activation, and force). Each model included group (ISO or CON, NHE, SLD) and
muscle (SM, ST, BFlh) as fixed effects, as well as their interaction (group x muscle), while
participant identity was included as a random intercept to account for repeated measures within
individuals. When appropriate, Bonferroni post hoc corrections were applied for pairwise
comparisons. Effect sizes were calculated using Cohen’s d (1988) and interpreted as trivial

(<0.35), small (0.35-0.80), moderate (0.80—1.50), or large (>1.50) according to Rhea (53).

At this stage, the distribution of neuromechanical parameters was computed to investigate inter-
individual relationships between neuromechanical parameters and the distribution of EIMD or
hypertrophy. In this scope, participants who exhibited an increase in resting shear modulus (for
Experiment 1) or muscle volume (for Experiment 2) exceeding the minimal detectable change
(MDC) reported by Le Sant et al. (35) and Frouin et al. (37), respectively, in at least one muscle
were included in the analysis. Following these inclusion criteria, 33 participants (out of 40;
Ergo =20, NHE = 6, SLD = 7) were included in Experiment 1, and 20 participants (out of 24;

excluding the CON group, NHE = 11, SLD = 9) in Experiment 2. Linear regressions were



performed separately for each experiment and training group by pooling all hamstring heads,
with distributions in neuromechanical parameters used as independent variables, and

distributions in EIMD or hypertrophy as dependent variables.

Additionally, two Random Forest models were employed to assess the capacity of distributed
neuromechanical parameters of exercises in predicting: (i) the distribution in EIMD and
hypertrophy within the hamstrings, and (ii) the ranking of each muscle in the magnitude of
adaptation, including identification of the most affected (i.e., most damaged or hypertrophied)
muscle. For this predictive objective, additional indicators derived from the
neuromusculoskeletal modeling were introduced: mean values of neuromechanical parameters
above l,, the total time spent beyond [,,, and the area under the force—length relationship
curve averaged on the whole training. All predictions were made using a leave-one-subject-out
(LOSO) cross-validation approach, wherein the model was trained on data from all participants
except one, and performance was evaluated on the excluded participant. Outliers were identified
using the interquartile range method, where values much lower or higher than the typical spread

were flagged and removed (54). Results are presented as Mean + Standard Deviation.



RESULTS

Experiment 1

Strength loss. NHE and SLD groups showed a decrease in isometric knee flexion strength of
7.3+£7.1% and 9.0 + 7.5%, respectively, at 24 hours post-training. ISO group experienced a

15.9 + 16.9% decrease in strength 48 h post-exercise.

Muscle shear modulus. Results regarding muscle shear modulus following the eccentric
training session are shown in Figure 2. No main effect of group or muscle was found (both P >
0.05). We found a significant muscle X group interaction regarding change in shear modulus
(P <0.001). The ISO group showed a significant greater increase in ST shear modulus (+62.2
+ 45.6%) compared to both SM (+1.9 £ 17.5%, P <0.001, d = 1.79) and BFlh (+16.0 = 18.3%,
P <0.001, d = 1.37), with no difference between SM and BFlh (P = 0.15). Similarly, the NHE
group showed a significant greater increase in ST shear modulus (+33.0. £+ 29.4%) compared
with both SM (-0.1 + 13.4%, P = 0.02, d = 0.57) and BFlh (-3.5 £ 10.0%, P = 0.02, d = 0.62),
with no difference between SM and BF1h (P = 1.0). For the SLD group, no significant difference
(all P>0.07, all d < 0.48) was found between SM (+16.0 £ 17.0%), ST (-9.0 + 9.6%) and BFlh
(+11.4 £ 15.1%). The increase in ST shear modulus was greater for both ISO and NHE
compared to SLD (all P <0.006, all d > 1.78), with no difference between ISO and NHE (P =
0.06, d = 1.23). No between-group difference was found for SM (all P > 1.0, all d < 0.68) and

BFlh (all P > 0.56, all d < 0.82).

[Figure 2]

Neuromechanical parameters. We found a significant group x muscle interaction for all
neuromechanical parameters (all P < 0.01). All effect and differences are shown Figure 3B. For
ISO group, muscle length was significantly greater for ST compared to both SM (P < 0.001, d

=2.12) and BFlh (P <0.001, d = 1.64), with no difference between SM and BFlh (P = 0.95, d



= 0.43). For NHE group, muscle length was greater for ST than BFlh (P = 0.02, d = 1.60), but
not than SM (P = 0.06, d = 1.43). No difference in relative muscle length was found between
BFlh and SM (P = 0.99, d = 0.17). For SLD group, no significant difference in muscle length
was found between muscles (all P > 0.65). No significant difference in muscle activation was
found between muscles, regardless of the exercise (all P > 0.89). A significantly higher muscle
force was found for ST compared to SM (P < 0.001, d = 1.67) and BF1lh (P = 0.008, d = 0.68)
for ISO group. No other significant difference in muscle force was revealed by post hoc tests

(all P > 0.72).

Relative muscle length was significantly higher for SLD compared to both ISO and NHE for
SM (P <0.001, d =4.26 and P < 0.001, d = 2.40, respectively), ST (P <0.001, d =2.89 and P
< 0.001, d = 3.31, respectively) and BFlh (P < 0.001, d = 4.18 and P < 0.001, d = 3.01,
respectively). Muscle activation was significantly lower for SLD compared to both ISO and
NHE for SM (P <0.01,d=1.45 and P < 0.001, d = 2.0, respectively), ST (P <0.001, d = 1.87
and P < 0.01, d = 1.72, respectively) and BFlh (P = 0.02, d = 1.45 and P < 0.001, d = 1.98,
respectively). Regarding muscle force, no significant differences were found between exercises

for a given hamstring head (all P > 0.56).

Relationships between neuromechanical parameters and EIMD. The distribution in muscle
length was positively correlated to the distribution in EIMD for ISO (r = 0.70, P < 0.001) and
NHE (r=0.63, P =0.005), and negatively correlated for SLD (r =-0.57, P = 0.007, Figure 3C).
A weak significant correlation was found for the ISO group between the distribution in muscle
activation and the distribution in EIMD (r = 0.35, P = 0.003). No significant correlation relative

to the distribution in muscle activation was observed for NHE and SLD (all |r|< 0.24). A



significant correlation was found between the distribution in muscle force and the distribution

in EIMD for ISO (r = 0.68, P < 0.001), but neither for NHE nor for SLD (all |r|< 0.20).

[Figure 3]

Results from the Random Forest models are presented in Figure 4. Three data points (out of 99)
were identified as outliers and removed from the analysis. The Random Forest model yielded a
global R? of 0.60 for predicting muscle damage distribution using LOSO. For the ranking
prediction, 71% of muscles were assigned to their correct rank. In 82% of cases (27 out of 33),
the most damaged muscle was correctly identified and ranked first. Moreover, 87% of the
muscles predicted as rank #1 were indeed the most damaged (true positives). The model
predicted 31 muscles as rank #1 (out of 33) and was incorrect in 4 cases. Additionally, 91% of

the predictions not classified as rank #1 were truly not rank #1 (true negatives).

[Figure 4]

Experiment 2

Strength gains. In the Nordic hamstring exercise, the NHE group showed a significantly larger
increase in 1RM compared with the CON group (mean difference = 15.5%, P = 0.02, d = 0.94).
On average, participants in the NHE group exhibited a 37.4 + 13.8% increase in 1RM after 9
weeks of training. In the stiff-leg Deadlift exercise, the SLD group also showed a significantly
larger increase in 1RM compared with the CON group (mean difference =21.6%, P =0.01, d =

1.36). On average, participants in the SLD group exhibited a 34.0 = 21.2% increase in 1RM.



Muscle hypertrophy. Results regarding muscle hypertrophy following the training program
are depicted in Figure 5. A significant group effect was found (P = 0.004). More specifically,
the NHE and SLD groups showed greater overall hamstring hypertrophy compared to the CON
group (P < 0.001 and P = 0.044, respectively). We found a significant group x muscle
interaction effect on changes in muscle volume (P < 0.001). NHE group showed a significant
hypertrophy of the ST (24.4 + 10.8%) compared to CON (0.2 + 5.9%; P <0.001, d = 1.5), while
no difference was observed for SM and BF (all P > 0.28). SLD group showed a significant
hypertrophy of the SM (11.2 + 12.7%) compared to the CON group (2.3 + 4.2%; P = 0.02),
while no difference was found for ST and BF (all P > 0.53). A larger hypertrophy of the ST was
found for NHE compared to SLD group (24.4 + 10.8% vs. 5.5+ 9.3%; P <0.001, d = 1.2). No
difference was found between SLD and NHE group for neither SM (11.2 + 12.7% vs. 4.6 +

5.8%; P =0.08,d = 0.5) nor BFlh (4.1 £5.8% vs. 5.3 +7.9%; P=1.0,d=0.07).

[Figure 5]

Neuromechanical parameters. We found a significant group x muscle interaction for all
neuromechanical parameters (all P < 0.01), except for muscle force (P = 0.12). For the NHE
group, muscle length was significantly higher for ST compared to both SM (P < 0.001, d =
1.87) and BFlh (P < 0.001, d = 2.42), with no difference between SM and BFlh (P =0.52, d =
0.45, Figure 6B). In SLD, no significant difference in muscle length was found between muscles
(all P> 0.22). Neither muscle activation nor muscle force were significantly different between

muscles for none of groups (all P > 0.28, Figure 6B).

Higher relative muscle length was observed for SLD compared to NHE for SM (P <0.001,d =
1.70) and BFIlh (P <0.001, d = 2.41), but not for ST (P =0.42, d = 1.86). Lower activation was

found for SLD compared to NHE for SM (P < 0.001, d =2.19), ST (P <0.001, d = 3.21), and



BFlh (P < 0.001, d = 2.48). No significant between-group differences were found for muscle
force (all P> 0.07). Note that a moderate effect size was found between NHE and SLD for ST

(d=1.34).

Relationships between neuromechanical parameters and hypertrophy. The distribution in
muscle length was significantly correlated with the distribution in hypertrophy for NHE (r =
0.70, P < 0.001; Figure 6C), but not for SLD (P = 0.13). A significant correlation was found
between the distribution in muscle force and the distribution in hypertrophy for NHE (r = 0.45,
P =0.001), but not for SLD (P = 0.45). Finally, a significant negative correlation was found
between the distribution in muscle activation and the distribution in muscle hypertrophy for

NHE (r = —0.50, P = 0.003), but not for SLD (P = 0.07).

[Figure 6]

Prediction of muscle hypertrophy. Results regarding the Random Forest models are presented
in Figure 7. Two data points (out of 60) were identified as outliers and removed from the
analysis. The Random Forest model yielded a global R? of 0.38 for predicting hypertrophy
distribution using LOSO. In the ranking prediction, 63% of muscles were assigned to their
correct rank. In 75% of cases (15 out of 20), the most hypertrophied muscle was correctly
identified and ranked first. Moreover, 79% of the muscles predicted as rank #1 were indeed the
most hypertrophied (true positives). The model predicted 19 muscles as rank #1 (out of 20) and
was incorrect in 4 cases. Additionally, 90% of the predictions not classified as rank #1 were

truly not rank #1 (true negatives).

[Figure 7]



DISCUSSION

This study examined the relationship between neuromechanical parameters of different
hamstring exercises, estimated through EMG-driven neuromusculoskeletal modeling, and
muscle alterations and adaptations among hamstring heads. Two models were applied:
exercise-induced muscle damage (EIMD) following a single session of resistance exercise
(Experiment 1), and hypertrophy after a 9-week training program (Experiment 2). For isokinetic
seated leg curl and the Nordic hamstring exercises, the ST exhibited the largest muscle damage
(+62% in ISO, +33% in NHE) and hypertrophy (+24% in NHE), concomitant with a greater
muscle length and muscle force, compared to other heads. In contrast, the lightly greater
adaptations of the SM among hamstrings for the stiff leg deadlift (SLD) exercise were not
associated with any differences in neuromechanical parameters between-muscle. A deep
learning model explained up to 60% of the variance of the distribution in muscle damage and
correctly identified the most affected muscle in 82% of cases (27/33 participants). For
hypertrophy, the model explained 38% of the variance and correctly identified the most
hypertrophied muscle in 75% of cases (15/20). Although its accuracy was lower for exercises
involving high levels of passive tension (i.e., stiff-leg deadlift) and still requiring refinement
with additional experimental data, the combination of neuromusculoskeletal modeling and deep
learning holds strong potential for predicting muscle adaptations and tailoring resistance

training for injury prevention and rehabilitation.

To better understand the role of neuromechanical parameters of exercises in the development
of EIMD and hypertrophy, we selected exercises known to involve hamstrings differently. The
seated leg-curl and Nordic hamstring are knee-dominant movements mobilizing hamstrings as
knee flexors at short to intermediate muscle lengths (55). In contrast, the stiff-leg deadlift rather
involves hamstrings as hip-extensors at intermediate to long lengths (55). These biomechanical

differences, together with differences in the contributions from other muscles (e.g., the



gastrocnemii contribute to knee flexion when the gluteal muscles are actively involved in hip
extension), result in markedly distinct hamstring activation patterns between exercises (43, 56,
57). Using neuromusculoskeletal modeling, a powerful tool for quantifying between-exercise
differences in muscle forces (25), our results showed a greater muscle length during the stiff-
leg deadlift than during the Nordic hamstring (across the three heads in the Experiment 2: 1.14

X lopt v5.0.93 X 1y, tespectively). This greater length was concomitant with a lower

activation in the stiff-leg deadlift compared to the Nordic hamstring (12% vs. 30%,
respectively, across the three heads in the Experiment 2). Direct experimental comparisons of
hamstring muscle length and muscle force is not possible in the hamstrings. However, our
results are in line with Van Hooren et al. (57) who reported similar differences in activation and

fascicle length between the two exercises.

Exercise-induced muscle damage. In the Experiment 1, we indirectly estimated EIMD in
individual hamstring heads using localized shear wave elastography. This method provides an
objective assessment of changes in individual muscle stiffness, previously described as a
symptom of EIMD (58). It provides acute, localized information and correlates with the strength
loss observed 48 hours after exercise (29), considered as the most robust indirect marker of
EIMD (33). The mechanisms underlying EIMD are well described, particularly in animal
models. High mechanical tension, especially during eccentric contractions, induces structural
damage (59). The extent of structural damage would depend on muscle activation, length, and
strain (13), and to a lesser extent on contraction velocity (60). Consistent with previous MRI
studies (8, 56), our results showed that the ST was the most affected hamstring head during
both the isokinetic leg-curl and Nordic hamstring (mean difference with SM and BFlh: +44.0%;
all P < 0.02, all d > 0.57). This greater adaptation was concomitant with a longer relative
operating length compared to the other hamstring heads in these two exercises (all P <0.02, all

d > 1.43). Therefore, the ST could be the only hamstring head activated beyond its [,,;. The



parallel between muscle length and EIMD is also underlined by the significant positive
correlations found between the distribution in muscle length and the distribution in EIMD,
independently from muscle, for both NHE and ISO exercises (Figure 3C). These observations
are in line with previous studies showing that eccentric contractions performed at long muscle
lengths exacerbates EIMD (14, 65). However, muscle length alone cannot explain muscle
damage since the ST showed less muscle damage for the stiff-leg deadlift than for the isokinetic
leg-curl or Nordic hamstring, despite a greater muscle length. One can suspect that the critically
low activation observed during stiff-leg deadlift (<20% of maximal activation) would not favor
the advent of muscle damage compared to other exercises where hamstrings active stretch is
more predominant (~50% of maximal activation). Such compound influence of muscle length
and muscle activation in generating mechanical tension that lead to muscle damage is verified
by all significant correlations observed between distributions in neuromechanical parameters
and the distribution in EIMD for the ISO group (Figure 3C). Further, a trivial (d = 0.15) to large
(d = 1.67) greater force was found for the ST compared to SM and BF during isokinetic seated
leg-curl and Nordic hamstring, respectively. Surprisingly, it seems that the relationship between
neuromechanical parameters during stiff-leg deadlift and subsequent EIMD does not follow the
same pattern than other exercises. Previous studies have reported greater alterations on SM and
BFlh after hip-dominant exercises such as hip extension or deadlift variations (7, 8, 56).
Although not significant, our data also suggest slightly greater alterations on SM (+16.0%) and
BF1h (+11.4%) for SLD compared to NHE (all d > 0.62). In discussion, Mendez-Villanueva et
al. (8) suggested that, under low activation, force production during the stiff-leg deadlift mainly
relies on passive components. In such cases, pennate muscles with shorter fibers, such as the
SM and BFlh, may be more sensitive to stretch than long-fiber muscles like the ST (63). In the
MSK model use in the present study, the passive force-length curve is assumed to be identical

for all muscles. Yet, animal studies (64) have demonstrated striking differences in passive force



production between a fusiform SM and a short-fiber pennate medial gastrocnemius in rats.
Accordingly, human studies have shown that during passive stretching of the hamstring
performed at 70° and 90° of hip flexion, the SM exhibits the highest shear modulus measured
with elastography, followed by the BFlh, among hamstring heads (35, 65). Although
speculative, this larger passive tension could explain the selective decrease observed for SM
shear modulus after an acute stretching protocol performed at hip flexed position (9). In other
words, underestimating the relative passive tension of the SM, and in to a lesser extent the BF,
may lead to underestimate their contribution to force production during exercises performed at
long muscle lengths. This limitation could explain the absence of (i) between-muscles
difference in force during stiff-leg deadlift, and (ii) between-groups difference, particularly for
SM which exhibit a slightly greater increase in shear modulus in SDL compared to NHE (d =

0.68).

Muscle hypertrophy. In the Experiment 2, and in line with previous findings (5, 15, 17), the
ST showed a greater hypertrophy after 9 weeks of resistance training for the NHE group than
for the SLD group (mean difference: 18.9%, P < 0.001, d = 1.21). Consistent with the results
of the Experiment 1, the ST also operated at longer relative length compared to both SM and

BFlh during NHE (1.12 X l,p¢ vs. 0.88 Xy, and 0.80 X l,,. for the SM and BFlh,

respectively). These results reinforce the importance of muscle length in driving hypertrophic
adaptations, as suggested by numerous studies showing that resistance training performed at
long muscle lengths maximizes muscle growth (for review, (66)). Similar effects have been
reported across different muscle groups, including gastrocnemii (20), triceps brachii (16),
hamstrings (17), and quadriceps (18). Beyond muscle length, a small to moderate greater force
production was found for the ST compared to both SM (d = 0.92) and BFlh (d = 0.54) during
Nordic hamstring. Further, significant correlations were found between distributions in muscle

length (r = 0.70) and force (r = 0.45) and the distribution in hypertrophy for the NHE group. To



the best of our knowledge, only one study performed a resistance training composed exclusively
of stiff-leg-deadlift (9). They found a selective hypertrophy of the SM (+6.5%). In the current
study, we found a small (all d < 0.69) selective hypertrophy of the SM (11.2%) in the SLD
group compared to controls. However, it was not associated with any significant differences in
neuromechanical parameters. As mentioned above, the absence of muscle-specific passive
force-length curve in MSK modeling, specifically for the SM, may explain this outcome. This
is a reasonable assumption, as SM exhibited the largest decrease in resting shear modulus after
4 weeks of static stretching performed with hip flexion (67). This greater contribution of passive
force, and consequently total force, for the SM during the stiff-leg deadlift would be consistent
with the larger hypertrophy of this muscle in SDL compared to NHE (d = 1.23). Importantly,
the /arge greater force of ST in NHE (~32%) compared to SDL (~24%, d = 1.34) aligns with
the larger hypertrophy observed in NHE (mean difference = 18.9%, P <0.001). Taken together,
our experimental data further highlight the limitations of the current MSK modeling and point

toward avenues for its refinement, particularly for exercises performed at long muscle length.

Applications. The predictive framework developed in this study demonstrates the strong
potential of EMG-driven MSK modeling to anticipate muscle-specific acute and chronic
adaptations. Using only neuromechanical parameters, and without any prior information about
the exercise performed, the Random Forest model explained 60% of the variance of the
distribution in EIMD and correctly identified the most affected muscle in 82% of cases. For
chronic adaptations, it explained 38% of the variance of the distribution in hypertrophy and
correctly predicted the most hypertrophied muscle in 75% of participants. Importantly, these
results were obtained using LOSO validation, in which the model was trained on all participants
except one, who was then used as an entirely unseen test case. This approach ensures that each
prediction reflects the behavior of a new, unseen participant (i.e. demonstrating the model’s

generalization capacity and its potential translational value). Such performance indicates that



the model captures fundamental neuromechanical and physiological determinants of
adaptation, rather than exercise-specific features. It bridges a conceptual gap between MSK
modeling and experimental physiology by linking modeled internal variables, such as muscle
operating length, force, and activation, to real adaptive outcomes. Beyond prediction, this
integrative approach provides a mechanistic framework to explain how individual muscles
respond differently to a given loading. It strengthens the convergence between computational
modeling, biomechanics, and muscle physiology, paving the way toward personalized
resistance training and rehabilitation strategies grounded in both mechanical precision and

physiological meaning (10).

Limitations. The main limitation of our study lies in the estimation of muscle parameters using
MSK modeling. Although these models were scaled and optimized, they are originally built
from cadaveric data, which are likely not representative of young, athletic populations that is
typically involved in sports science studies. Furthermore, in these models, muscle behavior is
represented in one dimension (1D), with a single muscle connecting two tendons. Finally, in
our view, the main limitation of using MSK modeling to better understand individual muscle
responses lies in the lack of consideration of muscle-specific mechanical properties. In the case
of the hamstrings, current MSK models assume identical values for (i) maximal contraction
velocity and (ii) muscle force—length and force—velocity relationships across all heads. In
humans, these relationships are extremely difficult to individualize and are therefore typically
treated as generic within models (47, 68). However, as discussed earlier, it is plausible that for
the same relative joint position, the resistance to stretch, and thus the passive force, produced
by a muscle with shorter fibers and a greater pennation angle (e.g., the SM) may be higher than
that of another with longer fibers and a smaller pennation angle (e.g., the ST). These hypotheses
have been demonstrated in vitro (69), showing different stress-strain relationship among

hamstring heads. In this context, the passive force generated by the ST may be overestimated



by the model, consequently affecting its predicted total force during exercises involving large

muscle lengthening, such as the stiff-leg deadlift.

CONCLUSIONS

By employing EMG-driven MSK modeling to depict muscle-specific neuromechanical
parameters of exercises, the present study demonstrated that acute (i.e., muscle damage) and
chronic (i.e., hypertrophy) responses to hamstring training is closely related to the operating
muscle length during exercise and, to a lower extent, to the resulting muscle force. These
findings add to a substantial body of literature highlighting the importance of mechanical
tension in muscular responses to resistance training. Even more importantly, the use of
modeling allows, for the first time, to reveal inter-muscle differences during resistance training
and their relationship with subsequent adaptations, which is valuable for more effective and
individualized exercise strategy. Finally, the estimates generated by our modeling approach
showed a relatively high ability to predict the distribution in muscle damage within the
hamstrings (R? = 0.60; 82% success in identifying the most affected muscle) and a moderate
ability to predict hypertrophy distribution (R? = 0.38; 75% success in identifying the most
hypertrophied muscle). In conclusion, EMG-driven MSK modeling is a powerful tool for
understanding and predicting individual muscle responses to training. Though, atypical
neuromechanical scheme observed during stiff-leg deadlift, namely a probable predominant
involvement of passive structure in resulting muscle force, challenges the use of MSK modeling
for such exercise. Introducing further features to customize passive muscle-specific mechanical
properties would extend the use of MSK modeling for investigating neuromechanical

parameters to a wider range of resistance training exercises.
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Figure 1. Schematic representation of the different steps involved in EMG-assisted
neuromusculoskeletal modeling. Panel A illustrates the data acquisition methodology. IMUs,
Inertial Measurement Units. EMG, Electromyography. Panel B is inspired from Sartori et al.
(24) and shows the different processing steps, from input data (in purple) to the estimation of
muscle forces and joint moments (in pink). MTUs, Muscle-Tendon Units. The orange dashed
box represents the force estimates obtained from EMG-driven approaches, as implemented in
Calibrated EMG-Informed Neuromusculoskeletal Modeling (CEINMS). The purple box
represents the static optimization performed during EMG-assisted modeling, which adjusts the
experimental excitations to best match the joint moments produced by inverse dynamics. Panel
C illustrates the different parameters involved in force estimation using a Hill-type model.
Muscle activation, as well as the force—length and force—velocity relationships, are represented
schematically with a color scale indicating activation levels (ranging from 0 to 1). Qpax.

maximal activation. Vi, q,, maximal velocity. F, g, maximal isometric force. Ly, optimal fiber

length.
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Figure 2. Representation of the localization of Exercise-Induced Muscle Damage (EIMD)
Sfollowing the acute training session. The upper panels display the density plots, representing
the distribution and variability of the data points. Individual data points for each group are
shown in the lower panels. Mean values for each muscle are indicated by triangles on the x-

axis. *, significantly different from the two other hamstring heads.
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Figure 3. Neuromechanical parameters and their relationships with exercise-induced muscle

damage (EIMD). Panel A displays muscle activation, muscle length, and muscle force data



during training for the isokinetic leg-curl (ISO), Nordic Hamstring Exercise (NHE), and stiff-
leg deadlift (SLD) groups. SM, semimembranosus. ST, semitendinosus. BFlh, biceps femoris
long head. Lopt, optimal fiber length. Panel B presents the results of the linear mixed-effects
models for each parameter, group (i.e., ISO, NHE, and SLD) and muscle (i.e., SM, ST, and
BFlh). Panel C shows the correlations between neuromechanical parameters and EIMD for
each muscle (i.e., SM, ST, and BFIh), represented respectively by a square, a circle, or a

triangle. Unsignificant correlations are shown in grey.
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Figure 4. Predictions for the acute experiment. Panel A shows the predicted vs. experimental
distribution of muscle damage globally. The global regression line is shown in blue, with a
shaded area representing the 95% confidence interval. Panel B presents the results of muscle
rank prediction, with a color scale indicating the model’s success rate for predicting ranks #1,
#2, and #3. Panel C displays individual predictions for each participant. The ‘without damage’
predictions are shown in light beige. These cases represent bad predictions, but they concern

muscles that did not exhibit EIMD, making their prediction challenging.
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Figure 6. Neuromechanical parameters and their relationships with muscle hypertrophy.

Panel A displays muscle activation, muscle length, and muscle force data during training for



the Nordic Hamstring Exercise (NHE) and stiff-leg deadlift (SLD) groups. SM,
semimembranosus. ST, semitendinosus. BFlh, biceps femoris long head. Lopt, optimal fiber
length. Panel B presents the results of the linear mixed-effects models for each parameter,
group (i.e., NHE, and SLD) and muscle (i.e., SM, ST, and BFlh). Panel C shows the correlations
between neuromechanical parameters and EIMD for each muscle (i.e., SM, ST, and BFIh),
represented respectively by a square, a circle, or a triangle. Unsignificant correlations are

shown in grey.
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Figure 7. Predictions for the chronic experiment. Panel A shows the predicted vs. experimental

distribution of muscle hypertrophy globally. The global regression line is shown in blue, with
a shaded area representing the 95% confidence interval. Panel B presents the results of muscle
rank prediction, with a color scale indicating the model’s success rate for predicting ranks #1,
#2, and #3. Panel C displays individual predictions for each participant. The ‘without
hypertrophy’ predictions are shown in light beige. These cases represent bad predictions, but
they concern muscles that did not exhibit change in muscle volume, making their prediction

challenging.
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Estimation des forces musculaires individuelles des ischio-jambiers lors d’entrainement contre
résistance : vers une prédiction des adaptations musculaires

Mots clés : Hypertrophie musculaire, Dommages musculaires, Electromyographie, Modélisation musculos-

quelettique

Résumé : L’entrainement contre résistance en-
traine des adaptations musculaires majeures, mais
leurs amplitudes et localisations varient fortement
entre les muscles méme pour un protocole iden-
tique. Cette variabilité pourrait s’expliquer par des
différences neuromécaniques entre les chefs mus-
culaires, notamment en termes de longueur ou de
force produite pendant le mouvement. Les ischio-
jambiers constituent un modéle pertinent pour ex-
plorer ces mécanismes, en raison de leurs compor-
tements neuromécaniques distincts et du fait qu’ils
sont fréquemment ciblés en entrainement contre
résistance. Ce travail de thése visait donc a estimer
les forces musculaires individuelles des ischio-
jambiers lors d’exercices de renforcement, afin de
mieux comprendre les déterminants neuroméca-
niques des adaptations musculaires.

Une approche de modélisation neuromusculosquelet-
tique guidée par électromyographie a été appliquée et
confrontée a des mesures expérimentales de dom-
mages et d’hypertrophie musculaires.

Les résultats montrent (i) que les ischio-jambiers sont
soumis a des contextes neuromécaniques différents,
méme au sein dun méme exercice, (i) que
l'interaction entre longueur et force musculaire in-
fluence fortement la localisation des adaptations, et
(iii) que les estimations issues de la modélisation
permettent de prédire avec précision le chef muscu-
laire le plus impacté par I'entrainement.

Estimation of hamstrings muscle forces during resistance training: insight into structural muscle

adaptations

Keywords: Muscle Hypertrophy, Muscle damage, Electromyography, Musculoskeletal modeling

Abstract: Resistance training induces major mus-
cular adaptations, yet their magnitude and localiza-
tion vary widely across muscles, even under identi-
cal training protocols. This variability may result
from neuromechanical differences between muscle
heads, including variations in length or muscle
force production. The hamstrings provide a relevant
model to explore these mechanisms, given their
distinct neuromechanical behavior and their fre-
quent targeting in resistance training. This thesis
aimed to estimate individual hamstring muscle
forces during resistance exercises to better under-
stand the neuromechanical determinants of struc-
tural adaptations.

A neuromusculoskeletal modeling approach driven by
electromyographic data was applied and compared with
experimental measures of muscle damage and hyper-
trophy.

The results show that (i) hamstring muscles experience
markedly different neuromechanical conditions even
within the same exercise, (ii) the interaction between
length and force strongly influences the location of
training-induced adaptations, and (iii) model-based neu-
romechanical estimates accurately predict which ham-
string head is most affected by training.



