Ami). 28 38 .10

UNIVERSITE DE MONTREAL

ETUDE DU SPECTRE ELECTROMYOGRAPHIQUE A L’AIDE

D’UN MODELE MUSCULAIRE

VALERIE LAVOIE
INSTITUT DE GENIE BIOMEDICAL

UNIVERSITE DE MONTREAL

MEMOIRE PRESENTE EN v UE DE L’OBTENTION

DU DIPLOME DE MAITRISE ES SCIENCES APPLIQUEES (M.Sc.A)

(GENIE BIOMEDICAL)

NOVEMBRE 2000

©Valérie Lavoie, 2000.




)%
200 |

V,019




UNIVERSITE DE MONTREAL

Ce mémoire intitulé

ETUDE DU SPECTRE ELECTROMYOGRAPHIQUE A L’AIDE

D’UN MODELE MUSCULAIRE

Présenté par : Valérie Lavoie
en vue de I’obtention du diplome de : Maitrise €s sciences appliquées

a été diment accepté par le jury d’examen constitu€ de :

M. BERTRAND Michel, Ph.D., président

M. MATHIEU Pierre A., Ph.D., directeur de recherche

M. SAVARD Pierre, Ph.D., membre du jury




it

DEDICACE

« Le bonheur est dans le travail est dans la fierté de ce que I’on fait et de ce que ’on est. »

Par Ghandi.

Je désire dédier ce mémoire 2 mon pére Camil, ma mére Lise et ma sceur Caroline et plus
spécialement a4 mes niéces Vicky et Natacha. L’avenir passe par la jeunesse ainsi que la

liberté d’esprit et de corps !




iv

REMERCIEMENTS

Je désire remercier spécialement Dr Pierre A. Mathieu, mon directeur de recherche, pour
son soutien tout au long de ma maitrise. Je tiens aussi & remercier le Dr Dan Mirescu,
stagiaire postdoctoral, le Dr Ramesh Gulrajani, professeur, et M. André Bleau, assistant

de recherche, pour leur collaboration et leurs commentaires tout au long du projet.

Je veux aussi souligner le soutien du Dr Hail Mallouche ainsi que de I’équipe de
techniciens de I’hopital St-Luc pour leur disponibilité lors de I’acquisition des images de

résonance magnétique nucléaire.

Merci a tous ceux et celles qui ont participé a ce projet et qui ont fait preuve d’une grande

disponibilité et de beaucoup de patience lors de mes essais :

M. Dan Mirescu

Mme Giséele Fahmi
Mme Audrey Zimmer
M. Daniel Odermatt
M.Gnahoua Zoabli
Mme Valérie Desbiens
M. Gilles Roy

M. Jacques Girardin
M. Pierre A. Mathieu

Les travaux présentés ici ont été subventionnés par le CRSNG.




SOMMAIRE

Notre travail a porté sur I’étude du spectre de puissance du signal électromyographique
(EMG). Des expériences ont été réalisées sur des sujets humains. Les données ont été
analysées a I’aide d’un modéle ou 'EMG est considéré comme étant la sortie d’un
systéme linéaire. Dans ce modele, I’entrée est la somme des fréquences de décharge des
motoneurones (MN). Ce systeme est constitué de 3 fonctions de transfert : celle des zones
de plaques motrices, celle du muscle et celle des électrodes utilisées pour la captation du

signal EMG.

L’hypothése principale sur laquelle le modeéle repose est que les unités motrices mises en
activité lors d’une contraction isométrique et isotonique sont uniformément distribuées
dans un muscle quel que soit le niveau de force développée. On peut alors faire la somme
des potentiels d’action des unités motrices (PAUM) a I’intérieur de la zone de captation

des électrodes pour obtenir une forme analytique décrivant le spectre de ’EMG.

Le modeéle requiert la connaissance de 6 parametres qui sont : la vitesse moyenne de
conduction des potentiels d’action, I’épaisseur de la peau sous les électrodes, le diamétre
des électrodes d’enregistrement et leur distance centre-a-centre, le nombre de bandes

d’innervation et le poids relatif de chaque bande s’il y en a plus d’une.
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Les données expérimentales ont été obtenues a partir du biceps brachii et de deux muscles
de I’avant-bras, soit I’extensor digitorum et le palmaris longus. Le signal EMG fut capté a
I’aide d’électrodes de surface lors de contractions isométriques et isotoniques a divers
niveaux. La vitesse de conduction des potentiels d’action a été obtenue avec la méthode
d’intercorrélation, I’épaisseur de la peau a été mesurée a partir d’images de résonance
magnétique nucléaire. Les caractéristiques de la zone d’innervation ont été estimées a

I’aide d’une électrode de stimulation a surface variable.

Une fois ces paramétres insérés dans le modéle, un spectre a faible résolution fréquentielle
est produit. En divisant le spectre expérimental par le spectre modélisé, une estimation de
la fréquence moyenne de décharge des MNs est obtenu. Cette estimation se présente sous
la forme d’une courbe ou la présence de pics a différentes fréquences est assimilée aux

fréquences de décharge prédominantes des MNs lors de la génération du signal EMG.

Pour valider ces résultats, un simulateur d’EMG a été utilisé. Le nombre et la fréquence
moyenne de décharge de 3 ensembles de MNs ont été choisis de maniére a reproduire le
plus fidelement possible la forme des spectres expérimentaux. Les données simulées ont
été analysées avec le modéle. On a obtenu des estimations de la fréquence de décharge
des MNs qui correspondaient aux fréquences utilisées dans les simulations. Ces derniéres

ont été semblables a celles obtenues avec les spectres expérimentaux.
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ABSTRACT

We worked on the power spectrum of the electromyographic (EMG) signal. Experiences
were done on human subjects and data analyzed with a linear model. The EMG signal is
the output and the motoneuron (MN) firing discharges is the input. The model is made of
3 transfer functions: one for the end-plates zone(s), another for the muscle itself and a

third one for the recording electrodes.

The model is based on one principal hypothesis: a uniform distribution of motor unit
fibres within a muscle is considered to exist during any isometric and isotonic contraction.
Then, all motor units action potentials (MUAP) detected by the electrodes can be

summed, and an analytic description of the EMG spectrum can be obtained.

The model contains 6 physical parameters which have to be measured: mean action
potential conduction velocity, skin thickness, electrode diameter, inter-electrode spacing,

number of innervation bands and their relative weight when two are detected.

Experimental data were obtained from the biceps brachii as well as from the extensor
digitorum and palmaris longus of the forearm. EMG was recorded from surface electrodes
during isometric and isotonic contractions made at various levels. Average conduction
velocity was obtained with the intercorrelation technique, skin and fat thickness over each
experimented muscle was measured on magnetic nuclear resonance images (MRI).

Innervation zone characteristics were estimated with electrical stimulation.
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With these parameters inserted in the model, a low resolution spectrum is obtained. By
dividing the experimental spectrum by the model spectrum, an estimate of the MNs firing
frequencies is obtained. On the resulting curve, peaks appear at frequencies that can be
associated with the firing frequencies of the most active MNs at the origin of the recorded

EMG signal.

These results were validated with simulated EMG signals. By varying the number and the
mean firing frequency of 3 sets of MNs, the shape of the experimental spectrum was
replicated as precisely as possible. The simulated data were analyzed with the model. The
estimated MNs firing frequencies corresponded to those used in the simulations. Those

were similar to the ones obtained with the experimental spectra.
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CHAPITRE 1 : INTRODUCTION

Grace aux récents développements de la technologie, il est devenu plus facile d’étudier le
fonctionnement du systéme nerveux (SN). Parmi ces développements, mentionnons
particuliérement des techniques non invasives telles que: I’acquisition d’images par
résonance magnétique nucléaire (IRM), qui nous permet d’investiguer dans les moindres
détails la structure interne du corps humain, I’ utilisation de scanner (rayon X, ultrason, etc.),
pour obtenir des images plus spécifiques de certaines parties du corps (web 83a), et la
laparoscopie. Le laparoscope ressemble a un mini-télescope doté d’un systéme de fibres
optiques qui améne la lumiére d'une source lumineuse vers l'intérieur de I'abdomen pour y

effectuer des opérations (web 83b).

Il y a aussi I’avénement de matrices d’électrodes (Masuda et Sadoyama, 1985 et 1988). Avec
ces matrices placées a la surface de la peau on peut connaitre certains aspects du
comportement du SN, investiguer les mécanismes de contrdle musculaire, étudier le
développement de la fatigue musculaire et investiguer la fréquence de décharge des
motoneurones (MN). Auparavant, pour obtenir de telles informations, il était nécessaire
d’utiliser des électrodes implantées qui ne fournissent qu’une information locale du

fonctionnement musculaire.

D’autre part, on dispose maintenant de modeles de plus en plus sophistiqués avec lesquels on
peut aussi, a partir d’un enregistrement de surface, obtenir des informations nouvelles sur le
fonctionnement du SN. Dans ce cadre, le modéle le plus récent est celui de Merletti et al.

(1999a,b) qui combine les connaissances des recherches précédentes en plus de considérer la




forme d’un potentiel d’action (PA) comme étant un tripdle au lieu du dipdle utilisé par la
plupart des auteurs. De tels modéles permettent d’expliquer a partir de certains parametres
physiologiques, la forme et contenu du spectre de 'EMG en plus d’estimer la fréquence de

décharge des MNs. C’est sous ce dernier volet que se situe notre travail.

L’objectif de cet ouvrage est de valider I"utilisation d’un modele musculaire basé sur les
travaux de Mathieu et al. (1999) permettant d’estimer la fréquence de décharge des MNs a
partir du spectre du signal électromyographique capté en surface. Il est applicable a
I’EMG de surface et essentiellement orienté vers celui-ci. Basé sur diverses hypothéses
tirées de la littérature, le modéle que nous avons utilisé permet d’établir une expression
analytique du spectre de I’électromyogramme (EMG). La fonction de transfert globale du
modele est composée de 3 blocs représentant respectivement les caractéristiques des zones

motrices, les caractéristiques du muscle et les caractéristiques des électrodes (Fig.1.1).

Bruits externes

Pools Zones i
de MNs motrices ¥ Muscle i Electrodes EMG
o P
"

Fonction de transfert globale (enveloppe)

Fig.1.1 : Modélisation de ’EMG.




Une fois que certains paramétres expérimentaux sont connus, le modele de ’EMG utilisé
est égal a la somme des différents MNs convolués par une fonction de transfert globale
(ou I’enveloppe), cette convolution est additionnée & un bruit (di aux interférences du
milieu, artefacts de mouvement, etc.). Si I’on considére que le rapport S/N est bon, a partir
de 'EMG de surface on peut déconvoluer ce signal en vue d’établir la fréquence de

décharges moyennes des MNs. Ce que 1’on définit comme étant le probléme inverse.

Avec le modéle, on peut obtenir une estimation de la fréquence de décharge des MNs en
autant que le signal est stationnaire. Cette condition est habituellement rencontrée lorsque
la force développée par le muscle est isométrique et isotonique. Le modéele fournit aussi
une estimation de I’anisotropie du volume conducteur et de la taille de la zone de
captation des électrodes. Ces estimations requiérent que 1’espacement entre les €électrodes
de méme que leur diamétre soient petits. Ces estimations peuvent €tre comparées aux
valeurs présentées dans la littérature, mais elles sont malheureusement difficiles a vérifier

expérimentalement.

Les 6 principaux paramétres du modéle en question sont: la vitesse moyenne de
conduction des PAs, I’épaisseur de la peau et de la graisse sous-cutanée, le diametre des
électrodes d’enregistrement, 1’espacement entre les électrodes, le nombre de bandes (ou

zones) d’innervation du muscle étudié, le poids relatif de chaque bande.

Pour obtenir ces informations, le protocole expérimental était composé de 4 étapes : la
détection des zones de plaques motrices, la mesure de la vitesse de conduction des PAs,

Penregistrement du signal EMG & divers niveaux de contraction et finalement




Pacquisition d’image par résonance magnétique nucléaire (IRM) a I’hopital St-Luc du

CHUM.

Les expériences ont été menées sur le membre supérieur droit de 3 hommes et de 3
femmes. Les 6 sujets étaient en bonne santé et furent recrutés sur une base volontaire. Le
protocole expérimental a été approuvé par le comité d’éthique de I’Université de
Montréal. L’ensemble des calculs et traitements de données a été effectué sous Matlab.
Un partie du travail a ét€ de développer un systéme de caractérisation de plaques motrices
et d’adapter le matériel existant pour la mesure de la vitesse de conduction des PAs et

pour ’enregistrement du signal EMG.

Pour valider les fréquences de décharges estimées avec le modéle, nous nous sommes servie
d’EMGSIM. 1l s’agit d’un simulateur de signal EMG avec lequel on a reproduit le plus
fidélement possible les différents spectres expérimentaux. Ces spectres simulés ont été traités
avec le modeéle afin de vérifier si les fréquences de décharges moyennes estimées
correspondaient aux valeurs utilisées pour la simulation et celles obtenues avec des spectres

expérimentaux.

L’organisation du travail est la suivante : le chapitre 2 présente les €léments les plus
pertinents de la littérature qui ont été utiles pour le développement du modele. On y traite
en particulier de I’anatomie et de la physiologie du bras et de I’avant-bras, de quelques
notions sur la formation du signal EMG et des différents modeles musculaires. Le modéle
est introduit au chapitre 3. Les aspects mathématiques du modéle sont présentés au

chapitre 3. On y traite de la forme du potentiel d’action soit par un dipdle, ou par un




tripdle et de leur différence. Les méthodes ainsi que les aspects expérimentaux sont vus au
chapitre 4. Le chapitre 5 discute des difficultés expérimentales qui ont été rencontrées. On
y présente aussi des lignes directrices pour des investigations futures. Une conclusion

termine le tout.




CHAPITRE 2 : ETAT DES CONNAISSANCES

Le modele que nous allons utiliser est applicable a tout muscle superficiel. Comme nous
nous sommes intéressée a en établir la validité uniquement pour ceux du membre
supérieur, seuls les principaux éléments se rapportant & I’anatomie et a la physiologie du
bras et de 1’avant-bras seront donc considérés. Suite a des notions concernant le signal
EMG, nous passerons en revue les modéles musculaires considérés comme les plus
pertinents & notre travail afin d’établir les aspects particuliers du modele que nous avons

utilisé.

2.1 Anatomie des muscles du bras

Le bras s’étend depuis le bord inférieur du grand pectoral et du grand dorsal jusqu’au pli
du coude. Cette partie du membre contient 4 muscles répartis dans les loges antérieures et
postérieures (Fig.2.1). Dans la loge antérieure (Fig.2.1B), le biceps brachial se
caractérise par une origine bifide (d’ou le nom biceps). Les 2 corps charnus et fusiformes
sont appelés courte portion (partie interne) et longue portion (partie externe). La courte
portion s’insére sur le sommet de ’0os coracoide, alors que la longue portion prend
naissance au col de I’omoplate. Le muscle se termine en-dessous du pli du coude par un
tendon dont une partie se fixe a la tubérosité de I’os radial et une autre partie au fascia
antébrachial. Dans la loge postérieure (Fig.2.1A), origine du triceps brachial est formée

de 3 corps charnus ou tétes distinctes : une longue, une latérale et une médiale.




deitolde

Ticeps ficeps
longue portion vaste exteme
ticeps
vaste Intermne

anconé
cubital cubital

anténeur posterieur

extenseur commun
des doigfs

Fig.2.1 : Muscles superficiels du bras et de I’avant-bras. A) loge postérieure B)

loge antérieure.

Nom du muscle Plan Fonction
biceps brachial superficiel flexion et supination de I'avant-bras
A brachial antérieur profond flexion de }'avant-bras sur le bras
coraco-brachial profond flexion et abduction du bras
B triceps brachial profond et extension de I’avant-bras
superficiel

Tableau 2.1 —Muscles de laloge : A : antérieure du bras. B : postérieure du bras .




Chaque section s’attache a l’ossature prés de I’épaule et se termine par un tendon
s’attachant sous le coude a ’ulna. Quant au coraco-brachial, il est rattaché en haut a I’os
du scapula et en bas environ au milieu de 1’os de I’humérus. Le brachial antérieur lui aussi
posséde 2 corps fusiformes, appelés longue téte et petite téte, qui sont rattachées entre le
scapula et le radius via 2 tendons a chaque extrémité. Ces muscles permettent différents

mouvements volontaires identifiés au Tableau 2.1.

2.2 Anatomie des muscles de I’avant-bras

L’avant-bras s’étend du pli du coude jusqu’au poignet dont la limite supérieure passe au-

dessus de la téte cubitale. On y trouve 2 os (radius et cubitus) et le ligament interosseux

qui délimitent 3 loges différentes :

o ’antérieure qui contient les fléchisseurs des doigts (Tableau 2.2A).
. I’externe avec seulement 4 muscles (Tableau 2.2B).
. la postérieure qui est petite, située en arriére du ligament interosseux et qui

contient tous les muscles extenseurs des doigts (Tableau 2.2C).

Les muscles de I’avant-bras sont généralement de forme cylindrique, leur diameétre est
important dans la partie proximale de ’avant-bras, mais va en diminuant progressivement

vers la main pour devenir de longs tendons qui s’insérent vers I’arriére au niveau du

poignet.




Nom du muscle Plan Fonction
carré pronateur profond pronation du radius sur le cubitus
long fléchisseur profond des profond fléchissement des doigts, de la troisieme phalange sur
doigts la deuxiéme
long fléchisseur du pouce profond tléchissement du pouce, de la deuxidme phalange sur
la premiere, de la premiére sur le métacarpien
fléchisseur commun superficiel superficiel | fléchissement des doigts, de la deuxi®me phalange sur
des doigts la premigre, de la premiere sur le métacarpien, du
métacarpien sur le pouce
rond pronateur superficiel pronation de I’avant-bras, faible fléchissement du
coude
grand palmaire superficiel 1éger fléchissement du poignet, tension de

1’aponévrose palmaire

petit palmaire

superficiel

chez certaines personnes. ce muscle est absent

cubital antérieur superficiel fléchissement de la main, abduction de la main
court supinateur profond supination de 1'avant-bras
deuxiéme radial superficiel ei[ension et abduction de la main
premier radial superficiel abduction et extension de la main
long supinateur superficiel fléchissement df: I"avant-bras
long abducteur du pouce profond abduction et extension du pouce
court extenseur du pouce profond extension de la premiere phalange sur le métacarpien
long extenseur du pouce profond extension de la deuxidme phalange sur la premiére et
de la premire sur le métacarpien
extenseur propre de I’index profond extension de I’index
extenseur commun des doigts superficiel extension des trois phalanges
extenseur propre du petit doigt superficiel extension des trois phalanges
cubital postérieur superticiel extension et abduction de la main
anconé superticiel extension de |"avant-bras

C) postérieure.

Tableau 2.2 : Muscles de ’avant-bras dans la loge : A) antérieure, B) externe,
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Dans notre étude, 1’application du modéle a été faite sur 3 muscles superficiels, soit le
biceps brachii (BB) au niveau du bras et I’extenseur commun des doigts, appel€ aussi
I’extensor digitorum (ED), de méme que le long palmaire ou le palmaris longus (PL) au

niveau de ’avant-bras.

2.3 Fonctionnement de P’unité motrice

Les muscles sont constitués de nombreuses fibres musculaires regroupées en plusieurs
unités motrices (UM). Par le nombre et la nature des fibres qu’elles contiennent, les UM
ont des tailles différentes et des caractéristiques variées. Ainsi, alors que certaines UM
peuvent développer une faible force pendant un long moment sans se fatiguer, d’autres
fournissent une force importante mais seulement pendant une courte durée car elles se
fatiguent rapidement. Chaque UM est sous le controle d’un seul MN et le SN dispose de

nombreux MNs pour amener un muscle a se contracter.

Chaque fois qu'un MN est activé, un PA se propage le long de son axone et de ses
ramifications jusqu’au niveau des plaques motrices de chacune des fibres musculaires de
P’UM. Les PAs musculaires se propagent de part et d’autre de cette plaque située
habituellement au centre des fibres. La sommation de ces PAs captés a une certaine
distance forme le potentiel d’action de 1'unité motrice (PAUM). Comme plusieurs MNs
sont actifs en méme temps, de nombreux PAUMs sont présents dans le volume
conducteur du muscle et leur sommation constitue le signal EMG que 1’on peut capter soit
a ’intérieur du membre par des électrodes implantées ou a la surface de la peau par des

électrodes de surface.
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A un niveau faible de contraction, la fréquence de décharge des PAs des MNs est de
I’ordre de 12+ 2.1 Hz (Gunreben et Schulte-Mattler, 1992). Lorsque la force augmente,
cette fréquence peut atteindre 30 Hz. Pour des contractions isométriques du BB a 10, 40
et 100 % de la contraction maximum volontaife (CMYV), on a observé des fréquences de
décharge entre 10, 15 et 30 Hz (Kulkulka et Calmann, 1981). Des fréquences de 120

impulsions/s ont été observées lors des mouvements rapides (Buchthal et Schmalbruch,

1980).

2.4 Caractéristiques de la zone de plaques motrices

Les plaques motrices présentent une dispersion vers le centre des fibres musculaires. Pour
étudier cette caractéristique, on peut utiliser 1’histologie, la simulation électrique ou des
matrices d’électrodes. La méthode histologique est la plus ancienne et fournit des résultats
fiables, mais elle est invasive et son usage est plus facile sur des cadavres. Aquilonius et
al. (1984) ont observé avec cette approche que la zone d’innervation du BB d’adultes était
distribuée par sections de 5 a 10 mm de large s’étendant sur une plage de 40 a 60 mm
autour du centre du muscle. Ces zones ont été trouvées a différentes profondeurs dans le
muscle. Chez les enfants mort-nés, une zone plus étroite (~5 mm) au centre du muscle a
aussi été observée (Christensen, 1959). Il semblerait que Fardeau (1962) a obtenu les
mémes résultats. Quand a la stimulation électrique, I’approche consiste a déplacer une
électrode de stimulation sur la surface de la peau pour localiser les points moteurs. En
appliquant cette technique sur le tibialis antérieur, De Luca et al. (1986) ont trouvé

jusqu’a 4 bandes d’innervation, selon le sujet. On peut aussi positionner plusieurs
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On peut aussi positionner plusieurs électrodes de part et d’autre de la zone d’innervation,
en vue d’estimer le point de départ des PAs et ainsi localiser les zones d’innervation.
Ainsi, avec une matrice d’électrodes 30 x 24 contacts (0.4 mm?” de surface et espacées de
2.54 mm), Masuda et Sadoyama (1988) ont identifié, pour le BB, la présence de 1 a 4

bandes d’innervation a I’intérieur d’une zone d’innervation < 20 mm.

La dispersion de la zone d’innervation le long des fibres musculaires peut €tre estimée a
I’aide d’un modeéle musculaire (Lindstrom et Petersen, 1983). En analysant ainsi des
signaux EMGs avec ce modéle, la dispersion longitudinale moyenne pour le BB d’adultes
a été évaluée a 5.59 mm (Lindstrom et Malmstrom, 1983). Cette approche n’est toutefois
pas assez robuste pour détecter la présence de plusieurs bandes d’innervation. Comme la
dispersion de la zone d’innervation introduit divers délais entre les PAs, on peut s’attendre '
a ce que certaines caractéristiques du spectre de I'EMG, telle sa largeur, soit affectée§ par

ce phénomene.
2.5 Potentiel d’action musculaire (PA) et d’unité motrice (PAUM)

En utilisant des électrodes implantées, Ekstedt (1964) a trouvé que le PA extracellulaire
était biphasique (Fig. 2.2) : la phase positive ayant une amplitude plus petite (10 a 20 %)
que la phase négative. En moyenne, 1’amplitude créte & créte est autour de 5.6 pV lorsque
les électrodes d’enregistrement se retrouvent a quelques mm de la fibre active, et la durée

entre le minimum et le maximum de sa valeur est de 470 ps .
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Fig. 2.2 : Illustration d’un potentiel extracellulaire biphasique, adaptée

des données de Ekstedt, 1964.

Parmi ceux qui ont travaillé sur les caractéristiques des UMs, Butchthal et Schmalbruch
(1980) ont réalisé un travail particuliérement considérable. Ils ont plus spécifiquement

trouvé que :

1) Le diamétre moyen d’une UM est de 5 a 10 mm de diamétre et, dans cet espace, se
logeraient dans les fibres musculaires de 15 a 30 UMs actives.

2) Les fibres musculaires sembleraient uniformément distribuées a ’intérieur de leur

territoire.

3) Pour le BB, le territoire des UMs varierait entre 2 mm et 15 mm de diametre et serait

partagé par une dizaine d’UMs.

Ceci correspond assez bien aux résultats de De Luca (1979), pour qui le territoire d’une

UM peut s’étendre sur 10 a 30 fois la section d’une fibre musculaire (~#40 um). Pour lui
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aussi, les fibres musculaires de différents diamétres sont généralement distribuées de

maniére uniforme dans la majorité des muscles.

Si on considére maintenant le PAUM, il est impossible d’en prédire la forme, car il résulte
de la sommation des PAs de chacune des fibres musculaires appartenant a I’UM. Or, on
ne connait pas la position spatiale des fibres musculaires par rapport aux électrodes
d’enregistrement, ni leur nombre, ni leur diametre, ni la position des points d’innervation
et ni la vitesse de conduction des PAs. Par contre, on peut recueillir des échantillons de
PAUMs en utilisant des électrodes implantables. Lors de contractions allant jusqu’a 50 %
de contraction musculaire volontaire (CMV), plusieurs PAUMs sont captés avec de telles
électrodes. Des techniques de décomposition peuvent alors étre appliquées (Stashuk et De
Luca, 1989; Loudon et al., 1992) pour les identifier individuellement. A partir de leur

temps d’arrivée, on peut reconstituer la fréquence de décharge des MNs.

2.6 Vitesse de conduction des potentiels d’action musculaires

Dans les fibres musculaires, la vitesse de conduction des PAs varie entre 2 et 6 m/s
(Broman et al., 1985), la dispersion est principalement due aux différents diametres des
fibres musculaires (Huxley, 1954). Toutefois, la longueur des fibres, la température du
volume conducteur, la fréquence de décharge des MNs et la force développée pourraient
aussi étre impliquées (Higg et Gloria 1994). Pour mesurer cette vitesse, on peut recourir a
la méthode des zéros (ou «gipg») dans le spectre de puissance du signal EMG
(Lindstrom et Magnusson, 1977). Pour ce faire, on se sert de 2 électrodes de surface dont

on connait avec précision la distance inter-électrodes (Broman et al., 1985; Higg et
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Gloria, 1994). En pratique, les zéros du spectre sont peu visibles étant donné que les PAs
ne se déplacent pas tous a la méme vitesse. Dans le domaine spectral, il a été démontré
que la fréquence centrale et médiane du spectre sont directement proportionnelles a la
vitesse (Lindstrém et Petersén, 1983; De Luca et al., 1986). Comme la vitesse de
conduction diminue avec la fatigue, le spectre de 'EMG va décalé vers les basses
fréquences (De Luca, et al., 1986) et on se sert alors de la fréquence médiane pour

détecter la fatigue.

Pour mesurer la vitesse de conduction, il est plus fréquent d’utiliser plusieurs électrodes
alignées le long des fibres musculaires et de procéder par intercorrélation sur les signaux
(Broman et al., 1985, Fluglevand et al., 1992; Hégg et Gloria 1994; Disselhorst-Klug et
al., 1997; Merletti et al., 1999a,b). Avec cette technique, les sources d’erreurs sont
principalement causées par le niveau de fatigue dans le muscle et ’alignement (angle) des
électrodes avec D’orientation des fibres (De Luca et al., 1986; Schneider et al., 1991;

Merletti et al., 1999a,b; Merletti et al., 1999).

En raison de ces facteurs, on trouve une faible reproductibilité dans la mesure de la vitesse
(Schneider et al., 1988; Merletti et al., 1999). Pour Hunter et al. (1987), la densité de
probabilité de la vitesse aurait une allure asymétrique centrée autour de 4 m/s.
Récemment, Merletti et al. (2000) ont travaillé sur une technique d’estimation de la
vitesse de conduction basée sur I’algorithme de mise en forme de faisceau (ou
« beamforming »)- Cet algorithme consiste a fournir le délai (ou le temps) entre 2 signaux
dont I’énergie est au maximum lors de la propagation du PA d’une électrode a I’autre.

Cette technique semble plus prometteuse que la technique d’intercorrélation.
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2.7 Volume conducteur

La densité de courant provenant de 1’activité membranaire est maximale a ’endroit de
l’excitaﬁon, ¢’est-a-dire dans la zone active, ol I’on trouve un échange ionique important
avec le milieu environnant. Dans ce volume conducteur, divers tissus laissent passivement
circuler les courants provenant des sources (Fig. 2.3A) et, si I’on place des électrodes sur
des fibres actives, un potentiel électrique proportionnel au courant mis en circulation par

I’ensemble des sources sera mesuré.

Une fibre musculaire de longueur infinie peut étre représentée par un circuit équivalent a

un céble électrique (Fig.2.3 B). Le milieu intracellulaire est représenté par la résistance 7,
et le milieu extracellulaire par la résistance r, ((0/m). Il n’y a aucun courant radial présent
(i, =0), donc aucune variation de potentiel sur la section transverse du céble. Les
potentiel intracellulaire (¢@,) et extracellulaire (¢,) dépendent seulement des coordonnées
longitudinales, z. Le potentiel transmembranaire est donc V,, =@, — @, et Az représente

un élément de la fibre et les éléments n représentent des impédances Z,,(f) inductives
et/ou capacitives du milieu (Roeleveld et al., 1997). Par conséquent, la conductivité du
volume conducteur le long des fibres musculaires est plus grande que dans le sens
perpendiculaire. Ce rapport constitue le facteur d’anisotropie du milieu et est de ~15

(Roth et al., 1988) pour le muscle.
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Fig. 2.3: A) Illustration de tissus musculaires (de rayon a) ayant une conductivité

intracellulaire (o,) dans un milieu homogeéne et anisotropique et une conductivité
extracellulaire (o,). B) Illustration d’une fibre infinie dont les courants intracellulaire,

extracellulaire et membranaire sont respectivement i, , i, et 7.

2.8 Formation et captation du signal EMG

Tel que déja mentionné, le signal EMG est la sommation de plusieurs PAUMSs générés a
’occasion d’une contraction musculaire. Pour une force isométrique constante, la décharge
des MNs est presque stationnaire et les PAUMS se répetent donc de fagon assez périodique.
Toutefois, lorsque la force développée n’est pas constante, le nombre d’'UMs actifs et leur

fréquence de décharge changent avec le temps, et ’EMG devient non stationnaire.
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Avec des électrodes implantées, la zone de captation est assez faible (environ 270 pm) et
le signal EMG obtenu a une forme assez simple car il n’est composé que de quelques
PAUMs (Butchthal et Schmalbruch, 1980). Par contre, avec des électrodes de surface, on
recueille une activité électrique plus globale a cause de la sommation temporelle et

spatiale des UMs, et la forme de I’EMG devient plus difficile a analyser.

Hermens et al. (1984) on observé que la variance de 'EMG est trés corrélée avec la force
méme si la forme du spectre de '’EMG restait assez constante. Ceci implique que lorsque
I’épaisseur de la peau et de la graisse augmente, les UMs sont donc plus €loignées de

I’électrode.

2.9 Klectrodes de surface et interférence entre les muscles

Comment comparer un signal obtenu avec une électrode ponctuelle et un signal capté avec
une électrode de plusieurs mm de diamétre ? Afin de tenir compte de la surface de
’électrode, on divise sa surface en plusieurs sous-éléments considérés comme ponctuels.
En faisant la somme des signaux mesurés par chacun d’eux, on peut estimer le signal
capté par une telle électrode. Ceci a été réalisé par simulation (Fuglevand, 1989) et par
intégration analytique (Helal et Bouissou, 1992). Ces auteurs démontrent que la surface de
’électrode agit comme un filtre passe-bas sur le spectre de 'EMG. Ce filtrage est

toutefois assez faible pour des électrodes de diametre < 10 mm.
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Lors d;une contraction, plusieurs muscles peuvent étre actifs simultanément et, au point
d’enregistrement, leurs signaux électriques peuvent se superposer, ce qui crée des
interférences. Afin de réduire ces interférences (ou « crosstalk »), diverses configurations
d’électrodes ont été étudiées. En mode unipolaire, 1’électrode d’enregistrement est
sensible a4 1’ensemble des signaux indépendamment de la localisation de la source et
aucune séparation spatiale n’est faite. En mode différentiel, les 2 électrodes de surface
sont alignées le long des fibres musculaires et on n’amplifie que la différence entre
chaque signal capté. Lorsqu’un potentiel commun arrive aux 2 électrodes, il est supprimé
par différentiation. Le mode différentiel favorise donc la détection des PAs se déplagant le
long des fibres qui sont paralleles aux 2 électrodes. Une plus grande sélectivité est
obtenue avec la méthode du double différentiel qui s’apparente & une dérivée spatiale

seconde.

Dans ce cas, 3 électrodes alignées dans la direction des fibres musculaires fournissent 2
signaux différentiels dont on fait la différence (Disselhorst-Klug et al, 1997).
L’interférence est alors plus réduite qu’avec le mode simple différentiel (Merletti et De

Luca, 1989; Koh et Grabiner, 1993).

Des expériences ont été menées pour étudier le phénoméne d’interférence. Par exemple,
De la Barrera et Milner (1994) ont étudié Dactivit¢é du BB et du triceps lors de
contractions isométriques. Ils ont démontré qu’aucun signal n’était mesuré sur le triceps
lorsque le BB est actif et vice versa. On a aussi étudié I’activité des muscles de la jambe
(Merletti et De Luca, 1989). En stimulant le tibialis antérieur (pres du tibia), ces auteurs

ont démontré qu’il était possible de mesurer un potentiel au niveau du mollet dont
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I’amplitude était 5‘ % du potentiel détecté sur le tibialis antérieur. Toutefois, lors de la
stimulation électrique, les PAs sont synchronisés et 1’amplitude du potentiel est plus
grande (~5 mV créte a créte). Par contre, lors d’une contraction volontaire, le recrutement
des UMs est normal et 'EMG a une amplitude plus faible, de sorte que I’'interférence
devrait étre < 5 %. Avec la distance, ce signal se confond rapidement avec le niveau du
bruit des équipements d’enregistrement (Fluglevand et al., 1992). Selon le type
d’instrumentation utilisé, le type d’électrodes et leur dimension, il en ressort que le signal

peut étre plus ou moins sensible aux interférences.

La présence d’interférence nous améne a considérer la zone de captation des €lectrodes.
Selon Koh et Grabiner (1993), cette zone serait assimilable a un demi-cercle dont le diametre
est environ égal a ’espacement entre les électrodes. Avec des simulations, Fuglevant (1989)
considére que cette zone est indépendante du diametre de 1’électrode mais augmente
faiblement avec 1’espacement entre les électrodes. Pour des électrodes circulaires de 10 mm
de diameétre et espacées de 11 & 25 mm, une zone de captation de 10 a 12 mm a €té
proposée par Fuglevant (1989). Pour définir cette zone de captation, un seuil de 40 pV a été
utilisé & partir de ce dernier, le PA est supposé atteindre le niveau de bruit. Pour De la
Barrera et Milner (1994), la zone de captation serait < 20 mm pour une matrice d’électrodes
de 4 mm de diamétre espacées de 15 mm. La détermination quantitative de la zone de

captation demeure donc encore un probleme.
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2.10 Modélisation de PEMG

Vu la complexité de fonctionnement du systéme musculaire, on a eu recours a divers
modeéles pour tenter d’en comprendre le fonctionnement. Dans ce cadre, on utilise
fréquemment le concept de la boite noire dont on veut estimer la réponse a I'impulsion.

Pour cette estimation, différentes voies ont été proposées :

1- Intégrer les PAs sur un domaine donné pour obtenir une expression analytique du

spectre de puissance du PAUM (Lindstrém et Magnusson, 1977).

2- Simuler la forme du PAUM, en considérant que les fibres musculaires sont distribuées
uniformément dans un cercle de rayon donné. La sommation des PAs est alors

représentative du PAUM (Boyd et al., 1978; Fuglevand et al., 1992).

3- Utiliser des électrodes implantées et enregistrer des PAUMs. Leur forme peut varier
beaucoup (De Luca, 1979), on peut alors, a partir de ces enregistrements, obtenir une

forme moyenne de PAUM (Shwedyk et al., 1977).

Avec ces approches, on ne peut expliquer quantitativement la forme du spectre de 'EMG,

car on se sert d’'une forme moyenne de PAUM.

D’autres modeles sont de type auto-régressif. On peut alors paramétriser assez facilement
le spectre de I’'EMG mais le lien entre ces parametres et la physiologie est absent. Les

modeéles du type auto-régressif correspondent approximativement a une courbe moyenne
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du spectre de ’'EMG (Lago et al., 1989). L’utilisation de ces modéles est surtout orientée

VErIS |

1) la classification d’EMGs normaux et anormaux;
2) D’estimation du niveau de fatigue;

3) la caractérisation d’un mouvement dynamique.

Finalement, certains modéles adaptent une structure plus proche de la physiologie et
correspondent mieux a ce qu’on désire accomplir. Parmi ceux-ci, voici un aper¢u des
modeles que nous considérons les plus significatifs en rapport avec le modele que nous

allons utiliser.

a) Modéle de Shwedyk, Bakasubramanian et Scott (1977)

Dans ce modele, le PAUM est représenté par un systéme linéaire dont I’entrée est le train
d’impulsions du MN. Comme "EMG est la sommation de nombreux PAUMs, une forme
moyenne est considérée. L’entrée du systéme est donc la sommation de tous les trains
d’impulsions des MNs. Ce modeéle est valide pour un EMG non stationnaire, ¢’est-a-dire
que la force développée par le muscle n’est pas forcément isotonique : le nombre ’UMs
et la fréquence des MNs peuvent varier avec le temps. Dans ce contexte, le signal des

MNss est représenté par un bruit blanc a I’entrée du systeme linéaire.
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Avec ce modéle, I’amplitude de ’EMG est modulée par la racine carrée du nombre
d’UMs actives (Fig. 2.4). IIs ont aussi vérifié¢ si les trains d’impulsion des différentes

UMs n’étaient pas corrélés.

JUM@)

Bruit
blanec —| Systéme EMG

Fig 2.4 : Modéle de Shwedyk et al. (1977) ou la somme des signaux des MNs est
représentée par un bruit blanc et la sortiec de PEMG est modulée par la racine carrée du

nombre d’UMs actives.

Pour ce faire, ils ont enregistré 'EMG avec 2 électrodes implantées (espacées d’environ 12
mm) et ils ont trouvé que les trains des MNs n’étaient pas corrélés lors d’une contraction
isométrique. Cette indépendance est trés importante car on peut alors additionner les spectres
de puissance de chaque PAUM (les termes croisés étant nuls) ce qui simplifie beaucoup les

calculs.

b) Modéle de Parker, Stuller et Scott (1977)

Dans ce modeéle, chaque train d’impulsions des MNs est convolué avec un PA moyen. Un

poids est associé a chaque PA afin de tenir compte de la distance entre I’électrode et la fibre

musculaire (Fig. 2.5A).
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En remplagant la somme des trains d’impulsions par un train moyen, ces auteurs ont

démontré que :

1) la fréquence moyenne des MNs était reliée au niveau de force développée

par le muscle;
2) la puissance de ’'EMG était proportionnelle a la fréquence moyenne des MNs;
3) lalargeur du spectre diminuait lorsque ’espacement entre électrodes augmentait.

A)
MNI =

x(t)
Systéeme [—p EMG

B)

MNI1

x(t)
Systéeme |[—Pp EMG

MNn

Fig. 2.5 : A) Modele de Paker et al. (1977) ou MN, & MN, correspondent aux MNs a a, &
a,sont les coefficients de pondération. Le systéme est représenté par un PA moyen. B)

Modele de Lago et Jones (1977) qui est presque identique au modele A).




Expérimentalement, la distribution des amplitudes de ’EMG peut étre modélisée par une
gaussienne ou par un bruit gaussien. Il est 4 noter cependant que selon Hunter et al.
(1987), la distribution des amplitudes pourrait étre assez différente de ces représentations.
Cela n’affecte pas ce modeéle puisque les signaux EMGs ont été normalisés et que leur

écart-type ainsi que leur variance sont presque identiques.

¢) Modéle de Lago et Jones (1977)

L’objectif de ce modéle était de démontrer que la distribution statistique des patrons de
décharge des MNs était un facteur critique dans I’explication de la forme de 'EMG, étant
donné que cet aspect avait été négligé dans certains modéles. Ce modéle représente aussi
I’EMG comme étant la sortie d’un systéme linéaire. Les trains d’impulsions des MNs sont
considérés comme indépendants les uns des autres et leur sommation correspond a
Pentrée x(t) du systeme linéaire (Fig. 2.5B). Considérant que les intervalles successifs
entre les décharges des MNs avaient une distribution gaussienne, on a trouvé que le
spectre de puissarice était composé d’un pic principal a la fréquence moyenne de décharge
des MNs et de plusieurs harmoniques d’amplitude décroissante. Le signal x(t) modifie
donc principalement la zone de basse fréquence du spectre de 'EMG. Ceci a €té observé

avec les modéles de De Luca (1979) et de Shwedyk et al. (1977).

d) Modéle de Lindstrom et Magnusson (1977)

Ce modeéle est différent des précédents, car il incorpore de nombreux parametres comme

la vitesse moyenne des PAs, la distance séparant les fibres musculaires de 1’électrode, le
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diameétre des fibres musculaires, la dispersion des points d’innervation et, finalement,
Pespacement entre les électrodes de surface. La fibre musculaire est assimilée a un
cylindre de longueur infini situé dans un volume conducteur homogene et isotrope. Le
volume conducteur est modélisé par un filtre. Ce filtre de type passe-bas est représenté par
des fonctions de Bessel. La fréquence de coupure du filtre diminue rapidement avec
I’augmentation de la distance entre la fibre et I’électrode d’enregistrement. Un filtre de
forme sinusoidale, qui introduit des zéros dans le spectre, est utilisé lorsque le signal
EMG est capté par 2 électrodes alignées dans le sens des fibres musculaires. En
considérant ,, PAs de forme identique et une distribution gaussienne pour les points
d’innervation, on obtient la forme du PAUM en faisant la somme des PAs. Les différentes
UMs étant supposément indépendantes, on peut intégrer les PAUMSs sur une section
perpendiculaire aux fibres du muscle et ainsi déduire le spectre de PTEMG. Ce modéele
aurait 2 applications principales: la mesure de la vitesse de conduction des PAs en

utilisant la méthode des « gjpg » et I'estimation de la largeur de la zone d’innervation.

¢) Modéle de De Luca (1979)

Dans ce modéle, la forme du PAUM est équivalente a la réponse a I’impulsion d’un
systéme représentant I’UM. Ainsi chaque PAUM est représentée par son systeéme propre.

L’EMG est alors la somme de toutes les sorties de tous ces systemes (Fig. 2.6).

Cependant les réponses a I’impulsion, représentées par les PAUMSs, sont inconnues.

Statistiquement les PAUMs seraient monophasiques (3 %), biphasiques (48 %),
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triphasiques (37 %) ou quadriphasiques (11 %) (Clark et Plonsey, 1968 ; Rosenfalck,

1969; Boyd et al., 1978; Adreassen et Rosenfalck, 1981).

I\[

MN1 ——»  PAUM Bruit externe

EMG

MNn—» PAUM

Fig. 2.6 : Modeéle de De Luca (1979) : TEMG est le résultat de la sommation de n PAUMs
activés par » MNs. A chaque impulsion du MN 2 I’entrée, un PAUM apparait a la sortie.
Une source de bruit externe est aussi ajoutée pour représenter le bruit blanc et d’autres

interférences du milieu.

Dans ce modele, De Luca utilise des PAUMs mesurés expérimentalement. Toutefois, de

nombreux paramétres du modele doivent étre choisis intuitivement tels que :

1) la forme du PAUM,
2) les caractéristiques du train d’impulsions de chaque MN,

3) ladistance de I’'UM a I’€lectrode.

Pour générer un EMG semblable & un signal expérimental, il existe une infinité de choix

de paramétres; cela est un probléme de type inverse qui est mal posé. L’intérét de ce type




28

de modele est qu’il est proche de la physiologie et permet une description simple de la

genese du signal EMG.

f) Modéle de Fuglevant (1989)

Ce modele considére que les PAUMs sont la somme des potentiels des fibres musculaires

captées par les électrodes :
s
PAUM@) =Y ¢,(0)
j=1

@, (1) est le potentiel causé par I’activation de la jéme fibre dans une UM contenant n, fibres

d’un muscle.
FSTN
FST2 Force
N ®
. ] FST 1
Pool de
MNs
2 ®
1
PAUMs 1
PAUMs 2
> EMG
PAUMs N

Fig. 2.7 : Modéle de Fuglevant (1989) dont I’entrée représente le potentiel de chacune des
fibres musculaires et la sortie est la somme des différents PAUMSs. Les fonctions de transfert
FST représentent les secousses (twitch de type S, FR et FF).
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Les facteurs suivants sont pris en considération dans ce modéle : la dispersion temporelle des
PAs dans la fibre musculaire d’une UM, la distribution spatiale des fibres d’UM dans un
muscle par rapport aux électrodes (Fig.2.7). L’objectif de ce modele est de simuler la forme
des PAUMs et de prédire 1) les décharges des MNs durant une excitation, 2) la force
(isométrique seulement) développée dans une UM, 3) le signal développé sous les UMs

actives.

g) Mode¢le de Englehart et Parker (1994)

Ce modele est basé sur la connaissance de certaines des propriétés électrophysiologiques du
muscle, telles que I’effet de filtrage de la peau et des tissus environnants, I’effet des
électrodes d’enregistrement et Iinstrumentation utilisée lors des essais. Le principe utilisé ici
est un systéme linéaire dont ’entrée est une somme d’impulsions de Dirac représentant
’activation d’une UM, la sortie est représentée par la convolution de u(t) avec la fonction de
transfert du PAUM (Fig. 2.8). Les différentes UMs étant supposément indépendantes les
unes des autres. Avec une distribution gaussienne des point d’innervation, le spectre de

I’EMG peut étre simulé lors de contractions isométriques et isotoniques par:

1) une gaussienne dans le cas ou le train d’impulsions & la sortie est stationnaire,

2) une gamma dans le cas ou le train d’impulsions & la sortie est non stationnaire ou

asymétrique.
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5, (1)
u(t) m(t)
PAUM —3p EMG
Spt=1n) m(t) = u(t) * h()

Fig. 2.8 : Modele de Englehart et Parker (1994) ou I’entrée est la somme d’impulsions de
Dirac et la sortie est un train d’impulsions dont la résultante est la convolution entre u(t) et

la fonction de transfert h(t) du PAUM.

Les auteurs préferent la distribution de type gamma plutdt que de type gaussien pour
décrire la décharge des MNs. Avec ce modélé, le comportement des décharges des MNs
peut étre erroné. Cela est principalement causé par la non stationnarité du train
d’impulsions & la sortie du systéme et qui est induit par la durée et le niveau de

contraction (effet de la fatigue) du muscle.

‘ h) Modéle de Merletti, .o Conte, Avignone et Guglielminotti (1999a.b)

Plusieurs paramétres sont considérés dans ce modéle, tels que la vitesse moyenne des
PAs, la conductivité, la distance séparant les fibres musculaires de I’électrode, le diametre
des fibres musculaires, la dispersion des points d’innervation et, finalement, 1’espacement
entre les électrodes de surface. La fibre musculaire est considérée comme un cylindre de
longueur finie situé dans un volume conducteur homogene et anisotropique. A partir des

équations de Rosenfalck (1969) et de Plonsey (1974), ces auteurs considérent que les PAs
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ont une forme triangulaire (tripolaire) avec un certain rapport d’asymétrie. Un PA est
donc représenté par une somme de 3 monopoles ayant 3 amplitudes et 3 phases (+-+ ou -
+-) indépendantes. La forme du PAUM est donc représentée par la somme des
contributions de # MNs. D’aprés la Fig.2.9, les UMs sont modélisées comme €tant une
groupe de N fibres paralléles indépendantes ayant une distribution uniforme dans un long

cylindre de rayon R a une profondeur % sous la peau.

k Current sources * DDA ? pD2
P+ Py+P,=0 '
1 2 3 :
Pza + Ps b =0 2 DD Signals
38D Signals
Fy i 4 Monopolar signals
Pl dp,p P PoRres
L Pt
ate, Py 3 e
Left tripole Right tripole 1%
| —

Fig. 2.9 : Schéma tiré du modéle de Merletti et al. (1999a) représentant une UM et un

systéme d’électrodes de surface. Le PA est de forme tripolaire et son rapport d’asymétrie

entre les fronts P1 et P2 est a et entre P1 et P3 est b. Une zone d’innervation (W, ) est
située environ a mi-chemin entre les 2 extrémités (tendons, W, et Wy ) et a une certaine
distance Z, par rapport aux 4 électrodes de surface (V,, V,, V. et V). Les fibres sont

situées a une profondeur 4 sous la peau.




Un courant tripolaire (Letf tripole, Right tripole), qui provient de chacune des jonctions

neuromusculaires, se propage a de part et d’autre de la zone d’innervation (Wz ) sur la

longueur des fibres ( L etr, ) jusqu’aux tendons (WTL et W, ). La vitesse de conduction
(CV) est la méme dans les 2 parties de la fibre. Le systtme de détection utilisant 4
¢lectrodes de surface (distance 7, Ppar rapport a la zone d’innervation) fournit de

I’information sur le nombre et la localisation de la zone d’innervation de part et d’autre
des tendons lorsque I’on fait la lecture en simple différentiel (SD). Si I’on fait la lecture en
double différentiel (DD) sur ce méme systéme, on peut déterminer la vitesse de
conduction des PAs entre 2 électrodes successives (e) d’une manicre plus précise qu’en

SD.

L’objectif de ce modeéle est d’expliquer et de simuler la forme du spectre de 'EMG de
méme que la fréquence de décharge des MNs. On essaie aussi d’expliquer les effets de
’anisotropie du muscle sur leur modéle ainsi que ’effet d’un mauvais déplacement-
alignement des électrodes sur la peau. Etant donné que le signal de surface contient des
informations relatives a 1’anatomie ainsi qu’a la physiologie des UMs qui en sont a
Iorigine, ces auteurs analysent ce probleme afin de comprendre les mécanismes de
génération des signaux, d’interpréter et de traiter les signaux, de relier 'EMG aux
propriétés musculaires. Dans leur cas, le muscle étudié était le biceps, par contre, le
modele n’est pas fiable sur de plus petits muscles. Une autre limitation de leur modele est
qu’ils ne tiennent pas compte de 1’effet de la peau, de la graisse et du volume conducteur,
puisqu’ils considérent que 1’ensemble est un milieu homogéne et anisotropique. A partir

d’expériences réalisées sur le BB entre 10 et 30 % CMV, Merletti et al. (1999b) ont
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constaté que les paramétres physiologiques doivent étre utilisés avec précaution. Un léger
changement de paramétre peut en affecter un autre, ce qui influence grandement la
modélisation. Une des solutions envisagées par ces auteurs est, premicrement
d’augmenter la qualité des informations recueillies sur les paramétres physiologiques en
augmentant le nombre des électrodes de surface, en mesurant I’épaisseur de la peau et de
la graisse, en estimant I’anisotropie du muscle. Deuxiémement, en utilisant un systeme
expert ou un systéme par réseaux de neurones pour la recherche automatique des

paramétres optimum lors de la modélisation (ou de I’ajustement du mod¢le).

2.11 Résumé de la situation

Les principaux éléments qui nous sont apparus importants pour notre projet sont :

1) La stimulation électrique est une technique appropriée pour localiser les points moteurs

des muscles superficiels en déplagant une électrode de stimulation sur la peau.

2) On peut s’attendre & une fréquence de décharge des MNs du biceps a 10, 40 et 40 %
CMV qui se situe entre 10 & 30 Hz et aussi que le temps d’arrivée des PAs posséde une

distribution gaussienne ou asymétrique.

3) La vitesse de conduction des PAs se situe en moyenne autour de 4 m/s dans les fibres
musculaires. 11 est nécessaire d’utiliser plusieurs électrodes alignées parallelement aux
fibres musculaires pour estimer cette vitesse (technique d’intercorrélation) avec le

minimum d’erreur.
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4) Le PA peut étre modélisé par un dipdle ou un tripdle, et le PAUM est la somme des
PAs de chacune des fibres musculaires. La forme du PAUM peut étre estimée par

différentes techniques de décomposition.

5) Le signal EMG est généralement considéré comme la sortie d’un systeme linéaire.
Certains éléments importants d’un tel systéme, soit de I’entrée vers la sortie, sont le signal
des MNs, la zone d’innervation du muscle, les caractéristiques du volume conducteur, la

vitesse de conduction des PAs, la dimension des électrodes de surface.

6) La conductivité du volume conducteur le long des fibres musculaires est plus grande
que dans le sens perpendiculaire. Ce facteur anisotropique est de 15 pour le muscle

squelettique.

7) La surface de 1’électrode agit comme un effet passe-bas sur le spectre de 'EMG. Cet

effet est toutefois assez faible pour des électrodes de diamétre < 10 mm.

8) La présence d’interférence améne a considérer la zone de captation des €lectrodes. Il en
résulte que le signal peut étre plus ou moins contaminé par les interférences selon le type

d’instrumentation utilisé, le type d’électrodes et leur dimension lors des expériences.
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CHAPITRE 3 : MATERIEL ET METHODES

Le modéle que nous avons utilisé est celui de Mathieu et al. (1999). Comme ce travail n’a
pas encore été publié, nous allons briévement en présenter les principales caractéristiques.
Dans le but d’améliorer le modéle, nous avons étudié la possibilité de remplacer le dipole
par un tripdle; nous allons présenter ce travail et les conclusions qui ont été tirées. Suivra
’aspect expérimental de notre travail qui a consisté a recueillir des signaux EMG dans

diverses conditions expérimentales aupres de sujets en bonne santé.
3.1 Principaux éléments du modele

L’intérét principal du modeéle réside dans la possibilité d’estimer la fréquence moyenne
des MNs dont Dactivité est a ’origine du signal EMG capté expérimentalement. Dans le
modele, on considére que les fibres musculaires sont paralleles les unes aux autres et que
les plaques motrices sont localisées en leur centre (Fig.3.1A). Cette situation est

modélisée par 3 blocs (Fig. 3B) représentant :

1) la zone motrice,
2) les caractéristiques du muscle incluant les parameétres tels que la vitesse de
conduction des PAs, I’épaisseur de la peau et de la graisse, le facteur anisotropique,

3) Deffet des électrodes sur le signal compte tenu de 1’espacement entre elles et de leur

diamétre.
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A) G>-> EMG

x, (1) _ Fibres musM
Zone de plaque motrice Peau + graisse
B)
MN1 Zone motrice Muscle Electrodes (0))
x(@)
. hy (@) [Prmtf () [P by (o) EMG
MNn _/ \ /

(@)

Fig. 3.1 : A) Illustration d’un muscle innervé par 2 MNs dont les trains d’impulsions sont

x,(H)et x,(r). Ici, les fibres musculaires ne représentent qu’une seule zone de plaque
motrice. B) Diagramme bloc équivalent ou 4, (w)représente la zone motrice,
mtf (@) représente la fonction de transfert du muscle, %, () représente la fonction de
transfert des électrodes, n(w)représente le bruit qui s’ajoute au signal EMG et #(w)

représente la fonction de transfert global (ou I’enveloppe).
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Ces blocs peuvent étre représentés par une fonction de transfert global #(@)avec laquelle

le spectre du signal EMG peut étre divisé (déconvolué) afin d’obtenir une estimation du

train d’impulsions des MNs, soitx(®) .

3.2 Modélisation par dipole

Les équations du modéle avec un PA ayant une forme dipolaire ainsi que le détail des

calculs apparaissent & I’Annexe [ et II .

3.3 Modélisation par tripéle

Dans le modéle d’Andreassen et Rosenfalk (1981) sur le PA, on trouve plusieurs
paramétres; par exemple, I’amplitude ainsi que la largeur du potentiel extracellulaire
décroissent rapidement avec la distance séparant les électrodes et la fibre musculaire. On
y trouve aussi le rayon de la fibre musculaire, la densité de courant traversant la
membrane de la fibre, les conductivités intracellulaires et extracellulaires du milieu et la
vitesse de conduction du PA. Les équations de ce modéle sont complexes mais on peut les

simplifier grandement en utilisant un courant dipolaire ou tripolaire (Plonsey, 1974 et

1988).

Certains considérent le dipdle adéquat pour représenter le PA (Boyd et al., 1978; Lynn et
al., 1978; Fuglevand et al., 1992). En effet, si on considére en particulier le travail de

Ekstedt (1964) et de Butchthal et Rosenfalck (1966), il semblerait que le mod¢le dipolaire
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soit le plus approprié. Par contre, d’autres auteurs trouvent préférables Iutilisation d’un
tripdle (Fleisher et al., 1984). Il en est de méme pour Merletti et al. (1999a), comme on I’a
vu au chapitre précédent. Nous avons donc considéré important d’étudier la possibilité
d’utiliser le modéle tripolaire dans le modéle décrit précédemment. En effet, des
comportements nouveaux ou des résultats plus précis pourraient €tre obtenus avec une
représentation plus fidéle du PA extracellulaire. Le modéle de la Fig.A.1 (Annexe I) a
donc été modifié de maniére a remplacer le dipdle par un tripdle (Fig.3.2A), lequel est
considéré comme la somme de 3 courants monopolaires qui sont dérivés du potentiel

intracellulaire (Fig.3.2B).

Nous nous sommes servie des équations de Plonsey (1969) pour représenter le potentiel

intracellulaire d’une fibre musculaire infiniment longue ayant une conductivité

intracellulaire o, placée dans un milieu homogéne et infini dont la conductivité

extracellulaire est o, .

En appliquant les conditions (ou les théorémes) de frontiére (Plonsey, 1969; Tripp, 1983)

4 un milieu uniforme de section 4, I’intégration de surface (ou volumique) de la densité de

ov;? .
courant (o, a—’g—) a été calculé sur toute la longueur de la fibre. Considérant que le
z

potentiel extracellulaire égale a 0, alors que le potentiel transmembranaire est

V. =¢ —¢, =¢ —0= g, on obtient alors le PA :

- - 1 o o 1
=V = L " ___dzdA , =V 3.3.1
P(r)=V(r) = - I e 4 ~V,
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z . .
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Z, z
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Fig. 3.2 : A) Représentation du PA par un tripdle. Le tripole est la somme de 3 monopoles
qui se déplacent dans la fibre musculaire et est situé a une distance Z par rapport a la
plaque motrice et a une profondeur h par rapport a 1’électrode. B) Le potentiel associ€ au
tripdle est approximé par une forme triangulaire (7,,). La surface est égale au potentiel

maximum (e,.d, = a,.d;, = V,, ol a, , a, représentent les pentes montante et

descendante et ¥/, représente le potentiel intracellulaire créte). La premiere dérivée

partielle spatiale de ce potentiel est égale au courant intracellulaire. La seconde dérivée
partielle spatiale est proportionnelle au courant membranaire présenté en B.
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La densité de courant sur une section 4 de la fibre est égale a la dérivée seconde du

potentiel transmembranaire (7,,) multipliée par la conductivité intracellulaire :

or oV,

—=0,—5, A=surface d’une section de la fibre 332
04 0z

Comme les conditions de frontiére s’appliquent ici, le courant existe seulement aux

interfaces (front montant ou descendant, Fig.3.2B 2). On peut alors calculer le courant de

surface par :

2
2

1, =0, j. Ig’— dzdA = a,a, A = Amax, A = surface d’une section de la fibre. 333
dd-€ 3

On calcule de la méme maniére les courants monopolaires pour les deux autres interfaces
(Fig.3.2B) :

I, =-0,(a, +a,)A = —(Amax+ Bmax)

334
I, =0,a,4= Bmax

Le potentiel d’un PA est représenté par la somme des 3 monopdles en y incluant aussi le

facteur d’anisotropie (Fig.3.2B). Comme d, =3, etque d, =4, alors:

B max
Vv @)=
pa

~ >
s, 15T, RV R
Lh2“2~+(vt—zo—dr):l I:hziJr(vt—zo)} [hz—z—+(vt—zo+dd)J
O.r
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ou:

UiA Ay (ar +O‘a') 2d
+

4 [hzf.zw(w-zowz)ﬂ [,,2"_+(,-zo)2r [_..()1

" 335

9

Si on compare 1’équation du dipble A.2.2 (Annexe I) avec la présente équation, on
observe qu’au numérateur le courant est fonction des pentes «, et «,, et de leurs
distances respectives d, et d,ou (5, et &,) au numérateur. De plus, on a 3 termes au lieu
de 2. Ayant supposé au départ que «,.d, = a,.d, = V,,1a TF du potentiel triphasique

est alors :

2 inf0
V,u(0)=- Zﬂiai (e, d2+add3)Ko(—a\)}—h Z ]e i 33.6

r

Comme a,d; +a,d; =a,d,d, +a,d,d, =V,d, +V,d,=V,(d, +d,), alors I'équation

précédente devient :

Vo (@)=- o, der —y,(d, +d, K [5)& ek ]e'j“"vg' 33.7

47m'v v o

r

ou K, est une fonction de Bessel modifiée d’ordre zéro.
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Les autres variables sont les mémes que celles utilisées dans le modéle dipolaire, sauf que

" ce modele implique en plus la connaissance de :

1) I’amplitude maximale du potentiel intracellulaire, V,,
2) la distance entre les 3 fronts (monopdles), d, et d, (ou 9, et 9,),
3) la conductivité intracellulaire, o,

4) les pentes a, et a, (pour le calcul du potentiel éq. 3.3.5) et aussi la surface de section

de la fibre, A4.

Expérimentalement, I’amplitude du PA varie en amplitude selon la position de I’électrode
par rapport a la fibre musculaire. De plus, lorsqu’une 3° phase est observée sur le PA, son
amplitude est beaucoup plus petite que celle des autres phases. Selon le modele de
Merletti et al. (1999 a,b) la conductivité intracellulaire o, est la méme dans le sens
longitudinal que radial. Pour simplifier le calcul, le milieu conducteur (résistif) est
homogéne et anisotropique, et il n’est pas dépendant de la fréquence (@ ). De plus, on
peut supposer que la distance entre les 3 monopdles demeure constante le long de la fibre
et que le potentiel d’un monopole reste constant dans le temps. En dépit de ces
simplifications, I’utilisation du modele tripolaire impliquerait la mesure de I’amplitude
maximale du potentiel intracellulaire, de la surface de la fibre et des fronts montants et
descendants du PA. D’autre part, il semblerait pour Merletti et al. (1999a) que la largeur
et la symétrie du tripdle affectent trés peu le spectre EMG lorsque la vitesse de conduction

est constante et que la fibre est uniformément cylindrique sur toute sa longueur.
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Il semble donc ne pas y avoir d’arguments majoritairement en faveur du modele tripolaire.
Compte tenu de cette situation et de la plus grande facilité de développement du modele,

il nous a semblé préférable de conserver le modéle dipolaire.

3.4 Hypothéses utilisées dans le modéle

Le modele repose donc sur les hypothéses suivantes, a savoir :

1) on considére que les UMs actives sont uniformément distribuées (Gath et Stélberg,

1992) dans la zone de captation des électrodes et ce quelle que soit la force développée.

2) la sommation des PAUMSs peut étre remplacée par un PAUM moyen, puisque la zone

des UMs est considérée comme étant aléatoire et indépendante dans un muscle (Stashuk,

1993).

3) le volume conducteur peut étre considéré comme homogene et linéaire (Andreassen et

Rosenfalk, 1981).

4) plusieurs fenétres temporelles du signal sont utilisées afin d’obtenir une estimation
statistique du spectre, le signal de chacune de ces fenétres peut €tre considéré comme
étant des PAUMSs positionnés aléatoirement dans la zone de captation des électrodes
d’enregistrement. En moyennant ces fenétres, le signal résultant peut alors €tre considéré

comme étant a I’origine d’une distribution uniforme des PAUMs.

5) la distribution de I'EMG sur le muscle est de forme gaussienne (Clancy et Hogan,

1999).
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Les 6 paramétres a fournir au modele sont :

1) lavitesse moyenne de conduction des PAs,

2) I’épaisseur de la peau et de la graisse sous-cutan€,

3) le diamétre des électrodes d’enregistrement,

4) I’espacement entre les électrodes,

5) le nombre de bandes (ou zones) d’innervation du muscle étudié,

6) le poids relatif de chaque bande.

3.5 Expérimentation

3.5.1 Sujets

Six droitiers, 3 hommes et 3 femmes en bonne santé furent recrutés sur une base
volontaire. Le protocole expérimental portait sur la détection des zones de plaques
motrices, la mesure de la vitesse de conduction des PAs, I’enregistrement du signal EMG
a divers niveaux de contraction et I’acquisition d’image par résonance magnétique

nucléaire (IRM); il a été approuvé par le comité d’éthique de I’Université de Montréal.
3.5.2 Zones de plaques motrices
Une caractéristique importante du modéle concerne le nombre de plaques motrices du

muscle ot le signal EMG est modélisé. Dans notre étude, la détection de ces zones a €té faite

avec une version améliorée du systéme de stimulation utilisé par Mangeard et al. (1999a).
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Sous sa nouvelle forme, 14 tiges plaquées or (1 x 17 mm) séparées de 2.54 mm ont été
utilisées et fixées sur un cadre de plastique, ces électrodes ont été fixées au-dessus du muscle
par une bande élastique. Sur cette bande une électrode de retour (30 x 60 mm) était placée a
180° par rapport aux autres fibres sur le triceps pour que le courant de stimulation traverse le
bras. La longueur de la bande élastique était ajustable de maniére a maintenir un bon contact
entre les électrodes et la peau quelle que soit la circonférence du bras ou de ’avant-bras des
sujets (Fig.3.3A). Cette bande permettait aussi d’aligner les tiges de stimulation

perpendiculairement a I’orientation des fibres musculaires.

Un stimulateur de type TENS* (Transcutaneous Electrical Nerve Stimulation, de la Cie
Empi, modeéle « EPIX XL ) a ét¢ utilisé. Un courant bipolaire compris entre -30 a 40 mA,
d’une durée de 1 ms, est répété toutes les 2 s entre I'une des 14 électrodes de stimulation
(tiges) et I’électrode de retour (Fig.3.3A). Un ensemble de 14 interrupteurs permettait de
choisir 1’électrode ou le courant allait &tre appliqué. La réponse du muscle a la stimulation
électrique était captée par 2 électrodes de surface (Ag/AgCl, 2.54 mm de diamétre, espacées
de 8 mm) fixées sur une seconde bande élastique placée entre la zone de stimulation et le
tendon (Fig.3.3A). Le signal de ces électrodes était amplifié en différentiel (circuit AD524)
avec un gain de 100 et filtré pour le 60 Hz. La sortie de I’amplificateur était connectée a un
oscilloscope (Tektronix, modele TDS 420) reli¢ a un PC via un cable et une carte de type
GPIB-IEEE. Le logiciel de controle et d’acquisition (5 kHz échantillons/canal) a été congu

en LabVIEW.

e Le TENS a été gracieusement mis a notre disposition par le Dr Mindy Levine de I'Institut de
réadaptation de Montréal. Certains équipements furent gracieusement mis a notre disposition par
I'Institut de recherche d’Hydro-Québec (IREQ).
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Fig. 3.3 : A) Matériel utilisé pour la localisation de plaques motrices. Le stimulateur était
relié & un ensemble de 14 tiges placées au-dessus de la position de la zone d’innervation.
Une combinaison d’interrupteurs permettait de déplacer I’endroit ou la stimulation était
appliquée. Le signal EMG déclenché par la stimulation était capté par 2 électrodes de
surface qui étaient reliées & un filtre vers un amplificateur. La sortie de I’amplificateur
était reliée a un oscilloscope qui était muni d’une carte d’acquisition et de contrdle reliée a
un PC. B) Ensemble de potentiels enregistrés dans chacune des 2 bandes du BB d’un

sujet.
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Avant de placer les électrodes sur le muscle a investiguer, la surface de la peau était
sablée (papier n° 300) puis nettoyée avec de 1’alcool isopropylique. Par la suite, de la pate
conductrice était appliquée sous chacune des électrodes d’enregistrement (sauf sous les 14

électrodes ou tiges de stimulation).

Les sujets pouvaient eux-mémes actionner le systéme expérimental. A partir des sensations
éprouvées, le sujet pouvait rapidement localiser avec certitude la zone de plaque motrice sans
méme observer la réponse a 1’oscilloscope et choisir une intensité minimale de stimulation
pour éviter de stimuler directement le muscle. Pour ces acquisitions, le sujet était assis
confortablement sur une chaise avec le bras droit fléchi a 140° par rapport au coude, alors
que I’avant-bras était dans une position neutre (pas de pronation ni de supination de la main).
La zone d’innervation était d’abord identifiée approximativement avec 2 électrodes de
surface (8 mm de diamétres) reliées au TENS, puis elle était localisée précisément en

plagant les 14 électrodes de stimulations de part et d’autre de ce point.

Pour le BB, I’amplitude de la stimulation se situait entre 40 et 100 % du courant maximal du
TENS. L’intensité minimale permettant d’activer la plaque motrice était utilisée afin d’éviter
de stimuler directement les fibres musculaires. L’amplitude minimum de la réponse devait se

situer entre la 1™ et la 14° électrode pour étre bien localisée.

Selon que le bras ou ’avant-bras droit était stimulé, une électrode de référence était placée
sur ’os du coude ou sur I’os du poignet. Pour les 2 petits muscles de 1’avant-bras,

I’amplitude de la stimulation était fixée entre 60 et 100 % du maximum. Il s’agit d’un
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courant plus élevé que pour le BB qui est un plus gros muscle. Pour I’étude du muscle
ED, la main devait étre en position paralléle au sol et la position du bras était maintenue a
140°. Pour I’étude du muscle PL, la main devait étre maintenue perpendiculaire au sol et
la position du bras était maintenue a 140°. Si la présence de 2 plaques motrices était
détectée, le protocole de localisation de plaques motrices était répété une seconde fois le
lendemain (aux méme heures) pour bien s’assurer de la présence de ces 2 zones. Lors du
1°" test, des marqueurs a 1’ancre de chine étaient placés sur les zones motrices de chacun
des muscles afin de pouvoir replacer les électrodes aux mémes endroits le lendemain. Ces
repéres étaient aussi utilisés lors de ’acquisition des images de résonance magnétique

nucléaire effectuée aussi la journée suivante.

On a aussi mesuré la résistance DC de la peau des 3 muscles pour chacun des sujets. La
mesure a été faite avec un multimétre Fluke model 87 et avec 2 électrodes de référence
(Ag/Ag-Cl) de 2.54 mm de diamétre, I’une étant placée sur la zone de plaque motrice et

’autre sur le coude ou sur le poignet. Le résultat obtenu est la moyenne des 2 lectures.

3.5.3 Vitesse de conduction

La vitesse de conduction moyenne des PAs fut calculée pour différents niveaux de
contraction volontaire avec la technique d’intercorrélation (Fluglevand et al., 1992). Pour
ces mesures, 4 électrodes plaquées or (4.55 mm de diameétre espacées de 10.65 mm) ont
été alignées sur un support rigide (Fig.3.4). Avant de placer les électrodes, la peau a été
sablée (papier sablé n° 300) puis nettoyée a 1’alcool isopropylique. Une péte conductrice

fut appliquée sur la surface de chacune des 4 électrodes. Deux bandes de Velcro ont été
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utilisées pour avoir un bon contact avec la peau et les électrodes et maintenir les
électrodes alignées avec la direction des fibres musculaires. Deux électrodes de référence
ont été placées, I’une sur ’os du poignet et ’autre sur ’os du coude. Leurs cables ont été
reliés ensemble et fixés a la masse du systéme d’acquisition. Compte tenu d’une
interférence importante de 60 Hz sur les signaux monopolaires, l'utilisation de 2
références semble avoir créé une boucle de retour « ground loop » ou le courant de 60 Hz
a annulé celui qui passait dans les électrodes. Les 4 signaﬁx monopolaires ont été
amplifiés (gain de 2560 pour le biceps et de 3413 pour les 2 muscles de I’avant-bras) et
filtrés entre 1-900 Hz avant leur conversion A/N a une résolution de 12 bits.
L’échantillonnage s’est fait a 4kHz et les données ont ét¢ emmagasinées sur disque dur en

format MATLAB.

4.55 mm 10.65 mm

Support fixe en plastique

Fig.3.4 : Configuration des 4 électrodes plaquées or, fixées sur un support en plastique
rigide, qui ont été utilisées pour la mesure du spectre et pour le calcul de la vitesse de

conduction des PAs. A) Vue du dessus. B) Vue de coté.
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Les acquisitions ont été effectuées avec le systéme d’acquisition EDI « Electrophysiology
Data Interface » congu et développé au laboratoire d’instrumentation de I’Institut de génie

biomédical a I’Ecole Polytechnique de Montréal (Boulay et al., 1995).

Le sujet était positionné de la méme fagon que pour la localisation de la plaque motrice.
Les électrodes de la Fig.3.4 étaient alignées approximativement avec la direction des
fibres musculaires et placées entre la zone d’innervation et le tendon. Pour le muscle BB,
le sujet plagait le poignet a I'intérieur du bracelet relié¢ a une jauge de force et celui-ci
exercait une contraction maximum volontaire (CMV) (Fig.3.5A). Ceci était répéte 3 fois
et la moyenne des 3 lectures constituait les 100 % CMV. Cinq niveaux de force
isométrique et isotonique, soit 10, 30, 50, 70 et 90 % CMYV, ont été expérimentés avec 3

essais par niveau. Le temps d’acquisition était de 5 s pour chaque contraction.

Pour éviter la fatigue musculaire, un repos d’environ 1 minute a été laissé entre chaque
contraction < 30 % CMYV et un repos de 5 minutes entre les contractions > 30 % CMV.
Pour les deux muscles de I’avant-bras, seulement 3 niveaux de force ont été considérés,
soit 20, 50 et 100 % CMV. Un bracelet plus petit a été utilisé et le sujet a bougé le doigt
correspondant au muscle investigué, c’est-a-dire I'index a été utilisé (mouvement de
soulévement de la jauge, Fig.3.5B) pour le muscle ED et le majeur a été utilisé (pousser

sur la jauge, Fig.3.5C) pour le muscle PL.




\ 4 entrées monopolaires
Systeme N

d’acquisition + PC ¢ AN

Bracelet de force 4 électrodes

Guide en bois
40°

Electrodes

B) Jauge de force

Direction du mouvement

0 Jauge de force

Fig. 3.5 : Illustration du montage utilisé lors des enregistrements pour calculer la vitesse
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de conduction des PAs lors de contraction a divers niveaux. Position des électrodes lors

des acquisitions, pour le BB (A), pour le ED (B), pour le PL (C).




52

3.5.4 Images de résonance magnétique nucléaire (IRM)

Ces images ont permis d’obtenir, au niveau des muscles étudiés, des mesures sur
’épaisseur de la peau et de la graisse aux endroits ou les électrodes d’enregistrement
(localisation de plaques motrices) avaient été placées. Les acquisitions IRM ont été
réalisées a I’hopital St-Luc de Montréal. Le sujet portait sur lui 3 bandes é€lastiques
témoins ayant une pression similaire a celle de la bande élastique ou les électrodes
d’enregistrement étaient fixées lors de I’identification de la zone motrice du BB, de I'ED
et du PL. Sur ces bandes, 2 disques de plastique simulaient la compression des électrodes
d’enregistrement sur I’épaisseur de la peau et de la couche de graisse. Pour I’acquisition
des IRMs du BB, la position du bras était maintenue constante grace a un cadre en bois
ayant un coté de 40° alors qu’une charge d’environ 2 kg était attachée a la main durant les
12 minutes d’acquisition (Fig.3.6A). Pour les 2 muscles de ’avant-bras, le bras du sujet
était aligné parallélement au corps toujours en présence de la charge de 2 Kg attachée a la

main. La main devait aussi étre contractée durant les 12 minutes d’acquisition (Fig.3.6B).

Les IRMs ont été prises entre 1’épaule et le coude pour le BB et entre le coude et le
poignet. Les IRMs furent prises entre 1’épaule et le coude pour BB et entre le coude et le
poignet pour le muscle ED et le PL. En moyenne de 30 a 70 images transverses ont été
prises, chacune ayant une épaisseur de 4 & 7 mm, I’espacement entre les images était de

2.5a3.5 mm.
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Une série de mesures a été aussi prise avec un adiposometre (modele Jammar), et les

valeurs obtenues avec cet appareil ont été comparées avec les valeurs obtenues a partir des

IRMs.

A Bande élastique témoin

— x

A

2 Kg charge

Guide en bois 40° . i
Main est serré

Bandes élastiques  Sur la poigné

A X

Position des électrodes témoins

devant derriére

Fig. 3.6 : Acquisition des IRMs. A) Position du bras. B) Position des 2 muscles de

I’avant-bras.

3.6 Traitement des données

L’analyse des données a été effectuée avec MATLAB. Certains programmes déja réalisés
par Mangeard ont été corrigés et adaptés a nos besoins. D’autres programmes ont ét¢ crées
pour corriger les variations observées dans la ligne de base du signal et pour €liminer le

60 Hz.

Une premiére analyse visuelle des signaux monopolaires a été faite pour éliminer tout

artefact grossier et retirer toute composante DC. Par la suite, a partir des 4 signaux
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monopolaires el, €2, €3 et e4, nous avons calculé 3 signaux différentiels, €12, €23 et e34.
Pour ces 3 signaux, nous avons choisi celui qui avait le meilleur rapport signal bruit (S/N)

pour I’ensemble des faits pour chacun des muscles étudiés de chacun des sujets.

Pour obtenir la vitesse des PAs, on filtre tout d’abord les basses fréquences entre 0-8 Hz ainsi
que le 60 Hz sur chacun des signaux monopolaires, avant de faire la différence entre les 4
signaux. On a fait ensuite une interpolatién sur les signaux différentiels e12, €23 et €34, pour
simuler une augmentation de la fréquence d’échantillonnage de 4 4 24 kHz afin d’augmenter
la précision des calculs. Finalement, on fait une intercorrélation sur les 150 premiers points

des signaux. Cette analyse est détaillée a I’ Annexe III.

Pour vérifier la validité des déconvolutions qui ont été effectuées, nous avons utilisé le
logiciel EMGSIM (Mathieu et al.,1993). Ce logiciel de simulation permet d’étudier
Iactivité électrique et mécanique (niveau de force) des muscles. Il s’inspire du modele de
De Luca (1979) ou lactivité des MNs est représentée par des trains d’impulsions. Ces
impulsions interagissent avec des PAUMs obtenus de la littérature (McGill et Dorman,
1985) et la somme de ces trains de PAUMs donne le signal EMG (voir Annexe III). En
paralléle avec I’obtention de ce signal, les mémes impulsions des MNs servent de signal
d’entrée & une fonction représentant les secousses induites par la contraction des UMs et

dont la somme représente la force générée.
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CHAPITRES 4 : RESULTATS EXPERIMENTAUX

Cette section présente ’ensemble des résultats expérimentaux obtenus. Nous présentons
les mesures effectuées sur I’épaisseur de la peau, telles qu’obtenues a partir d’IRM et d’un
adiposométre, les caractéristiques de leurs plaques motrices et les vitesses de conduction
des PAs obtenues pour 3 muscles que nous avons étudiés. Ces facteurs doivent étre
connus a priori avant de faire toute tentative de déconvolution amenant a estimer la
fréquence moyenne de décharge des MNs. Un tableau des valeurs moyennes d’anisotropie
et des zones de captation des électrodes estimées par le modele est aussi donné.
Finalement, nous présentoﬁs les spectres de puissance obtenus, leur déconvolution pour

chaque muscle et les résultats des simulations.
4.1 Données anatomiques

Notre étude ayant porté exclusivement sur le bras droit de nos sujets (droitiers), voici
quelques données s’y rapportant de méme que certaines de leurs caractéristiques
physiques. La circonférence moyenne du bras en position allongée (180°) est de 28.7 cm
et passe a 30.0 cm lorsque la position du bras est & 90°. La longueur moyenne du bras est
de 32.4 cm et celle de I’avant-bras de 26.2 cm. Peu de variation a été observée dans ces

valeurs entre les sujets.

L’épaisseur de la peau et de la graisse a été obtenue a partir de mesures faites sur des
images IRM et avec un adiposométre. Sur les IRMs plusieurs mesures ont €té prises sur

la circonférence du membre, et une moyenne a été calculée™.

* Travail réalisé par G. Zoabli, candidat au Ph.D. en génie biomédical.
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Avec I’adiposométre, 3 mesures ont été faites a I’endroit ou les électrodes avaient été
placées sur le bras et I’avant-bras. Nous avons remarqué que les valeurs obtenues par IRM
(Tableau 4.1B) sont légérement plus faibles que celles avec I’adiposometre (Tableau

4.1C), mais ces différences ne sont pas statistiquement significatives (o = 0.05).

A
Longueur (cm) Circonférence (cm)

Sujet |Sexe |Age |Poids (kg)|Grandeur (cm) |AV B AV 180° B 180° B 90°
S1 H 41 70.0 174 26.5 330 240 30.0 315
S2 H 29 66.8 180 27.0 34.0 24.0 26.0 275

| S3 H 33 84.0 184 275 325 30.5 355 36.5
54 F 33 61.4 170 250 32.0 248 290 31.0
S5 F 24 55.0 165 264 295 235 27.0 278
S6 F 23 58.0 167 250 335 205 248 2538

moy 30.5 65.9 173 26.2 32.4 246 287 30.0

e.t. 6.7 105 6.8 1.0 186 3.3 3.8 3.9

B C
IRM Adiposometre

Sujet | Epaisseur (mm) Sujet Epaisseur (mm)

BB ED  [PL BB ED [PL
S1 240 1240] 240 S1 3.00 T3.00] 3.50
S2 145121571 2.30 S2 200 [ 1.75] 1.75
S3 260 | 145 2.75 S3 3.00 12007 350
S4 250 [ 24571 2.80 S4 3.00 | 250| 3.00
SH 300 | 245] 3.00 S5 3.00 | 300 2.50
S6 250 [ 2307 3.00 S6 3.00 [200] 250
moy 241 12201 2.71 moy 2831238 2./9
e.t. 051 10381 0.30 - le.t. 047 10541 0.68

Tableau 4.1 : A) Quelques caractéristiques des 6 sujets. La longueur du bras (B) a été
mesurée entre le haut de I’épaule et le coude alors que celle de I’avant-bras (AV) a été
prise entre le coude et le poignet. B) Epaisseur totale de la peau et de la graisse obtenues &

partir des IRMs et C) avec un adiposométre utilisé au-dessus des 3 muscles étudiés.
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L’épaisseur moyenne de la peau et de la graisse de nos 6 sujets ne dépasse pas 3 mm.

Cette mesure correspond a la zone de captation minimum (Amin) dans le modele.

RK Q)
B AV

BB ED PL
S1 570.0 | 1070 | 26.5
S2 159.0 T 180.0 | 367.0
S4 105.0 | 268.5 | 505.0
S5 5425 1 485.0 | 831.9
S6 37.5 99.5 | 260.0
moy | 282.8 | 228.0 | 3938.1
ef. | 2535 ] 159.0 | 298.7

Sujet

Tableau 4.2 : Résistance moyenne de la peau mesurée en DC au-dessus de chaque zone
de plaques motrices. S3 a été exclu des calculs a cause des valeurs élevées de résistance

associées a la couleur de sa peau.

Par curiosité, la résistance moyenne de la peau en DC a été mesurée a I’endroit méme ou
se situait la zone de plaques motripes sur chacun des muscles du bras et de I’avant bras.
On constate au tableau 4.2 que la résistance du BB est en moyenne de 282.8 kQ, celle de
ED de 228.0 kQ et celle de PL de 398.1 kQ. Les mesures de résistance présentent un
écart-type élevé. Etant donné que I’échantillon est petit, on peut seulement dire que la
variation de la résistance DC est trés grande pour les 3 muscles d’un sujet a Iautre. La
peau noire du sujet S3 a une résistance qui est nettement supérieure aux autres, ces valeurs
ont été exclues du calcul de la moyenne et de 1’écart-type. Lors des essais, chacune des
zones de plaques motrices a été identifiée par des lignes a I’encre de chine, alors que la

position des é€lectrodes d’enregistrement a été identifiée par des cercles, ces dernieres
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marques servaient de repére pour placer aux mémes endroits les électrodes témoins afin
de simuler la pression exercée sur la peau lors de ’acquisition IRM qui avait lieu le
lendemain. II se peut que les mesures aient été influencées par ’encre de Chine (isolant)
mise sur la peau pour localiser la position des zones motrices. La mesure a €té prise avec
un ohmmétre : un point de mesure était placé sur la zone motrice et I’autre sur I’os du
coude pour le BB. Pour les autres muscles, cette mesure a été prise entre la zone motrice
et 'os du poignet. Etant donné les résultats obtenus, il semblerait que la technique de
mesure soit discutable (il serait préférable de mesurer la résistance AC avec I’application
d’une stimulation électrique a haute fréquence). Toutefois, ces mesures ne servent pas

directement au modéle et leur importance est donc relative.

Alors que la circonférence du bras, de méme que la longueur du bras de S6 (Tableau
4.1A) est plus petite que la moyenne autant & 180° qu’a 90°, la résistance DC de la peau
est aussi nettement plus petite que la moyenne. Cela est probablement attribuable a la
grandeur et ou poids de ce sujet qui sont inférieurs a la moyenne. Il est possible aussi que

la peau du sujet soit différente de la majorité (originaire du Maghreb).
4.2 Plaques motrices

Tel que mentionné au chapitre précédent, la localisation des plaques motrices s’est faite a
partir d’une stimulation électrique appliquée sur 1’une des 14 tiges (ou barreaux) situées
de part et d’autre de la position approximative de la zone d’innervation. Lorsque les
plaques motrices étaient activées, un signal musculaire était capté, alors qu’autrement seul
I’artefact de stimulation était présent. Lorsque 2 zones d’innervation étaient détectées,

I’expérience était répétée une deuxiéme fois le lendemain, a la méme période.
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Fig. 4.1 : Sujet ayant 2 zones de plaques motrices. La réponse musculaire (500 points espacés de 0.2

ms) fait suite & I’application du stimulus sur ’un des 14 barreaux de 1’électrode de stimulation. La

déviation rapide qui précéde la réponse musculaire est I’artefact de stimulation.
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Pour le BB, nous avons trouvé chez 3 sujets la présence de 2 zones de plaques motrices.
Ainsi, on observe, a la Fig.4.1 pour S1, que ces zones sont localisées entre les électrodes 2
et 3 (2 mm de largeur) puis sous I’électrode10 (1 mm de largeur). La zone motrice qui est
située sous 1’électrode 2 est de plus faible intensité (0.06 mV créte-a-créte) que celle
située 4 3 (0.15 mV créte-a-créte) et 9 (0.17 mV créte-a-créte). Pour S2, les zones
motrices se retrouvent entre les électrodes 7 et 8 (2 mm de largeur), puis entre les
électrodes 11 et 12 (2 mm de largeur). En ce qui concerne S4, les zones motrices sont
localisées entre les électrodes 8 et 10 (3 mm de largeur) et entre les électrodes 13 et 14 (2

mm de largeur). Chez 2 autres sujets, une seule zone a été détectée pour le BB.
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Fig.4.2 : Réponse de S6 avec 2 pics trés rapprochés.

Finalement, chez S6, alors qu’il semble n’y avoir qu’une seule zone de plaque motrice de
1 mm de largeur localisée sous ’électrode 10, le signal posséde deux pics tres rapprochés
(Fig.4.2); ces pics portent & croire que 2 zones étroites et rapprochées peuvent étre

présentes. Ayant considéré qu’il n’y avait qu’une seule zone motrice, malheureusement
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nous avons décidé de ne pas répéter ’expérience pour confirmer la présence de ces 2

zones.

Pour le BB, la largeur moyenne (Tableau 4.3A) de la premicre plaque est de 1.8 (£ 1.1)
mm et de 0.8 (£0.9) mm pour la deuxiéme. Entre les 2 zones de plaques motrices, la
distance a varié entre 2 et 10 mm selon le sujet. Le rapport d’amplitude (4) entre les 2
signaux est en moyenne de 2.8 (% 1.6). Donc, lorsqu’on est en présence de deux zones de
plaques motrices, I'une est généralement moins importante que l'autre en termes
d’amplitude relative. Ceci indiquerait que la deuxiéme zone serait plus importante par
rapport & la premiére, puisqu’elle se situe généralement plus prés du centre du muscle. La
premiére zone se situe légérement plus bas (en direction du tendon). L’écart-type de la
dimension de la premiére zone motrice est trés variable d’un sujet a 'autre, et il en est de

méme pour le rapport d’amplitude de 4.

En ce qui concerne 1’étude des 2 petits muscles de ’avant-bras, une seule plaque motrice
a été détectée pour chacun des 6 sujets. Pour ’ED, la largeur moyenne est de 2.2 (£ 1.0)

mm, alors que celle du PL estde 2.7 (£ 1.2) mm.

La présence de 2 zones de plaques motrices influence le spectre du signal. Les spectres
obtenus pour les sujets ayant 2 zones (Fig. 4.3) sont plus larges (valeur de Fmoy) que pour

les sujets ayant une seule zone (Fig.4.3B). Ceci peut étre attribué au retard li€ a la distance

(d,) entre les 2 zones.
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A Sujet BB |
Largeur de PM (mm) de A
essai # 1 #2 {mm)
S1 H 1 2 1 10 1.1
2 2 1 8 1.0
moyenne 2 1 9 1.1
S2 H 1 2 2 2 5.3
2 4 2 2 3.5
moyenne 3 2 2 4.4
S4 F 1 3 2 2 2.8
2 3 2 2 3.1
moyenne 3 2 2 3.0
S3 H 1 1
S5 F 1 1
S6 F 1 1
moyenne 1.8 0.8 4.3 2.8
e.t. 1.1 0.9 3.7 1.6
B Sujet ED PL
largeur de PM |largeur de PM
(mm) (mm)
S1 H 3 3
S2 H 1 4
S3 H 2 1
S4 F 3 4
S5 F 1 2
S6 F 3 2
moy 2.2 2.7
e.t. 1.0 1.2

Tableau 4.3 : Caractéristiques et nombre de zones de plaques motrices (PM) pour chacun
des sujets. A) Pour le BB, la présence de 2 zones a été trouvée chez 3 sujets et 2
identifications ont été effectuées (A = rapport d’amplitude de la 2° / 1™ zone). B)

Caractéristiques de I’unique zone de plaque motrice trouvée chez ED et PL.

On notera ici que le spectre de S6 est large, et il semblerait bien, vu les résultats obtenus a

la Fig.4.2, que ce sujet ait effectivement eu 2 zones de plaques motrices. C’est pourquoi
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S6 a été placé dans le groupe ou il y a 2 zones de plaques motrices. Dans ce groupe, le

spectre le plus étroit est celui de S1.
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Fig.4.3 : Illustration de spectres du BB a 70 % CMV. En A, 2 zones de plaques motrices
ont été détectées et en B une seule zone de plaques motrices a été détectée. La ligne

pointillée localise la fréquence moyenne (Fmoy) de chacun des spectres.

Pour ce sujet, la distance entre les 2 zones de plaques motrices est en moyenne de 9 mm,
ce qui est légérement inférieur a la distance (centre a centre) des électrodes
d’enregistrement, soit 10.65 mm. Le fait que la position des électrodes d’enregistrement

se situait entre ces 2 zones pourrait expliquer I’étroitesse du spectre, lequel est légérement
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supérieur aux valeurs de S3 et S5, chez qui nous n’avons relevé qu’une seule plaque

motrice.

L’ensemble des spectres de S6 présente une distribution binomiale de la puissance. Ceci
pourrait étre dii a la présence de 2 vitesses de PAs associées a chacune des zones de
plaques motrices rapprochées (Fig. 4.2). En simulant ce signal avec EMGSIM, nous avons
trouvé que la premiére partie du spectre pourrait étre associée a des fibres conduisant 4 3.5
m/s et la deuxiéme partie a des fibres ol la vitesse de conduction est de 4.8 m/s (Fig.4.4).
Ces vitesses pourraient étre associées a chacune des 2 zones de plaques motrices et

pourraient expliquer la présence de 2 pics successifs sur ie signal temporel (Fig. 4.2).
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Fig. 4.4 : Spectre simulé de S6 avec 2 groupes de MNs ou les vitesses de conduction

étaient de 3.5 et 4.8 m/s.

Vu que la résistance DC de la peau de ce sujet était inférieure a la moyenne (Tableau 4.2),
nous avons cru bon de vérifier si ce facteur avait eu une influence sur la mesure du signal

EMQG, il semble que ce n’est pas le cas, puisque I'impédance du systeéme d’amplification
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(2.5 MQ entre 100 et 400 Hz) est trés élevé. L’ensemble des signaux de S6 a été plus
difficile 4 analyser puisqu’ils sont de plus faible intensité par rapport aux signaux des
autres sujets. Nous avons remarqué qu’il y avait présence de 3 grains de beauté sur le bras
de S6 et que la forme du spectre était semblable a tous les niveaux de contraction, ce qui a
occasionné des problémes de modélisation pour ce sujet en particulier. Est-ce que cela en
serait la cause ? C’est fort possible, puisque I’ajustement de I’enveloppe (ou « fitting »)
est sensible au facteur anisotropique estimé par notre modéle. Selon Kun et Peura (2000),
une rupture (« edge effect ») entre la peau et la combinaison de I’électrode influence
directement 1’anisotropie. Cette rupture peut étre causée, soit par une Iésion cutanée, par
un mauvais alignement des électrodes par rapport aux fibres musculaires, par la résistivité

du muscle ou par I’ensemble de ces facteurs.

4.3 Vitesse de conduction

Les sujets ont effectué des contractions isométriques et isotoniques a divers % CMV. A
partir des signaux captés par 4 électrodes alignées parallélement aux fibres musculaires,
les vitesses de conduction des PAs ont été calculées par intercorrélation ou le coefficient
de corrélation (r%) a varié entre 0.65 et 0.98. Les résultats sont présentés a la Fig. 4.5. Pour
le BB, la vitesse moyenne croit de 3.6 2 5.0 m/s lorsque la force augmente de 30 a 90 %
CMV. Pour les muscles ED et PL, celle-ci varie de 4.6 a 6.3 m/s, et de 4.2 a 5.5 m/s
respectivement lorsque la force varie de 20 a 100 % CMV. En ce qui concerne I’¢cart-
type des 6 sujets, il varie entre 0.7 et 2 pour le BB, entre 1.5 et 2.5 pour ED et finalement

entre 1.8 et 2.4 pour le PL.
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La présence d’écarts-types élevés est probablement causée, soit par un mauvais
alignement des 4 électrodes versus les fibres, ou par le recrutement des fibres de plus fort
diamétre dans le cas du BB, surtout pour des niveaux de contraction > 50 % CMV. Dans
le cas des petits muscles, la source possible de ces variations est I'influence des autres
muscles adjacents qui ont contaminé la mesure, car il est trés difficile de bouger
uniquement un seul doigt. Les muscles adjacents a I’ED sont I’extensor digiti minimi et
I’extensor carpi ulnaris, pour le PL les muscles voisins sont le flexor carpi radialis et le
flexor carpi ulnaris. Les facteurs qui ont pu influencer la mesure, surtout pour 'ED et le
PL, sont la longueur totale des 4 électrodes alignées et leur position sur la peau, la
présence de vibration lors de la contraction de ces muscles, causée par une position
instable de I’avant-bras surtout pour des niveaux de force > 50 % CMYV, et la proximité

des muscles adjacents.

4.4 Anisotropie et zone de captation

Connaissant 1’épaisseur de la peau, les caractéristiaues des plaques motrices, la vitesse de
conduction des PAs et les caractéristiques des électrodes, ces valeurs sont incluses dans le
modele. Le modele fournit automatiquement une estimation des valeurs anisotropiques et
de la zone de captation du signal sous les électrodes d’enregistrement. En modifiant le
paramétre anisotropique fourni par le modéle, un meilleur ajustement de I’enveloppe (ou
« fitting ») entre le spectre expérimental et le spectre modélisé (enveloppe) a été possible.
Le tableau 4.4 illustre les valeurs moyennes estimées de 1’anisotropie (aniso) et de la zone

de captation (hmax) pour les 3 muscles du bras droit tel qu’obtenu avec le modele.
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BB
S1 S2 S3 S4 S5 Sé
% CMV moy |hmax (mm)|aniso |hmax (mm) aniso |hmax (mm)|aniso |hmax (mm)|aniso |hmax (mm)|aniso |hmax (mm)aniso
90 17.0 21.9 11.5 12.6 11.4 14.2 14.0 19.8 20.5 20.7 7.6 11.1
70 14.0 18.2 9.4 10.5 10.6 12.3 10.4 20.5 20.6 14.2 6.7 10.5
50 11.9 16.7 10.3 10.6 9.6 9.5 13.8 18.4 20.6 13.3 5.5 9.5
30 11.9 14.5 8.9 8.4 5.4 7.4 14.4 18.7 20.5 13.1 5.1 8.4
moy 13.7 17.8 10.0 10.5 9.3 10.9 13.2 19.4 20.6 15.3 6.2 9.9
e.t. 2.1 2.7 1.0 1.5 23 2.6 1.6 0.8 0.1 3.1 1.0 1.0
ED
81 S2 83 S4 S5 S6
% CMV moy |hmax (mm)|aniso [hmax (mm){aniso_|hmax (mm)|aniso |hmax (mm) aniso_|hmax (mm) aniso |hmax (mm)|aniso
100 12.5 20.7 6.1 6.2 6.5 55 9.6 14.7 13.4 20.4 12.4 17.7
50 13.0 214 5.3 5.2 5.1 5.1 9.1 13.5 8.8 9.1 8.1 9.9
20 11.9 18.6 6.1 6.1 5.0 5.3 10.2 15.5 8.1 9.5 8.3 9.2
moy 12.5 20.2 5.8 5.8 5.5 5.3 9.6 14.6 10.1 13.0 9.6 12.3
e.t. 0.5 1.2 0.4 0.5 0.7 0.2 0.5 0.8 24 5.2 2.0 3.9
PL
S1 S2 S3 S4 S5 S6
% CMV moy |hmax (mm)|aniso [hmax (mm)|aniso_|hmax (mm)|aniso |hmax (mm)|aniso |hmax (mm)|aniso hmax (mm)|aniso
100 10.4 18.3 7.4 9.0 7.2 8.4 9.0 8.4 11.8 20.2 9.1 8.8
50 12.3 19.2 6.6 7.1 7.4 7.6 8.0 10.1 10.4 20.2 8.0 10.3
20 9.5 14.3 7.2 7.2 6.3 6.8 8.2 8.9 8.3 20.2 6.8 10.2
moy 10.7 17.3 7.1 7.8 7.0 7.6 8.4 9.1 10.2 20.2 8.0 9.8
e.t. 1.2 2.1 0.3 0.9 0.5 0.7 0.4 0.7 1.4 0 0.9 0.7

Tableau 4.4 : Estimation par le modéle de ’anisotropie moyenne (aniso) et de la zone de

captation moyenne (hmax) des 3 muscles pour chaque sujet.

On remarque que, dans le cas S6, pour le muscle BB, les valeurs de 1’anisotropie et de la

zone de captation sont inférieures aux autres sujets. La présence de 2 pics dans la forme

du spectre de S6 nous a empécher de faire un bon ajustement de I’enveloppe avec notre

modéle. Pour ’ED, on remarque que S1 et S4 ont des zones de captation et d’anisotropie

qui sont en général supérieures aux autres sujets. Il en est de méme pour S1 et S5 dans le

cas du PL. En général, lorsque I’anisotropie est < 15, 1’ajustement de I’enveloppe est

moins bon, par contre lorsque celui-ci est > 15 il est meilleur. Selon la physiologie des

muscles, ’anisotropie est ~ 15, est-ce que cela représente une limitation de notre modele ?
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Il semble que c’est le cas. En ce qui concerne la zone de captation, on observe que lorsque
1’ajustement (de I’enveloppe) est bon, cette derniere a tendance a étre plus élevée que
’épaisseur du muscle étudié surtout pour ’ED et le PL. Cela représente une autre
limitation de notre modéle. Il est a noter qu’aucune mesure expérimentale n’a été
effectuée sur ’anisotropie ni sur la zone de captation, car des techniques €laborées sont

alors requises.

4.5 Déconvolution du spectre pour le BB

L’objectif du modéle est de pouvoir fournir une estimation de la fréquence moyenne des
MNs a ’origine du signal EMG enregistré. De tels résultats sont présentés ici. Ainsi, la
Fig. 4.6A illustre 2 spectres expérimentaux sur lesquels on a superposé le spectre lisse du

modele (tirets).

A B
1
6 ' Q i ]
g e e
& 52 0 ;-m_i;‘,__*___}*n;t...mﬂ&__,fx ’“«éﬁ-—j
| L |§ PRI
=, *’wWﬁQu“AMN/M = b
<0 i) & ’
= Eo
» (=]
Ko &
3 3
2 =
£ ~ |'g
< 85| <

R — 0 ot : : : ' :
300 0 25 50
Fréquence (Hz)

Fig.4.6 : A) Illustration du spectre expérimental (70 % CMV) et de ’enveloppe du modele
(en pointillés) pour S2 ayant 2 zones de plaques motrices et pour S5 ayant une seule
plaque motrice. B) Les déconvolutions obtenues présentent 3 pics au-dessus de la ligne

pointillée qui représente le niveau du bruit.
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En divisant le spectre par le spectre modélisé, on obtient un signal assimilable a la
fréquence moyenne de décharge des MNs (Fig. 4.6B). Il s’agit en particulier de 3 pics
situés au-dessus de la ligne pointillée (niveau de bruit). Pour S2, ils se trouvent a 8, 23 et

35 Hz, et a 14, 23 et 43 Hz pour S5.
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Fig. 4.7 : Spectres de S5 a 4 niveaux de contraction. A) Données expérimentales & gauche.
B) Valeurs simulées a droite. Le nombre de fibres (en ordre de type S, FR, FF) et leurs

fréquences de décharge correspondantes sont présentés a droite.

La Fig.4.7A, illustre I’évolution du spectre expérimental de S5 entre 30 et 90 % CMV. On
observe, pour ’ensemble des signaux, que les MNs sont situées entre 8 et 50 Hz selon le

niveau de contraction. On observe en général que les pics semblent se déplacer vers les
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hautes fréquences, puisqu’a 30 % CMV, il y a 5 pics situés a 8, 15, 30, 38 et 45 Hz et, 2 90 %

CMV, 4 pics sont situés a 13, 30, 34 et 45 Hz.

Pour vérifier la validité des déconvolutions, nous avons procédé a des simulations avec
EMGSIM. L’idée est de reproduire le spectre expérimental le plus fideélement possible avec
EMGSIM. Le signal EMG simulé est alors traité avec le modele comme pour le signal
expérimental. Idéalement, les signaux déconvolués devraient étre trés semblables et les pics

observés devraient aussi correspondre aux fréquences de décharge utilisées avec le

simulateur (Fig.4.8). Les résultats sont présentés a la Fig.4.7B.

Fig.4.8 : Interface graphique du simulateur EMGSIM utilisé. Les parameétres utilisé€s sont
le nombre et la fréquence de décharge des 3 types de fibres musculaires (S, FR et FF). La
vitesse des PAs a aussi été choisie selon les valeurs obtenues expérimentalement.
L’amplitude (Petite, Moyenne et Grande) des PAUMs (ou MUAPs) a été changés au
besoin. Pour le temps de mise en activité des UMs, la profondeur de la zone de captation,

le diamétre et I’espace entre les électrodes ont été gardés fixes.
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On trouve, méme si le simulateur ne dispose que de 3 fréquences différentes, que
I’évolution des pics suit celle de gauche. Les fréquences de décharge se situent entre 8 et
40 Hz pour 30 % CMV, entre 24 et 40 Hz pour 50 % CMV, entre 14 et 40 Hz pour 70 %
CMV et finalement, entre 13 et 40 Hz pour 90 % CMV. En général, plus la force est

élevée, plus les fréquences des MNs se déplacent vers les hautes fréquences et vice versa.

Les résultats obtenus avec les sujets S1, S2, S3 et S4 sont présentés aux Fig. 4.9 et 4.10. Si
on observe les fréquences de décharge estimées a la Fig.4.9A, pour S1 430 % CMV, on a 2
pics qui sont situés a 8 et 13 Hz; 4 50 % CMV, on a 3 pics situés a 13, 22 et 32 Hz; a 70 %
CMV, on a 3 pics situés a 13, 16 et 28 Hz; et, 4 90 % CMV, on a 3 pics situés a 15, 22 et 32
Hz. En résumé, on passe de 2 a 3 principaux pics lorsque le niveau de force augmente, de
plus, le nombre de pics semble plus grand & 90 % CMV. Pour S2, 2 30 % CMV, on a un pic
qui est situé a 8 Hz; a 50 % CMV, on a encore un pic situé a 8 Hz; a 70 % CMV, on a 3 pics
situés a 13, 33 et 42 Hz; et, 4 90 % CMV, on a 2 pics situés a 8 et 37 Hz. En résumé, on
passe de 1 a 2 ou 3 principaux pics lorsque le niveau de force augmente. Considérant le
spectre simulé, on observe qu’il n’y a peu de différences significatives entre 30 et 50 %
CMV, puisqu’il n’y a qu’un seul pic. De plus, on remarque que, pour S1 a 30 % CMV et
pour S2 4 50 % CMV, nous avons identifié des pics qui ne sont pas observés dans la partie
expérimentale, ou qui ne sont pas exactement a la fréquence observée, ou encore tout
simplement que la qualité de la déconvolution (ou I’ajustement de la valeur anisotropique)

du spectre modélisé est moins bonne sur ces sujets.




73

A B
Expérimental Simulé
S1 # | Hz
0 o Ple | o2 e | Zg ;_?
s 20 o P A A L A /“v\ Prgauilie
WAL Y S AU (202 32
'\ v
0
1 221 8
3 ~ @ ®.9
> 70 E %\ f'l \i\;ﬂ A »"‘} //\“ fA\ R 255 16
= go Yoo A NN 2] 28
Q 1)
X f= 1
= ’ g -
50 9 Ch i 207 | 13
ERR T IV LS LN R . B SN P
2o |V v VOERRAY L o | 3
1 e e
30 I,-‘\ i\ 177 | 8
1 S 12 13
I ®, 3 A
0 [N LA \’"‘*W-"a;M+WJ 0| 0
0 25 50 0 25 50
S2 # | Hz
1 ® ® 210 | 8
AT 159 | 12
SN TP N B I T S | K28
WU SN N S i Y*.n, R anp—-t 7 . " Y
‘*[W 7 Y 2y . ""'\f \/NW \VN\»"
1 164 | 12
70 8 | /’\ g YIS ne | | 138] 30
@ /i IR KA L U AP I W2 W AN
> 3 WR *«H% VTVORIRSN | 35| 38
% é 0 Ml B ¥
) S1 i
> 50 § \ 7 198, °
:é !l\ vvﬂﬁ’f:\!"‘ £ f&? B % 2
'_g-‘ 0 A RW‘V‘MM ‘"‘/: A e W\,./( \"‘a,/v TR 35 36
<1
30 ! h 82 8
LN A ]
W ol e g P 18
0 g ey AT | 28 | 38
0 25 50 0 25 50
Fréquence (Hz)

Fig. 4.9: Déconvolutions obtenues de S1 et S2 respectivement. A) Signal expérimental a
gauche. B) Signal simulé a droite. Le nombre de fibres (en ordre de type S, FR, FF) et leurs

fréquences de décharge correspondantes utilisés lors des simulations y sont illustrés.
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gauche. B) Signal simulé a droite. Le nombre de fibres (en ordre de type S, FR, FF) et leurs

fréquences de décharge correspondantes utilisés lors des simulations y sont illustrés.
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Quant aux résultats de la Fig.4.10, pour S3 a 30 % CMYV, on a un pic situé a 8 Hz; a 50 %
CMV, on a 2 pics situés a 8 et 16 Hz; a 70 % CMYV, on a un pic situé a 10 Hz; et, 2 90 %
CMYV, on a 3 pics situés a 13, 16 et 38 Hz. En résumé, on passe de 1 a 3 principaux pics
lorsque le niveau de force augmente, et le nombre de décharges semble plus grand a 90 %
CMV. Par contre, de 30 a2 70 % CMV, il y a peu de différences. Pour S4, a 30 % CMV, on
a 2 pics qui sont situés a 8 et 17 Hz; a 50 % CMV, on a 3 pics situés a 8, 17 et 23 Hz; a 70
% CMYV, on a 2 pics situés a 9 et 30 Hz; et, a8 90 % CMV, on a seulement un pic situ€ a 30
Hz. En résumé, on passe de 2,3 principaux pics a 1 pic principal lorsque le niveau de force
augmente, et le nombre de pics est plus grand & 90 % CMV. Considérant la simulation, ici
encore pour S3 4 70 % CMV et pour S4 a 100 et 30 % CMV, nous avons aussi identifi¢ des
pics qui ne sont pas observés dans la partie expérimentale pour les méme raisons que
précédemment. Si on se référe au Tableau 4.4, en général, lorsqu’une anisotropie est < 15
I’ajustement de I’enveloppe (ou « fitting ») est moins bon ce qui influence directement le
résultat de la déconvolution (limitation du modéle). Pour S6, les résultats sont moins bons et

ils n’ont pas été illustrés. Les causes possibles ont été décrites précédemment.

Si I’on observe les résultats de la Fig.4.7 et ceux des Fig. 4.9 et 4.10, on constate qu’il y a
généralement une augmentation des fréquences de décharge des MNs (pour 5 sujets)
lorsqu’il y a une augmentation de la force, ce qui correspond assez bien a ce qui était
attendu. Dans ’ensemble, la déconvolution d’un signal simulé en utilisant notre modéle

nous a permis d’identifier les principaux pics du signal expérimental pour le BB.
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4.6 Déconvolution du spectre pour PED

Pour ce muscle, seulement les données de 2 sujets ont fourni des résultats correspondant
assez bien a ce qui était attendu. Pour les autres, les signaux semblent avoir été
contaminés par les muscles adjacents. En effet, vu la petite taille de ’ED par rapport a la
dimension totale des 4 électrodes d’enregistrement, leur alignement par rapport aux fibres
musculaires était difficile a obtenir. Il y a aussi les autres facteurs comme la présence de
vibration lors de la contraction des muscles causée par une position instable de I’avant-
bras, ou par un mauvais rapport S/N, ou simplement par la combinaison de I’ensemble de

ces facteurs.

La Fig. 4.11 illustre les déconvolutions de S1 et S4 pour différents niveaux de contraction.
En général, plus la force est élevée, plus la fréquence des MNs se déplace vers les hautes
fréquences. L’interprétation des résultats de S4 pose un probleéme, car il y a peu d’activité
et celle-ci est principalement concentrée entre 8 et 24 Hz et on ne voit distinctement qu’un
seul pic. Le facteur anisotropique a influencé le résultat de la déconvolution de S4 qui est

de moins bonne qualité par rapport a la déconvolution de S1.

A partir de la simulation, nous avons essayé de reproduire le plus fidélement possible la
forme du spectre EMG expérimental. La déconvolution obtenue a quelques reprises a
donné des pics a des fréquences qui n’ont pas été observées dans la partie expérimentale,
c’est le cas de S4. Cela est possiblement di au grand nombre de paramétres que 1’on

pouvait ajuster dans EMGSIM, plus particulierement I’ajustement de Iamplitude de
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PAUMSs qui a été plus critique, et que méme si le spectre était quasi semblable, le résultat de

la déconvolution ne refléte pas exactement la partie expérimentale.
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Fig. 4.11 : Déconvolution obtenue de S1 et S4 respectivement. A) Signal expérimental a
gauche. B) Signal simulé a droite. Le nombre de fibres (en ordre de type S, FR, FF) et leurs

fréquences de décharge correspondantes utilisés lors des simulations y sont illustrés.
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Les petits muscles de I’avant-bras ont été particulierement plus difficiles a expérimenter.
Le cas de S4 est un exemple. Le rapport S/N des signaux expérimentaux n’est pas trés bon
dans I’ensemble, ce qui a fort probablement affecté la qualité de traitement de la
déconvolution. De plus, si on se réfere au Tableau 4.4, en général, lorsqu’une anisotropie
qui < 15, I’ajustement de I’enveloppe est moins bon (limitation du modele), ce qui influence

directement le résultat de la déconvolution, c’est le cas de S4.

4.7 Déconvolution du spectre pour le PL

Ici encore, seulement 2 sujets ont fourni des résultats qui correspondaient assez bien a ce
qui était attendu. Pour les autres, I’expérimentation n’a pas donné de bons résultats, ce qui
peut étre causé par la méme explication fournie pour ’ED. La Fig. 4.12 illustre les
déconvolutions de S1 et S5 pour différents niveaux de contraction. On observe ici aussi
qu’il y a une augmentation de la fréquence de décharge des MNs lorsqu’il y a une
augmentation du niveau de force. L’activité se concentre surtout entre 8 et 28 Hz. On
observe que I’on a de meilleurs résultats sur ce muscle que sur le précédent, mais on a eu
aussi les mémes difficultés mentionnées précédemment pour ’ED en ce qui concerne la
modélisation (1’ajustement de I’amplitude des PAUMs, la difficulté de simuler le spectre,
le rapport S/N) du spectre expérimental. Si on se référe au Tableau 4.4, en général
lorsqu’une anisotropie est > 15, ’ajustement de I’enveloppe est meilleur, ce qui influence

directement le résultat de la déconvolution (limitation du modéle).




79

A B
S1
# | Hz
100 98 | 9
© 86 | 14
O
= 9 | 22
- E
70 ¢ 29 | 8
EN 2 21 | 16
Lé 15 | 27
jor
=)
50 < 32| 8
16 | 12
7 | 28
S5
| # | Hz
78 | 8
100 o 54 | 14
“Q
2 48 | 20
:
> = SN
5 70 £ ‘EE,LL
e <] 18 1 12
RN =
E 10 | 14
a.
E
50 ] 32 18
12 4
\'ﬂww“ o ,__.!.V .. ‘‘‘ \ R, 5 18
0 0
0 25 50 0 25 50
Fréquence (Hz) Fréquence (Hz)

Fig. 4.12 : Déconvolution obtenue de S1 et S5 respectivement. A) Signal expérimental a
gauche. B) Signal simulé a droite. Le nombre de fibres (en ordre de type S, FR, FF) et leurs

fréquences de décharge correspondantes utilisés lors des simulations y sont illustrés.

On observe par contre avec les tableaux a droite de la figure, qu’il y a une croissance de

Pactivité des MNs lorsqu’il y a une augmentation du niveau de force. On voit aussi que la
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progression du nombre de MNss est trés petite. Cela peut s’expliquer par la taille des muscles,

parce que I’ED et le PL sont nettement plus petits que le BB.
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CHAPITRE 5 : DISCUSSION

Un modéle analytique du spectre de 'EMG incluant des paramétres anatomiques et
physiologique a été utilisé dans ce travail. Ce modele fut appliqué sur 3 muscles de 6
sujets. Les muscles sont de différentes grosseurs, avec des nombres différents de plaques
motrices. On a observé qu’il est trés difficile d’obtenir de bon signaux a partir des petits
muscles de 1’avant-bras. A partir de mesures expérimentales, ce modéle permet d’estimer
la fréquence moyenne de décharge des MNs. Les résultats ont été plus significatifs pour

les muscles du BB que pour les 2 petits muscles de I’avant-bras.

L’application de ce modéle nécessite la connaissance de 6 paramétres pour un muscle
composé d’une seule bande d’innervation. Si le muscle est innervé a 2 endroits, il faut en
plus identifier la distance entre les 2 bandes et leur importance relative pour évaluer I’effet
de filtrage de la zone d’innervation. Connaissant ces paramétres, le modele peut alors étre
appliqué. Le modéle fournit premiérement un spectre a faible résolution fréquentielle,
c’est avec ce dernier et celui obtenu expérimentalement que la fréquence de décharge des
MNss est estimée. Le modéle fournit aussi une estimation de 1’anisotropie et aussi le rayon
de la zone de captation des électrodes d’enregistrement, mais, dans nos expériences,

aucune mesure sur ces paramétres n’a été effectuée pour vérifier les valeurs estimées.

Dans le modeéle, 1’épaisseur de la peau (hmin) joue un réle important sur le spectre simulé,
car la fréquence centrale du spectre est proportionnelle a 1/(h, +h,, ). Comme

I’épaisseur de la peau est faible, il faut que ce paramétre soit déterminé avec une certaine

précision. C’est pourquoi nous avons choisi la résonance magnétique nucléaire vu son
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excellente résolution et le bon contraste & Dinterface de la peau. A partir des IRMs,
I’épaisseur de la peau pour I’ensemble des muscles était entre 2 et 3 mm pour I’ensemble
des sujets; avec ’adiposométre, des résultats semblables ont été€ obtenus. Comme hmin est
une valeur importante, bien qu’elle ne soit pas la plus critique, lutilisation de
I’adiposométre apparait adéquate pour obtenir cette information, car I’approche est plus
économique et plus simple. Par conséquent, I’évaluation de I’effet de la pression des

électrodes sur smin devient négligeable.

Lors des acquisitions des IRMs, les sujets ont eu de la difficulté, avec la charge de 2 kg, a
maintenir la position du bras et de I’avant-bras stable. Les images recueillies étaient
parfois floues, ce qui a occasionné quelques problémes de lecture a cause de la faible
épaisseur entre la peau et le gras sous les électrodes témoins. Il faudrait donc penser a
réduire cette charge ou tout simplement 1’éliminer pour augmenter la précision des IRMs.
Si on I’annule, on ne pourra plus identifier la forme réelle du muscle sous tension, un

objectif que nous cherchions & atteindre avec I’utilisation d’une charge.

Pour obtenir la vitesse de conduction des PAs dans les fibres musculaires, nous avons eu
recours a la méthode d’intercorrélation. Avec cette méthode, la fiabilité des mesures
dépendait de 1’alignement entre 1’axe des électrodes d’enregistrement par rapport a la
direction des fibres. Le coefficient d’intercorrélation entre 2 signaux a permis d’évaluer le
degré d’alignement. Nous avons considéré ici qu’un coefficient (rz) supérieur a 0.7 était
suffisant vu que les signaux obtenus n’étaient pas totalement dépourvus du signal de 60
Hz. Il aurait été possible de mieux aligner les électrodes pour augmenter la valeur de

’intercorrélation si ce résultat avait pu étre obtenu en temps réel, ce qui n’a pas €t€ le cas.
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Nous avons aussi utiliser des électrodes alignées avec des angles différents par rapport

aux fibres musculaires (De La Barrera et Milner, 1994).

Nous avons trouvé que la vitesse de conduction augmentait avec le niveau de contraction.
Cette augmentation est généralement attribuée au recrutement de grosses UMs contenant des
fibres musculaires de grand diamétre (De Luca et al., 1985). Il a été montré que les
fréquences centrale et médiane du spectre sont directement proportionnelles a la vitesse
(Lindstrom et Petersén, 1983; De Luca et al., 1986). D’autre part, afin d’avoir le meilleur
ajustement de ’enveloppe (ou « fitting ») possible, nous avons corriger légérement, dans
notre modele, les vitesses mesurées (autour de + 10 %) pour chaque niveau de contraction
de chacun des sujets. A moins d’améliqrer le modele sur ce point, il ne semble donc pas
nécessaire d’améliorer la technique de mesure des vitesses de conduction par des solutions

telles que celles présentées ci-dessus.

Pour le BB, 2 bandes d’innervation ont clairement été identifiées chez 3 sujets. La largeur
moyenne de la premiére zone d’innervation était environ de 2 mm et celle de la deuxieéme
zone était environ de 1 mm. La largeur de la zone d’innervation pour le BB est généralement
inférieure a 20 mm, tel que trouvé par Masuda et al. (1985-88). En ce qui concerne les autres
petits muscles de 1’avant-bras, une seule zone a été trouvée pour tous les sujets. Pour I'ED et
le PL cela était en moyenne autour de 2 ou 3 mm. Quant & la largeur des muscles de I’avant-

bras, elle n’a pas encore été identifiée dans la littérature.

Avec les gros muscles, notre systéme de localisation de plaques motrices é€tait facile a

utiliser, mais il semblerait, pour un sujet tout au moins, qu’une lecture plus précise ait été
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avantageuse pour confirmer la présence de 2 zones étroites et rapprochées de plaques
motrices. Pour les petits muscles de I’avant bras, cela était parfois laborieux. En effet, le
signal EMG était alors trés faible et il pouvait méme se confondre avec le niveau du bruit. Il
était alors plus difficile de localiser la zone de plaques motrices. Etant donné ces difficultés,
il serait plus avantageux de fabriquer une matrice d’électrodes a plusieurs points plutdt que
d’utiliser des barreaux ou des tiges. Cela augmenterait la précision du systeme pour les petits
muscles, surtout pour des zones de plaques motrices dont la largeur pourrait €tre <1 mm et

pour les gros muscles de certains sujets.

La forme du PA peut étre modélisée soit par un dipdle (Bold et al., 1978; Lynn et al.,
1978; Andreassen et Rosenfalck, 1981; Fluglevand et al., 1992), soit par un tripdle
(Fleisher et al., 1984; Merletti et al., 1999a, Duchéne et Hogrel, 2000). Le modéle étant
basé sur un dipdle, nous avons évalué ce qu’apporterait de plus I’utilisation d’un trip6le.
Nous avons constaté que cela augmentait le nombre de paramétres a évaluer
expérimentalement, soit 1’amplitude maximale du potentiel intracellulaire, la distance
entre les 3 fronts, la conductivité intracellulaire, les pentes du PA et, finalement, la surface
de la fibre musculaire. Merletti et al. (1999b) ont aussi considéré Iutilisation d’un dipdle
ou d’un tripdle dans leur modélisation, et ils en sont venus a la conclusion que le spectre
de PEMG était peu modifié peut importe que I’on utilise un dipdle ou un trip6le. Compte
tenu de la simplicité du dipdle et qu’aucun avantage additionnel était évident pour le

tripdle, on a préféré conserver le mod¢le dipolaire.

Il était trés difficile avec des spectres d’EMG simulés d’obtenir un réplique exacte du

spectre expérimental. Pour obtenir quelque chose d’assez pres de la réalité, de ~15 a 20
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simulations étaient nécessaires pour chaque spectre expérimental. Il s’agit d’un travail
laborieux car plusieurs paramétres ont été mis notre disposition soit: 3 types de fibres
musculaires (S, FR et FF) dont on peut fixer le nombre et la fréquence de décharge a des
vitesses et le temps de mise en activité des UMs. L’amplitude des PAUMs est aussi
ajustable. Lorsque le nombre et la fréquence des fibres, ’amplitude des PAUMs étaient
fixés, on pouvait obtenir 2 résultats différents pour 2 simulations différentes. Ces différences
proviennent du simulateur, puisqu’il traite ses résultats aléatoirement, ce qui crée de
I’instabilité. Donc, pour augmenter la rapidité ainsi que la précision des simulations, il
serait souhaitable d’utiliser un logiciel a réseaux neuronaux. Griéve et al. (2000) ont

utilisé avec succes cette technique pour le filtrage des signaux.

Une des sorties du modéle est associée a 1’anisotropie du muscle. II s’agit d’une
estimation dont la valeur était associée a un spectre a faible résolution fréquentielle qui
n’offrait pas un bon ajustement de 1’enveloppe avec le spectre expérimental. Pour un bon
ajustement de la courbe (ou de I’enveloppe), une valeur < 30 était utilisée, alors que le
modéle estimait en premier lieu une valeur nettement > 30. Une fois cet ajustement
réalisé, ’anisotropie des 3 muscles pour I’ensemble des sujets était < 21. Normalement, il
ne devrait pas y avoir de beaucoup de variation de I’anisotropie sur le méme muscle pour
différent niveaux de contraction. Toutefois, ¢’est I’inverse que 1’on observe sur la plupart
des sujets (Tableau 4.4), ce qui représente une autre limitation du modéle. Selon Roth et
al. (1988), I’anisotropie pour le muscle squelettique se situe autour de 15. Les deux
paramétres sensibles dans le modele dipolaire sont I’épaisseur minimum de la peau et de

la graisse combinée et I’anisotropie. Ce dernier facteur est le plus critique.
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Le modele a aussi estimé la valeur du rayon de la zone de captation des électrodes de
surface pour les 3 muscles. On a trouvé pour le BB des 6 sujets que cela était <21mm. Ce
qui est assez prés des observations de De la Barrera et Milner (1994) pour le BB. A priori,
il n’y a pas non plus de contradiction avec les résultats de certaines expériences effectuées
sur ’interférence entre les muscles actifs simultanément (Kah et Grabiner, 1993). Pour
I’ED et le PL cela était en moyenne <13 mm (Tableau 4.4). 11 est possible que la zone de
captation estimée soit plus grande que la taille du muscle lui-méme. En effet, des
expériences ou la stimulation électrique est utilisée, les PAs sont synchrones, toutes les
fibres musculaire stimulées se comportent comme une UM unique. Le potentiel généré a
alors une amplitude beaucoup plus élevée qui peut étre mesurée a une distance plus
grande (Fuglevand et al., 1992). Il semblerait donc que la zone de captation estimée par le

modeéle soit souvent surévaluée.

Pour améliorer la précision des résultats de déconvolution et aussi pour augmenter le taux

de réussite des acquisitions expérimentales, il y aurait avantage a :

1) mesurer expérimentalement 1’anisotropie. Il existe des techniques non invasives telles

que ’utilisation de la technique des 4 électrodes alignées dans laquelle on utilise une paire
d’électrodes dont on injecte aux travers de celles-ci un courant connu dans le tissu
(section déterminée), 1’autre paire d’électrodes on mesure la tension, on peut donc déduire
sa résistivité ou sa conductivité (Wang et al., 1998). Une évaluation réelle de ce parametre
ainsi que la pose de valeurs minimum et maximum plus réaliste de la zone de captation

devrait pouvoir fournir un meilleur ajustement des spectres.
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2) pouvoir localiser plus facilement et précisément la zone de plaques motrices. Pour ce

faire, il serait préférable de fabriquer une matrice d’électrodes a plusieurs points plut6t qu’a
tige comme les auteurs Masuda et al. (1985-88) et Yamada et al. (1987). Aussi avec ce
nouveau type d’électrodes, il serait préférable de faire I’étude d’un plus grand nombre de

petits muscles vu les difficultés expérimentales additionnelles associées a leur petite taille.

3) réduire le 60 Hz particuliérement sur les petits muscles. On aurait avantage a utiliser ou

a fabriquer des électrodes actives alignées de petit diamétre (< 4 mm) pour la mesure de

’EMG de ces muscles.

4) augmenter la fiabilité des mesures de la vitesse de conduction. On pourrait utiliser des

électrodes alignées avec des angles (ou axes) différents par rapport aux fibres musculaires
(De La Barrera et Milner, 1994 ). On peut aussi envisager d’utiliser des filtres adaptatifs,
comme Griéve et al. (2000) ainsi que Clancy et Farry (2000), qui permettent d’augmenter le

rapport S/N surtout pour les signaux de faible intensité.

5) utiliser des électrodes implantables. On pourrait ainsi vérifier directement les

fréquences de décharge des MNs. Du méme coup, l'utilit¢ du simuler les spectres

expérimentaux avec EMGSIM pourrait étre évaluée.

6) vérifier les hypothéses du modéle. Rappelons que ces hypothéses sont :

a) les UMs actives sont considérées uniformément distribuées dans la zone de captation

des électrodes et ce quelle que soit la force développée.
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b) la sommation des PAUMs (ayant une distribution uniforme) peut étre remplacée par un

PAUM moyen, puisque la zone des UMs est considérée comme étant aléatoire et

indépendante dans un muscle.

¢) une multitude de fenétres temporelles du signal étaient utilisées afin d’obtenir une
estimation statistique du spectre, le signal de chacune de ces fenétres est considéré comme
étant des PAUMSs positionnés aléatoirement dans la zone de captation des électrodes
d’enregistrement. En moyennant ces fenétres, le signal résultant est considéré comme

étant a I’origine d’une distribution uniforme des PAUMs.

d) le volume conducteur est considéré comme homogeéne et linéaire.

e) la distribution de ’EMG sur le muscle est de forme gaussienne.

Prises individuellement, ces hypothéses ne posent aucun probleme. Toutefois, sont-elles
envisageables lorsque prises toutes ensembles ? Il semblerait que les hypothéses a), b), ¢)
et e) puissent étre vérifiées par 1’utilisation d’électrodes implantables. Toutefois, pour un
échantillonnage spatial adéquat ceci implique 1’utilisation de plusieurs électrodes dans un
méme muscle, ce qui peut étre techniquement difficile a réaliser pour un gros muscle et
éthiquement discutable. Quant & I’hypothése d), cela demande des connaissances plus
approfondies sur le volume conducteur des membres supérieurs. Cela est difficilement

réalisable avec des électrodes implantables. Il y aurait lieu d’investiguer, par exemple,
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I'utilisation de techniques de tomographie par impédance, ou de faire une étude sur les

propriétés échogenes de ces milieux.

6) augmenter la rapidité ainsi que la précision des simulations avec EMGSIM. II serait

préférable d’utiliser un logiciel a réseau neuronaux.
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CHAPITRE 6 : CONCLUSION

VDans ce travail, nous avons utilisé un modele ou le signal EMG est la sortie d’un systéme
linéaire composé de 3 fonctions de transfert. La premiere fonction représente la plaque
motrice, la seconde celle du muscle et la troisieme les électrodes de surface. Connaissant
ces fonctions de transfert, nous pouvons déconvoluer le signal EMG par ces fonctions en

vue d’obtenir une estimation de la fréquence de décharge des MN's qui en sont a I’origine.

Avec les signaux expérimentaux, nous avons observé que les pics associés aux fréquences
prédominantes de décharge des MNs se déplagaient vers des fréquences plus €levées a
mesure que la force de la contraction augmentait en accord avec les connaissances du
fonctionnement du SN. A partir des résultats obtenus des simulatior;s, nous avons observeé
que les pics de décharge des MNs correspondaient assez bien & ceux trouvés

expérimentalement.

L’utilisation d’un dipdle pour simuler le PA est adéquate, car il semblerait que le spectre
soit peu influencé par 1’'un ou 1’autre modele, mais que plusieurs parametres devraient

expérimentalement étre obtenus pour le tripole.

Le modeéle fournit une estimation de I’anisotropie ainsi que de la zone de captation des
électrodes d’enregistrement. Nous nous sommes basée sur la littérature pour voir si ces
données pouvaient avoir une certaine signification, mais ces valeurs n’ont jamais été

vérifiées expérimentalement.
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Malgré certaines limitations, le modeéle utilisé présente 1’avantage d’étre relativement
facile d’utilisation et permet de mieux cerner le comportement des MNs a divers niveaux
de contraction; il donne aussi une estimation de 1’anisotropie du muscle et de la zone de
captation des électrodes. Comme de telles informations sont difficiles a obtenir par des
méthodes invasives, il semble donc prometteur de continuer & améliorer ce modéle de
maniére & pouvoir continuer d’accroitre nos connaissances suf le fonctionnement du

systéme musculaire de fagon non invasive.
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ANNEXE I

A.1 Principaux éléments du modéle (avec un dipdle, suite du chapitre 3)
Voici les principales étapes qui ont mené au développement du modele utilisé dans ce

travail. Dans un tel modéle, on peut représenter ’activité des MNs par :

x(t) = ix (t) et X )=y, 5(t~1,) All

©
um=1 k=1

ou x,,(¢)est le train d’impulsions d’une UM, & est une impulsion de Dirac et 7, est le
temps d’arrivée de la kiéme décharge neuronale. Les intervalles d’un train d’impulsions
peuvent avoir une distribution quasi triangulaire (Shwedyk et al., 1977 ) ou gaussienne
(Lago et Jones, 1977). Lors des simulations, un important pic 4 la fréquence moyenne de
décharge ainsi que quelques harmoniques ont été observés sur le spectre de puissance du
signal lorsque ces distributions étaient utilisées. L’amplitude de ces pics diminue et leur
largeur augmente lorsque le coefficient de variation (cv) des intervalles devient plus grand

(Englehart et Parker, 1994). Ainsi lorsque le cv est grand, seul un petit pic a la fréquence

moyenne peut étre observé. Lorsque la fréquence moyenne angulaire @ augmente, x,,, ()

devient égal a la fréquence de décharge (x,, ) de 'UM :

imX (0)=——=21, A2
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Si on considére que les fréquences de décharge des MNs sont indépendantes les unes des

autres, le spectre de x, (¢) est la somme du spectre de chaque MN :

N

X(w)=3 X, (@) Al3

um=1

ol X (w) représente le spectre moyen de décharge des MNs. Ce spectre peut étre biaisé,
car il va étre influencé par la présence de plusieurs pics correspondant a plusieurs
fréquences moyennes de décharge des MNs. Lorsque @ augmente, les fibres qui sont
situées le plus prés des électrodes d’enregistrement influencent le plus le spectre de
chaque train de MNs qui tend & étre asymptotique et la somme des MNs tend vers une
valeur constante A qui représente la fréquence de décharge moyenne, donc la relation

précédente devient :
N
limX (@)= 2,,= NA Al4

A.2 Modélisation par dipdle

A partir d’une distance >1-2 mm, les fibres musculaires (~40 pm diamétre) peuvent étre
modélisées par un long cylindre, ou le PA y voyageant peut étre modélisé par un dipdle
(Bold et al., 1978; Lynn et al., 1978; Andreassen et Rosenfalck, 1981; Fluglevand et al.,
1992). Un potentiel extracellulaire mesuré avec des électrodes de dimension quasi nulle,

dans un milieu isotropique et homogene, est fonction du courant /, de la conductivité
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volumique o , de la distance entre ses ¢lectrodes ainsi que du front de dépolarisation ou de
repolarisation. Avec une distance & entre ces fronts, /4 représente la distance la plus courte

entre la fibre et I’électrode (Fig.A.1), et le potentiel extracellulaire est donné€ par :

V,a(2)
FElectrode Peau

Axone

h

& 20 Fibres musculaires
-
-40 s 0 20 40
Zone de plaques motrices | +I

Fig. A.1: Illustration d’un PA circulant dans une fibre musculaire modélisée par un

dipole.
I (1 1) 1 ( 1 1
V. (z)= - - -—j: - A2.1
” dro, \n h 47[O-rL(h2 +(z+5/2)2)“2 (hz +(z—-5/2)2)”2

Avec une vitesse de conduction (v) des PAs constante tout au long de la fibre, z = vt -z,
(t est le temps, z, représente la position de la plaque motrice par rapport aux €lectrodes).
Les conductivités paralléle (o, ) et perpendiculaire (o,) a la direction des fibres étant

o (.
2. Ce facteur équivaut dans le

différentes, cela introduit un facteur anisotropique (

F

modéle 4 une augmentation de la distance séparant la fibre musculaire de I’électrode
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d’enregistrement, ce qui contribue & diminuer considérablement I’amplitude du PA

extracellulaire et va entrainer un décalage du spectre vers les basses fréquences.

En plagant les électrodes d’enregistrement & une certaine distance des plaques motrices, la
contribution du PA se déplagant en sens opposé est négligeable et I’équation précédente

devient :

1 1 1 A22

Vpa (1) = dro 172~ 172
r o
ZO'Z 3 2 2 2 B 3 2
i +(vt—z,+51/2) he = +(t—z,-512)

4 r

ou’?,,(t) est biphasique et décroit rapidement lorsque h augmente.

Considérant que la conductivit¢ de la couche de graisse (37-48 mS/m) est presque
semblable a la conductivité du tissu musculaire (43-55 mS/m) (Hilger, 1990), ’effet de la
graisse peut donc étre incluse dans le paramétre h. D’autre part, lorsque la peau est frottée
avec un papier sablé puis nettoyée avec de 1’alcool isopropylique, sa résistance €lectrique

devient trés petite et son épaisseur peut aussi étre incluse dans le parametre h. La

transformée de Fourier de V,, (¢) devient V(@) :

; j@z
Va(w)=l{.msin(@]1<o wh [o. ) A23
P 7o v 2v v \o,
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ou la variable K, est une fonction de Bessel modifiée d’ordre zéro et j représente sa

X _ i o
portion imaginaire (qui provient de la simplification de : sinx = (e” —e %j’ voir a

Annexe II). Pour un dipdle, la distance & entre la source et le puits est considérée comme
étant dans ’ordre de 0.5 (Boyd et al., 1978) & 3-6 mm (Lynn et al.,1978). Fuglevant et al.
(1992), par contre ont opté pour une zone d’environ 1 mm. Cette derniére valeur a été

utilisée ici, et avec v > 2 m/s , le terme sinusoidal (A.2.3) peut étre simplifié, et :

=) A24

Jlwd wh |o
Vg @)= Ko — / Z e
pa( ) 270 ,v? {V o,

ici V,,(w) est considéré comme étant la sortie d’un filtre passe-bande. Lors d’une

expérience, o et o, sont considérés comme constants, alors que /, & et v dépendent du
rayon de la fibre musculaire, de la densité de courant membranaire et de la résistance
intracellulaire et extracellulaire (Andreassen et Rosenfalck, 1981). Ces derniers
paramétres varient si le niveau de force augmente, puisqu’il y a plus de fibres avec des

vitesses de conduction éloignées qui seront recrutées. V,, (@) peut donc étre considére

comme le spectre moyen d’un PA dont les caractéristiques varient avec le niveau de force.
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A.2.1 Transformée de Fourier de PEMG et du muscle

Dans un volume conducteur homogéne et isotropique, la transformée de Fourier (TF) de

I’EMG est exprimée par :

emg(@) > X (@) (@) A2S

um=1

ouX,, (w)et h,, (w)représentent respectivement la TF de chaque train d’impulsion des

MNs et du PAUM. La zone ou se trouve les fibres dans le BB humain varie entre 2 et 15

mm de diamétre et peut étre partagée par 15 a 30 UMs (Buchthal et Schmalbruch, 1980).

On peut considérer que la densité des fibres musculaires y,, d’une UM est homogéne
dans cette zone (Stalberg et al., 1976; Stalberg et Antoni, 1980). Alors, 4, peut étre

représenté en coordonnées polaires par la sommation des PAs sur une surface S,, dans la

zone des UMs. L’expression précédente devient :

emg(w)= ZXum (@) 7 ” Nw,h) h dn dé A2.6

um=1

ol h.dhd@ représente un élément de surface du muscle. Considérant que les fibres
musculaires actives dans la zone de captation des électrodes d’enregistrement ont aussi
une distribution uniforme et, qu’en moyenne le signal est calculé sur plusieurs fenétres
temporelles, le spectre obtenu peut étre associé au spectre moyen d’'un PAUM avec une

fréquence de décharge moyenne. Alors I’équation précédente devient :
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emg(o)= x(o) {7 [[Va(@,h) b an d@} A27

S

ol yreprésente la densité de fibres musculaires actives et S la surface sous la zone de

captation des électrodes. Dans cette équation, la fonction de transfert du muscle

mif (w) est donnée par la relation suivante :

mif @)=y [ [V, (@.h) h dn do A28

min

tf() jl1o6(r-2a)y

2mvqjo,0, Lh oy

ou h_. représente la distance entre I’électrode de surface et la zone active du muscle
tandis que A . représente la distance maximale ou le signal est possiblement
enregistrable. La zone de captation des électrodes est donc délimitée par 2 hémisphéres
concentriques de rayon h_, et A, et interceptée par un coOne ayant une ouverture a’,
lequel permet d’estimer la largeur du muscle actif ou le signal est capté (Fig.A.2). L’étude
d’images échographiques du BB a montré que 4, et a sont constants lors de divers

niveaux de contraction isométrique. La fonction modifiée de Bessel K, (u) d’ordre zéro

dans ’équation (A.2.9) peut étre remplacée par 1/u lorsque u est tres petit.
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Electrode
V<

Peau + graisse

Les fibres sont dans la méme
direction que le papier (sortant)

Fig.A.2 : Zone de captation (ouverture) des électrodes sur le muscle.

La soustraction des 2 fonctions de K,(#) donne zéro lorsque @ tend vers z€ro et lorsque
o est grand, chacun de ces termes tend vers zéro. La fonction mif (@) se comporte donc
comme un filtre passe-bande (Fig. A.3). Comme A, et 4, peuvent déplacer le spectre

vers les hautes ou les basses fréquence, « influence uniquement son amplitude.

Imtf(o)|

Amplitude normalisée

0 100 200 300
Fréquence (Hz)

Fig. A.3 : Illustration du comportement passe-bande de la fonction mif (@) pour 3 valeurs

de hmax.
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A.2.2 Fonction de transfert de la plaque motrice

Considérant que la position des plaques motrices le long des fibres présentes ont une
distribution gaussienne, Lindstrom et Magnusson (1977) ont propos¢ que [’effet de cette

zone était assimilable a un filtre :

RICA
By (@)= e( i) J A2.10

. Avec v = 4m/s et d,< 2 mm, I’écart type est

v
ou I’écart type de A w) est de
yp bande( ) 2ﬂd

€

>318 Hz, ce qui est supérieur aux fréquences du spectre des EMGs captées avec des
électrodes de surface. Ce type de filtrage est donc négligeable. Toutefois, lorsque plus
d’une zone d’innervation est présente, les PAs sont générés a plus d’une position
longitudinale. Par exemple, si on a 2 bandes d’innervation, la fonction de transfert de
I’EMG est représentée par la sommation de 2 fonctions de transfert retardées dans le
temps 1’une par rapport a I’autre, et :

_ja)de

emg(w) =x(w) [l + 4 e[ ' ]} mif ()

A2.11
= x() h, () mif (@)
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ou d, représente la distance entre 2 zones motrices et d% le retard moyen entre les PAs
des 2 zones d’innervation. La contribution relative (en termes d’amplitude) des 2 bandes
est pondérée par un facteur 4. La fonction %, (w) se comporte comme un filtre passe-
bande (Fig.A.4), s’il y a seulement une seule bande détectée (4 = 0) A, (@)= 1, son effet

est alors négligeable.

@
2 1
=
& 15
=
)
= i
3 Distance entre les
= électrodes = 5, 10 et 15 mm i
e | | (@)
|

< 0

0 100 200 300

Fréquence (Hz)
Fig. A.4 : Illustration du comportement passe-bande représenté par la fonction 4, (@),

pour 3 valeurs de d, .

A.2.3 Filtration des électrodes

Dans les équations précédentes, une électrode de surface de dimension quasi nulle a la
surface de la peau a été considérée alors que les électrodes avaient des diametres de
quelques mm. II a été démontré par Hellal et Bouissou (1992) que de telles €lectrodes de

surface agissent comme un filtre passe-bas représenté par la relation :

2J1(@-)
hy ()= ——202 A2.12

&
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La variable d représente le diamétre et J, est une fonction de Bessel d’ordre 1. En mode
différentiel avec de 2 électrodes circulaires ayant une distance centre-a-centre e, les

signaux sont retardés dans le temps et :

hy (@)= h,(@)—h, (w)e:"jvﬁ = hy(w)|1- e(:T) A2.13
By (@)| =2 sin(——a)——e—)hs (a))] A2.14
2v |

Lorsque v est constant, les zéros (ou les « dips ») se produisent a chaque fois que le sinus

ou le A, (w)est & 0, mais le premier zéro du terme sinusoidal produit habituellement aux

fréquences inférieures de celles de /4 (@). Par exemple, avec v=4m/s,e =20 mmetd =
10 mm, le premier zéro du sinus se produit a 200 Hz (Fig. A.5), tandis que le zéro de
h (@} se produit & environ 1000 Hz. Donc la variable d doit étre mainteniue a des valeurs
pour lesquelles le zéro du terme sinusoidal se produit a des fréquences supérieures aux

fréquences du spectres de ’'EMG observé. Lorsque la distance entre les électrodes est

inférieure 2 10 mm et que celles-ci ont un petit diamétre, I’équation précédente devient :

h,(0)= %Ehs(m); %S A2.15
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[0}

\a 1 T T T T

E

S 10 4 2 i
1) .

g z€ros 4
=
= Diamétre des électrodes ‘

A =2, 4¢et 10 mm thy,(@)]

< O 1 i i 1

0 100 200 300

Fréquence (Hz)

Fig. A.5 : Illustration de la fonction de transfert des électrodes, 4, (@) (z€éros ou dips)

pour 3 valeurs de diameétre d’électrodes.

La distance interélectrodes est associée a la déviation spatiale ou | s (@) |=1 jusqu’a 300

Hz, fréquence qui est supérieure a celle du spectre de "TEMG.
A.2.4 Spectre du signal de PEMG et sa déconvolution

Tel qu’illustré a la Fig.3B, le signal EMG est considéré comme étant la sortie de 3 blocs

en série qui peuvent étre représentés par une fonction de transfert globale :
(o) =h(0) mif (@) h,(@) A2.16

ici t(w)est considéré comme étant 1’enveloppe du spectre de 'EMG (Fig. A.6). Le

spectre de ’EMG est exprimé par la relation suivante :

EMG(0)=X(0) [t{w) +N(o) A2.17
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fo—y

Amplitude normalisée

(e

300

()
o
]
o
[\e}
o
(e

Fréquence (Hz)

Fig. A.6 : Illustration de I’enveloppe du spectre de 'EMG, (@), pour 3 valeurs de smax.

ou N(w)est un bruit s’additionnant au signal. Ce bruit produit des interférences du

secteur, des artefacts de mouvement, des basses fréquences et des bruits causés par
I’instrumentation environnante (Fleisher et al., 1984). Lors de contractions isométriques
du muscle, aucun artefact du mouvement n’est présent, et ’interférence du secteur peut
étre grandement diminuée par Iutilisation d’électrodes actives. En théorie, méme avec un
petit N(@), X (@) ne peut étre obtenu par déconvolution directe. En pratique, toutefois,

lorsque le rapport S/N est trés bon, N(®) peut étre considéré comme négligeable (Liu et

Saito, 1992). On peut considérer que 1’équation précédente se réduit a :

X(w)= EMG(o) A2.18

T )

Ce qui représente la déconvolution ou le probléme inverse.
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A.2.5 Estimation des moments spectraux

Ces moments sont obtenus par :

EMG(0) do A2.19

M, = fa)"

ou n est Iordre du moment. Pour résoudre cette équation, X (@) doit étre représenté

comme un bruit blanc n’ayant aucun effet sur les moments spectraux; une seule zone
d’innervation est présente (4, (@) =1), les électrodes utilisées sont de petites dimensions
(c.a-d. d,= 0) de sorte que leur filtrage équivaut a la dérivation spatiale (4, (@) = a)eA ).
Avec (A.2.15) et (A.2.16), (A.2.19) devient :

M, = [a)"

n

ngtf(a))l dw A2.20
N

En solutionnant pour le premier et le second moment spectral, on obtient :

max min

M, = 2v |o, [ 1 __1__]: 7. (fréquence centrale en Hz) A221

_ 3V2<7,( 1 1 ]_fczzgz (variance en Hz?) A2.22
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M  est directement proportionnel 4 la vitesse (Lindstrom et Petersen, 1983) et inversement
proportionnel & 4 _, (De La Barrera et Milner, 1994). En connaissant v, A, , la zone de

captation des électrodes d’enregistrement (A, ) ainsi que le facteur anisotropique

0% , une estimation de I’équation (A.2.21) et de I’équation (A.2.22) peut étre calculé

par les relations suivantes :

2
o)ty 1t 1 A223
o-r BZ hmax hmin

72 2 2
B= '/;" C—_“;:Z (Mlz-l-Mz I(:(]\le—--étv4 C} A224

hoo= ! 1 A225
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ANNEXE II

Dans cette section, nous faisons une description plus détaillée de certaines formules qui
proviennent principalement de I’Annexe I et du Chapitre 3.

De I’équation A.2.19 de ’Annexe I, a la page 105 :

M, = fco"

gmtf((,o)l do = |o" 2e—Sp (w)dw
v FO

Pour calculer la fréquence centrale, on a besoin de M, M, etde M,

M, = {B _"a)?‘hmaxK1 (a)—h‘“%jda)} - {B lehmin Kl(a)hmin )g'a)}
0 v 0 v

Al

B est une constante, M, est la sommation de deux intégrales équivalentes, le terme de

gauche est :

I = {B [0*h,.K, (%jdw}
0 v

A2

En utilisant les fonctions de Bessel, on peut faire la transformation suivante :




108

'\/—Z —zl 2 %
K (z)= T S)J‘ (t> —1)adt A3

I, devient une intégrale double donnée par :

IV
= ljv j(t D7 dt “dz A4
2n2. TS5

max

Comme 1’intégrale de droite est égale & I'(4) et que ’intégrale de gauche est €gale a

t = sec(x) , aprés simplification I’équation /, devient :

_ BT AS
b6k, T(1.5) '

De cette formule ’expression de M, devient :

M =28y (,ﬁ L j

En utilisant la méme technique, on peut évaluer les autres moments :

2 4
M, = Bvr| 1 3 1 M, = 3Bv'w 3l i A7
2 A h_. 2 h h

max
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Les moments d’ordres supérieures peuvent étre calculés par cette méthode si nécessaire, la

fréquence centrale ainsi que la variance en hertz sont données par :

et

2
1
Mz — 3v20r( 1 + 1 m]_fcz et que M]Z = v __O',(

= +
47[20—zkhnzmin hmin hmax @

alors en substituant M dans M, alors:

2
_1iM_163(gL(1 1 +l]_16f62

= +
3700 Satan’ o\ B honhen P

16, 4ot 2 1) 1
3220wt o [\ R hn e P ) Baah

max ‘max ' ‘min ‘min ‘max ' ‘min

A8
A9
B h h. k.,
A.10
1
+
7[4 O-z hxiax hmax ‘min hrimJ
37?
A.l1
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2
Comme M, = 4v4 L 21 + 2 . 1 alors :
zt o, \h, hoh

max’ “min min

16 1 16
'—_Z_MZ:MIZ” T 02
37 hooPow 37

ax " “min

Alors que f, =M, donc:

i63"M2 =M12 .._..__1____1%.M12
3”_ hmathin 3‘72’—
2 16 16 2 16 2 1
M, —37[2M2"3ﬂ_2 M12:M1 _'é"ﬂ_z(Mz"'M]): o A.12
4’ 5 '
etque C= 3 (M , +M; ); donc, on obtient finalement 7___ :
%
hmax_ l
2 16 2
hmm Ml -“——2—(M2+M1)
V4
: = 1 A13
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Comme :

Donc on en déduit que :

4 2
(O'rjz n M, . A5
O'Z
4v2( L ! }

Cette section est pour détailler le calcul du modele dipolaire de I’ Annexe I, pages 93 a 96.

Si ’on utilise les théorémes suivants :

F, = c] £ () cos(awt)dt F, = Q]‘ £ () sin(awt)dt F, = O] f(He ™ dt B.1

£, = E 41w+ e} -in {ro - 7o} = 4o} EArco} - i {ro} s {ren} B2

FAf(x)}=F, —1——7/‘ =K,(a@) F{f(-x)}= F{Fc ~—-1—*7} =K,(aw) B3
(x* +a*)”? (x* +a*)”?

1 T
Flf®|=F{——yr =21, (aw) - L, (aw)] B
o )




1 T
Flf(0)]= F{——rt = =[ly(a0) - Ly (aw)]
el

F, =2K (aw)—i.0=2K,(aw)

Pour I’équation A.2.2 (PA dipolaire), a la page 95 :

1
Vap (t): A 2

Ou

o \r . VA JRNRY
h2—2+(vt—zo+—) n’ z+(vt—-zo——)
o, 2 o, 2

Vap (t) = 4 9 -

v (o} \4 (o)

- [ZKO(@ o)) g o)

1
o h? o z, O )% h o Z,
— S|+ — |-
v' o, v 2v v o, v

B.6

B.7

112
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ry e {m{—“’-”’— 2 Je-ﬂ{%"—%),z K(@_ 2 J(ﬁ}

. s . o
. }=_JLKO(9’1 E_N@_) = gl y
Pour ’équation A.2.9 (fonction de transfert du muscle) de I’Annexe I, a la page 98 :

IT- Arax
mif @)=y [ [V, (@ hhdhd6

12 hmin

—J@zy
V)= 220 Ko(*‘f’ﬁv”z]
2ro v v\o,

Voir Fig.A.2, Annexe I, a la page 99 :

—joly m-a Pnax
-2, T
Piin r

r a




Ou

= JWZ g Minay
mif (@) = 2; ‘fz S(r-22)e T | K, (f‘fvﬁ /Z }hdh
h r

r 'min

wh |o xv |O,
=x € = alors :

v o w \NOo

z

Ohygay o,
]@5}’ ~JjaZy Tﬁ: v2 o
mitf (w) = (7 —2a)e j K, (x)xdx| ——
2no,v o \/Z 0w o
Ou
Dhyae [0

~joZ, v o,

1% (x-2a)e [K, (oxax

2nwo o [
v o,

mif (@) =

Pour évaluer : JK o (x)xdx , on utilise la relation de récurrence.

K, (x)=K,, (x) +1Kv(x) ,siv=0 alors, K, (x) = K,(x)
x

Et on utilise encore la relation de récurrence.
K (x)=K, (x)- YK (x) siv=1 alors xK, (x) = xK, (x) - K, (%)
X

Si on ré-arrange cette équation (2), alors :
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C1

C2

C3

)

2)
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xK,(x) = xK,(x)+ K,(x)  sion substitue dans I’équation (1)

xK, (x) = xK; (%) = Ky (%)

o Ky (o)xdx = [xK(x)dx+ [K (x)dx

\ / \ /

I, = K,(x), si on intégre /, par partie, alors :
[k (o) = xK, (x) - [, (x)x
De (1) K,(x) = K, (%), [xK;(x)dx = xK, () - [K, (x)dx = xK, (x) = K, (x)

[KyGoyxee = 1, + 1, = XK, (x) = K, () + Ko () = 3K, (2)

) —JjoZ, 9_17_"& Gz
mitf (w) = 2;27;_ (r-2a)e xKl(x)ﬂ:ﬂ% C.4

Donc :

h .
v h Kl{a)hmax -O;Z_:l—hminKl{a) min O-z jH C5

mt]{(a)) :(ﬂ- - 20!)8 K { ‘max
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Finalement, aprés simplification on obtient :

16y I oh,,. |0, oh,, |o,
mitf (0) = ————=(r - 2a)e h K, —=\-h,. K C6
2nvyo .0, v o, % o,

Pour le mod¢le tripolaire du Chapitre 3, si on reprend 1’équation 3.3.5, a la page 41 :

e . ) s
t) = - — 4+
e 4no, o 5 % - ) l/2 - ) %
h2—2+ vt—-zO——dr) h2—2+ vt—zo) hz*i+(vth0 +dd)
L o, o, o,
cf,-A a, (ar+ad) ay

Vap ) =

4ro v 2 2 yZ 2 2 % 2 2 %.
h” o, z, d, h o, z, h oo, zg dy
— | e — | = — | -
2 2 2
v oo, v v v o, v v o, v v

20,4 -jaX - ‘wi N ‘w—‘{‘i
J’T(VW)z : Ko(gh‘ iJe ’ {are Y (o, va)vage ]
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.7 2.2
20;4 oh | “JﬁT'Q d w2d2 d o d
F(V )~___’._K == v . %r r Le %d d D.1
pal* 0 e a,ll-jo - 5 |may ey tag|ltjo - 5 .
2y v 2v

v

Précédemment on a supposé que @, .d, = a,.d, =V, alors:

% 2 32 2 72
F(V )~ 20,4 % oh |o, L, —ja)a/’/+ja)a/ﬂd/— a0d. o,0°d Do
e /v 2v*

dro,v v o v

r

On obtient finalement :

o,Aw
D.3

Flv,)=

2 . Zg
wh |o 2 e"JU)'v~
v o,

T (a,a’,2 +a,d; )KO[———

Comme (a,df +addj)= v, (d, +d,) alors (I’équation 3.3.7 & la page 41 ) :

o, Ao’ h o, | e
Vpa(a)):—47m_ > v.(d, +dd)KO(—C%— - ]e 5

r

Ceci résume les manipulations mathématiques qui ont été faites jusqu’a présent.
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ANNEXE III

B.4 Expérimentation (suite du chapitre 3)

B.5 Traitement des données (suite)

Chaque fichier de données (~180 ko) contenait 5 a 12 s d’enregistrement de 4 signaux
monopolaires ainsi que des paramétres d’enregistrement (gain, fréquence, amplitude, filtre
etc.). Nous avons fait une intercorrélation sur les 150 premiers points des signaux. Cette
analyse s’est faite entre €12 et €23, €23 et €34 et entre e12 et €34. La Fig.B.1A présente 2
signaux dont I’intercorrélation est présentée en B :

A B

x 10°

8

0.7

A [\ /,\ 0:6 J— / \

3
/

FN
.

N

(=]

Amplitude (V)

A
X
/

z
RS
&
§
N
=

X 0.3
\/ v \//\“ " * / \
e2 o1 \ ‘

» N
_—
et
QN
e

'
(2}

'
Lol

-
v
12 0 50 100 150
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 100 59

Temps (us) Positions (pas)

Fig. B.1 : Exemple de 3 spectres ’EMG en différentiel (e12, €23) du sujet 1, BB, 90 %

CMV (A) et le coefficient de corrélation nominal est trouvé a 59 de déplacement (B).
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Un maximum de 0.69 est obtenu pour un décalage de 59 pas qui correspond a un délai de

corrélation de :

délai = (59 * 2.5x107*) / 6 = 2.498 ms

ot 2.5x10™* correspond a la fréquence d’échantillonnage de 4kHz et le chiffre 6 vient du

facteur d’interpolation utilis€.

Avec une distance de 10.65 mm entre les électrodes, le délai mesuré correspond 4 une vitesse

de conduction de :

Vitesse = 10.65x 107/2.498 x 107 = 4.33 m/s

Pour vérifier la validité des déconvolutions qui ont été effectuées, nous avons utilis€ le

logiciel EMGSIM (De Luca, 1979; Mangeard et al., 1993), tel qu’illustré a la Fig. B.2.

Entrée Muscle Sortie

v TN EMG

SECOUSSES
S,FR et FF ::> FORCE

Pool de MNs
(fréquence
de décharge)

2\

Fig. B.2: EMGSIM : les trains d’impulsions des MNs constituent I'entrée; il y a 2
sorties : le signal EMG et la FORCE. Les fibres utilisées dans ce mod¢le sont de type S
(slow), FR (Fatigue Resistant) et FF (Fast Fatiguable).
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