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SOMMAIRE

L es troubles muscul o-squel ettiques liés au travail ont été désignés parmi les incapacités les
plus fréquentes et |es plus colteuses dans les pays occidentaux. Les maux de dos se retrouvent en
téte de liste de ces troubles. Une grande proportion de la population est affectée par ces troubles
et les colts d’indemnités de travail s élévent aux Etats-Unis a plusieurs milliards de dollars par
année. En plus du fardeau économique substantiel, les individus souffrent d’une diminution de
leur qualité de vie, de lamorbidité de leur état ou d’ une incapacité totale d’ accomplir les activités
de la vie quotidienne. Les taches d' é@évation de charges seraient la cause la plus probable a
I’ origine de ces troubles diversifiés et complexes.

Une approche cinématique est incorporée dans un modéle numeérique d’ éléments finis qui
tient compte des muscles et de la colonne vertébrale passive avec des propriétés non linéaires. Ce
modéle a pour but d' analyser les chargements occasionnés par les taches en postures neutre ou
fléchie avec ou sans poids supplémentaire. Les mesures ont été effectuées sur 15 sujets sains afin
d obtenir des données cinématiques pour ce modele et des activités EMG pour valider les
résultats. En plus, la marge de stabilité a été calculée en fonction des charges, postures, et
dommages dans les tissus passifdactifs. Dans le futur, I’ évaluation des contraintes/déformations
dans de multiples tissus pourra étre effectuée par un autre modél e déja existant.

Les résultats du modéle démontrent un accord satisfaisant avec les résultats expérimentaux.
La force des muscles extenseurs a augmenté significativement en flexion en comparaison de celle
dans la position debout. Par contre, cet effet s estompe lorsqu’ on compare les deux postures en
flexion. La compression au niveau L5-S1, en position debout, a augmenté de 570N a 753N lors
du soulévement de 180N. De plus cette derniére est passée de 1912N a 3308N en flexion de ~40°
et de 2332N a3850N en flexion de ~65° en soulevant la méme charge. Les composantes passives
(colonne vertébrale/muscles) ont résisté jusgu’ a 77% du moment net durant les taches en flexion.

Il semble exister un compromis entre la diminution des contraintes/déformations dans les
parties passives (exigeant des faibles forces musculaires) et |’augmentation de la marge de
stabilité du systeme (exigeant de plus grandes forces musculaires). La co-activité abdominale est
plus efficace pour I’améioration de la stabilité que I'activité des muscles extenseurs. Ceci est da
aux plus grands bras de levier que possedent les muscles abdominaux. La position de la charge
externe affecte auss la stabilité; cependant, les taches effectuées avec des charges plus lourdes
N’ assurent pas nécessairement une meilleure stabilité du systéme. Les dommages diminuant la
rigidité passive exigent de plus grandes activations compensatoires des muscles menant a de plus
grandes forces sur la colonne. Par conséquent, des risgues majeurs de dommages additionnels aux
tissus de la colonne ou un niveau de fatigue musculaire élevé peuvent étre entrainés.

Une évaluation raisonnable des efforts subis par la colonne vertébrale, au cours des travaux
de manutention, permet de déterminer plusieurs facteurs primordiaux. Les niveaux admissibles et
la limite plus sécuritaire des charges pouvant étre supportées par I’humain en milieu du travail,
ains que les postures optimales pour la réduction des risgues de blessures et de maux de dos
peuvent étre déterminées. Cette recherche contribue & évaluer la distribution des charges entre les
ééments passifs et actifs ains qu'au niveau des tissus biologiques. Ces données précieuses
permettront ensuite d'évaluer des performances physiques, d optimiser les exercices de
réadaptation de méme que | es opérations thérapeutiques en plus d intervenir dans les méthodes de
conception de prothéeses.
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INTRODUCTION

Les troubles musculo-squelettiques surviennent fréguemment et ont un impact trés
important sur la santé et la qualité de la vie de la population aussi bien que sur les ressources des
services médicaux. Parmi les divers dommages, les problémes musculo-squelettiques sont les
plus fréquents avec la majorité touchant la colonne vertébrale et le dos. En 1990, le nhombre de
blessures en milieu de travail a atteint 1.8 million aux Etats-Unis, avec |la majeure partie affectant
le systéme muscul o-squel ettique (Praemer et al., 1992). Ces blessures expliquent la mgjorité des
dommages ou des maladies professionnelles qui ont comme conséguence la diminution de
productivité au travail. Les entorses (‘spraingstrains’) sont les types les plus fréquents de ces
dommages et affectent principa ement le tronc dans 80% des cas (Praemer et al., 1992).

Les maux de dos touchent un fort pourcentage de la population au moins une fois dans leur
vie et interférent avec leurs activités professionnelles ou récréationnelles. Pres de 25% des
personnes entre 30 et 50 ans présentent des symptdmes de maux du bas de dos (Frymoyer, 1990).
Quatre-vingt-dix pour cent de tous les patients affectés par ces lombalgies récupérent dans un
délai de six semaines indépendamment du type de traitement (Frymoyer, 1990). Dans un rapport
du groupe de travail du Québec sur les LBP (Spitzer, 1986), la maeure partie des codts de
compensation a été attribuée aux 7.4% d’ ouvriers accumulant plus de 6 mois d'absentéisme au
travail en raison de lombalgie. Aujourd hui, la douleur de la région lombo-sacrée est de loin le
trouble muscul o-squel ettique le plus répandu et le plus colteux pour les industries des Etats-Unis
(NIOSH, 1997). Frymoyer et Cats-Baril (1991) ont estimé qu’ aux Etats-Unis, les colits médicaux
directs ont excédé 24 milliards de dollars pour I’année 1990 en excluant les codts indirects
associés aux réclamations de compensation. Le co(t total séleverait donc entre 50 milliards et
100 milliards de dollars. Aux Etats-Unis, certaines compagnies d'assurance ont encouru des co(ts
de pres d’un milliard de dollars annuellement pour les problémes du bas du dos (LBP), tandis
qu’en 1989, le colt total relié au syndrome du tunnel carpien atteignait seulement 49 millions de
dollars (Leamon, 1994). Les réclamations reliées aux maux de dos ont atteint 16% de toutes les
réclamations de compensation exigées par les ouvriers américains et 33% de colts totaux de
réclamations en 1994 (Webster et Snook, 1994). En 1995, environs 8.8 milliards de dollars ont
été dépensés sur des réclamations liées aux maux du bas du dos (LBP) avec un taux de 1.8% des
réclamations (Murphy et Volinn, 1998). En 1991, Statistiques Canada signalait que 27% des
dommages professionnels avec compensation concernaient les problémes du bas du dos (LBP).
Le colt d0 a ces compensations pourrait étre encore plus important selon certains auteurs
(Spengler et al., 1986).

Les opérations manuelles de manutention de matériel (MMH) seraient une source
importante de dommages au niveau lombo-sacré indemnisables en Amérique du Nord. Afin de
contrler ces dommages dans les lieux du travail, les principes de sécurité du travail et de
I’ ergonomie doivent étre employés pour réduire les facteurs de risque des blessures. Basé sur les
littératures biomécanique, psychophysique, physiologique et épidémiologique, I'Institut national
de la sécurité professionnelle et de la santé des Etats-Unis (NIOSH, 1981) a recommandé des
limites securitaires pour les charges manutentionnées. Le critére biomécanique utilise est la force
de compression dans les segments fonctionnels de la colonne. Par conséquent, une estimation
judicieuse des risques de dommages des tissus dépend d'une évaluation précise des charges
supporteées par la colonne.

Les résultats des études épidémiologiques ont associé six facteurs professionnels aux



symptdémes de LBP. Ces facteurs sont: le travail physique exigeant, les postures statiques, la
flexion et la torsion fréquentes, le levage soudain de charges, le travail répétitif, et I’ exposition
aux vibrations (Frymoyer et al., 1983). Dans une grande éude rétrospective, les taches de levage
ou de flexion étaient associées a 33% de toutes les causes de douleurs dorsales (Damkot et d.,
1984). Troup et al. (1981) ont reporté que la flexion latérale ou la torsion lors de levage des
charges est associée a une cause fréguente de |ésion dorsale dans le lieu de travail. Bigos et al.
(1986) ont démontré que 63% de cas de compensation pour lombalgie sont associés aux taches de
travail manuel. Parmi les diverses activités de travail, le levage des charges, le travail physique
exigeant, et lavibration du corps entier ont été directement liés al’incidence des maux du bas du
dos (NIOSH, 1997).

Bien que le réle du levage des charges soit bien reconnu dans la génération de dommages
lombo-sacrés liés aux travaux industriels, les méthodes les plus securitaires rapportées dans la
littérature demeurent controversées. A la recherche des techniques optimales de levage, la posture
accroupie (‘sguat’: dos droit et genoux pliés) est généralement considérée comme plus sécuritaire
en amenant la charge plus prés du corps que celle (‘stoop’) ou les genoux demeurent droits et le
dos fléchi. Cependant, les avantages de la conservation ou |'aplatissement de la lordose lombaire
pendant des taches de levage sont mal compris. Un levage en position cyphotique (colonne
lombaire aplatie) est recommandé a cause de |’ utilisation prépondérante des ligaments postérieurs
(Gracovetsky, 1988) tandis qu’'en revanche, une augmentation de I’activité dans les muscles
extenseurs est considérée avantageuse en posture lordotique (Delitto et a., 1992 ; Hart et d.,
1987). Par conséquent, de tels changements imposent différentes valeurs de charges externes et
de contraintes/déformations dans les tissus mous de la colonne. Les directives a fournir aux
ouvriers pour effectuer des opérations sécuritaires de levage sont donc discutabl es.

Les principes de securité professionnelle et ergonomiques prouvent que la sélection et la
formation des ouvriers permettent de réduire les facteurs de risque de blessures de la région
lombo-sacrée dans le cas d' efforts éleveés et répétitifs (Parnianpour et Engin, 1994 ; Parnianpour
et a., 1987). L'incapacité fondamentale de déterminer avec précision les efforts dans les
composantes passives et actives du tronc ainsi que dans les tissus mous de méme que les
niveaux de tolérance aux blessures limitent le développement d'une méthode optimale pour
laréalisation sécuritaire destaches manuelles de manipulation.

ETAT DES CONNAISSANCES

Analyse des systémes redondants passifs et actifs: Les bras de levier relativement grands des
charges externes appliquées au tronc (la masse de la partie supérieure du corps avec des forces
externes supportées par les mains) exigent des activités musculaires élevées. Par conséquent, les
forces de réaction sont dominées par ces activités musculaires. Le nombre élevé de muscles qui
traverse chague segment fonctionnel de colonne rend le systeme statiquement indéterminé lors de
I'analyse classique de corps libre appliquée a la colonne (¢’ est-a-dire que le nombre d'inconnues
excede celui des égquations de mouvement ou d équilibre). Puisque seulement trois équations
d'équilibre de moments sont disponibles & un point quelconque le long de la colonne et qu’il y a
plus que trois muscles passant par n'importe quelle section de cette derniére, il est impossible
d'obtenir des solutions uniques sans présenter des contraintes ou des hypothéses additionnelles.
En raison de I'absence des techniques non invasives pour mesurer des forces musculaires, les
modéles biomécaniques de la colonne demeurent les seuls outils pour déterminer la répartition




des efforts dans les sous-systémes passifs et actifs pour n'importe quelle posture et sous n’importe
quelle charge. Pour se faire, quatre approches ont été proposées dans lalittérature:

(a) Méthode de réduction d’inconnues: Le degré de redondance est réduit jusqu'a ce que le
nombre de forces inconnues devienne éga a celui des équations disponibles. Ceci est fait par
I'introduction des équations auxiliaires basées sur les intuitions physiologiques ou biomécaniques
(par exemple, assembler des muscles afin de créer des muscles équivalents ou supposer des
relations entre les forces musculaires) (Chaffin, 1969; Frievalds et a., 1984; McGill et Norman,
1985; Schultz et a., 1982). Les forces musculaires et les efforts passifs de cisaillement et de
compression sont calculés en résolvant I'ensemble des équations d'équilibre statique ou
dynamique écrites a une section spécifique le long de la colonne (par exemple, milieu du disque
L3-L4).

(b) Méthode d' optimisation : Elle consiste a exécuter des algorithmes biomathématiques de
programmation linéaires ou non linéaires pour trouver les activités musculaires qui optimisent
une certaine fonction (objectif) de colt. Cette fonction est choisie sur la base des critéres
biomécaniques et physiologiques (Andersson et al., 1980; Parnianpour et al., 1997; Schultz,
1990). Diverses fonctions de colt ont é&é employées comme celle de la somme des forces ou des
contraintes musculaires élevées a diverses puissances et/ou celle des forces de
compression/cisaillement au niveau d'un disgue. L'intensité de contraction d'un muscle est
également contrainte pour demeurer positive et a I’intérieure de I'intervalle de ~0.3-0.9 MPa
(contrainte d'inégalité). Une approche prudente lors du choix des modéles anatomiques et des
fonctions de co(t est suggérée en raison du réle significatif des forces de réaction (Hughes et al.,
1994; Parnianpour et al., 1997). Lafaiblesse des modéles d'optimisation est liée au fait que ceux-
ci sont choisis arbitrairement et indépendamment de la stratégie suivie par le systéme nerveux
central (CNS). IIs ne peuvent également pas prévoir la co-activation expérimentalement observée
dans des muscles stabilisateurs. En conclusion, la variabilité d exécution, entre les sujets,
observée par les données de I’ EMG est négligée par la nature déterministe de cette approche.

(c) Méthode basée sur les mesures dEMG: Cette méthode consiste a  utiliser
I'électromyographie pour estimer la composante active de la force musculaire. Elle est basée sur
des relations entre les activités électriques et les forces musculaires (Granata et Marras, 1995;
Lavender et al., 1992; McGill et Norman, 1986; Sparto et al., 1998; Sparto et Parnianpour, 1998).
Les éectrodes (profondes et de surface) sont utilisées pour enregistrer I'activité musculaire
pendant une téche et ces données sont ensuite normalisées avec celles enregistrées durant des
contractions maximales volontaires (CMV). Ces mesures nhormalisées (tenant compte des effets
de longueur et de vitesse sur la force musculaire) sont gjustées par un facteur de gain afin de
satisfaire les éguations d'équilibre obtenues a partir du diagramme des corps libres (DCL) au-
dessus d'une coupe faite au niveau d un disgque spécifié. Pour améliorer cette derniere procédure,
une approche hybride basée sur les mesures dEMG combinée avec |’optimisation a été
également utilisée (Cholewicki et al., 1995). Ces modeles ont été proposes comme modéles
biologiques malgré la controverse dans les relations supposees entre la force musculaire et
I’activité dEMG en conditions statiques et dynamiques. La contraction maximale volontaire
(CMV), qui normalise les signaux dEMG, n’'est pas facilement mesurable pendant des efforts
volontaires maximaux et ne représente pas un paramétre indépendant des différentes taches
accomplies. L'estimation des facteurs de gain qui équilibrent les équations de moment dans
différents plans représente également une autre source d’ erreurs. En conclusion, I’ acquisition de
données dEMG est limitée dans des zones spécifiques de muscle et, par conséguent, devrait étre




considérée comme une représentation équivalente des muscles et seulement comme une
approximation de I’ acitivté des muscles plus profonds ou plus larges tels que les obliques interne
et externe.

Tous les modé es biomécani ques antérieurs présentent un défaut principa additionnel da au
fait que I'équilibre statique ou dynamique des moments externes est étudié seulement a une
section transversale prise a un seul niveau le long de la colonne (souvent aux niveaux lombaires
les plus bas) et non pas sur la longueur entiere de la colonne. Dans ce cas-ci, les forces
musculaires calculées, basées sur |'équilibre a une coupe simple, peuvent ne pas satisfaire les
mémes équations écrites a un autre niveau le long de la colonne. Ces forces ne causent pas non
plus nécessairement la méme cinématique initiale une fois qu'elles sont appliquées sur le
systéme. Pour surmonter les imperfections antérieures, des modéles linéaires d'ééments finis
avec des algorithmes d'optimisation ont été développés et employés afin d évaluer les forces
musculaires, les efforts internes, et la marge de stabilité (Dietrich et al., 1991; Gardner-Morse et
a., 1995; Gardner-Morse et Stokes, 1998; Stokes et Gardner-Morse, 1995, 2001). Un modéle
geométriquement simplifié de la colonne avec des degrés de liberté de rotation et des propriétés
non linéaires de rigidité combinés avec |'optimisation a été employé (Cholewicki et McGill,
1996). Ce dernier permet d’ évaluer les forces musculaires et la marge de stabilité dans diverses
taches. Des études expérimentales in vivo menées pour mesurer directement des efforts sur des
fixateurs internes et la pression inter discale ont été utilisées pour estimer les forces musculaire
du tronc dans d’ autres études expérimentales (Wilke et a., 2003) ou par élémentsfinis (Calisse et
al., 1999).

(d) Méthode cinématique: Elle consiste a mener une analyse non linéaire d’ éléments finis basée
sur la cinématique qui tient compte a la fois des parties ligamentaire passive et musculaire active
de la colonne vertébrale thoraco-lombaire (Kiefer et al., 1997 et 1998; Shirazi-Adl et a., 2002 et
2003 ; El-Rich et al., 2004; Arjmand et Shirazi-Adl, 2004). Dans cette nouvelle approche, un
ensemble de conditions cinématiques est appliqué dans le modele non linéaire d’ éléments finis
sous des charges de gravité avec ou sans charge externe. Cette analyse cherche a évaluer les
forcessmoments nécessaires qui sont plus tard employés dans un module séparé pour évaluer les
forces musculaires inconnues. Par |a suite, ces dernieres sont appliquées dans le modéle comme
des charges externes additionnelles et l'itération est répétée jusgu'a la convergence. Cette
procédure interactive d'éléments finis tient compte correctement de la synergie passive-active de
la colonne et emploie des données cinématiques pour résoudre la redondance du systéme. Au cas
ou le nombre de muscles attachés a un niveau vertébral dépasse le nombre de déplacements
contraints au méme niveau, une optimisation locale est également nécessaire. Au cours de cette
étude subventionnée, cette méthode a permis avec succes d étudier I'équilibre et la stabilité de la
colonne vertébrale en positions debout et de flexions isométriques vers l'avant sous la gravité
seule ou avec des charges externes dans les mains.

Technigues optimales de levage: La recherche d'une technique de levage sécuritaire a attiré
beaucoup d'attention en raison des risques importants de Iésions et de génération de douleurs du
bas du dos (LBP) liés au soulevement fréquent de charges, en particulier dans le cas de taches
industrielles. Afin de contréler I'incidence de blessures sur les lieux de travail, les principes de
sécurité professionnelle et d ergonomie ont é&é mis a profit. En se basant sur les littératures
biomécanique, psychophysique, physiologique et épidémiologique, I'Institut national de la
sécurité professionnelle et de la santé (NIOSH) a recommandé des limites de sécurité pour les
charges manipulées (NIOSH, 1981 ; Waters et al., 1993). Les critéres biomécaniques de securité




pour le soulevement de charges maximales et, par conséquent, la technique optimale de levage
ont souvent été basés sur la force de compression dans sur les segments fonctionnels de la
colonne. La résistance en compression est rapportée d étre 5.81+2.58 KN chez les sujets
masculins (n=174) et de 3.97+1.50 KN chez les sujets féminins (n=132) (Jager et a., 1991). En
tenant compte des taches répétitives et de la détérioration en fatigue de la charge de fracture,
Dolan et al. (1994) ont suggéré une force maximale de compression d’ environ 4 KN au niveau
vertébral.

Malgré le role bien reconnu du levage de charge dans la génération de dommages lombo-
sacrés, la littérature sur les techniques de levage sécuritaires demeure controversée. A la
recherche des techniques optimales de levage, |a posture accroupie (‘sgquat’, dos droit et genoux
pliés) est généralement considérée comme plus sécuritaire que celle ou les genoux demeurent
droits et le dos fléchi (‘stoop lift") et ce en amenant la charge plus pres du corps ce qui permet de
réduire les forces musculaires nécessaires pour équilibrer les moments additionnels au niveau du
dos. L’importance relative entre ces deux postures de levage est cependant atténuée en raison
d un mangue d’ explications biomécaniques rationnelles lors de la promotion de chacun des styles
(McGill, 1997; van Dieen et a., 1999). Malgré les instructions décrites plus haut, beaucoup
d'ouvriers préferent soulever les charges en pliant le dos et en gardant les genoux droits (* stoop
lift') que de plier les genoux et garder le dos droit (‘sguat lift’). Ceci améne a poser la question
suivante: est-ce gque la posture accroupie (‘squat lift") n’est qu’ une solution simpliste qui ne tient
pas compte ni de la relation complexe entre les composantes ligamentaires passives et celles
musculaires, ni de la fatigue des muscles actifs, ni de la posture ou de la stabilité du systéme? Il
est reconnu gue la posture accroupie (‘squat lift") exige un colt physiologique croissant (Grag et
Herrin, 1979) et que celle-ci n’est pas toujours possible en raison des caractéristiques de I’ objet a
soulever.

Les avantages dans la conservation ou |’ aplatissement (flexion) de la courbure lombaire
pendant les téches de levage sont encore moins compris. Les taches de levage ont été catégorisées
(“stoop’ ou ‘squat’) souvent sans que des mesures des changements réels de la lordose lombaire
soient faites durant I’ exécution d’ une téche (sauf quel ques observations visuelles sommaires). Un
levage avec une posture cyphotique (colonne lombaire entiérement fléchie) est recommandeé car il
impliquerait le systéme ligamentaire passif postérieur (les ligaments postérieurs et le fascia
dorsolombaire) d’ une maniére optimal e en soulageant |es muscles extenseurs actifs (Gracovetsky,
1988). En revanche, d'autres auteurs préconisent de maintenir la lordose lombaire en soulignant
que les ligaments postérieurs ne peuvent pas protéger efficacement la colonne et qu'une
augmentation de I’ activité des muscles extenseurs est nécessaire (Delitto et al., 1987; Hart et a.,
1987; McGill, 1997; Vakos et d., 1994). Dans une étude récente de la colonne lombaire lors de
soulevement de lourdes charges, nous avons constaté qu’ une diminution de Iégere & moyenne de
la lordose (C est-a-dire, positions intermédiaires entre les deux positions extrémes lordotique et
cyphotique) diminue les déformations des fibres des disques sans affecter considérablement les
charges exercées sur les facettes, la pression dans les disques, ou les forces dans les ligaments
postérieurs. Cependant, de plus grandes valeurs ont été obtenues pour les pressions dans les
disques, la déformation des fibres discales et des ligaments lors d’ une grande flexion (lordose
diminuée) (Shirazi-Adl et Parnianpour, 1996, 1999). Par ailleurs, nos prévisions sont en accord
avec une étude in vivo récente qui démontre que des professionnels peuvent soulever des charges
lourdes avec des rotations lombaires |égeres en flexion (Cholewicki et McGill, 1992). D’ autres
études expérimental es rapportent que la colonne adopte une posture Iégerement fléchie quand elle
est soumise a des forces importantes en compression (Adams et al., 1994). Les bras de levier des
muscles extenseurs, mesurés par imagerie par résonance magnétique (IMR), ont subit une



diminution significative de 10-24% lors du passage de la posture lordotique a la posture
cyphotique (Tveit et al., 1994). Ceci démontre clairement une efficacité mécanique accrue de la
posture lordotique en raison des bras de levier augmentés. Au contraire, d autres éudes ont
démontré que les muscles ont une capacité plus élevée de génération de moments en position de
flexion (Tan et al., 1993) ce qui démontre la complexité de déterminer une posture optimale.
Finalement, des changements dans la courbure lombaire ont éé observés dans le cas des taches
de mise en charge en position debout et le dos bien droit (Gracovetsky, 1998; Parnianpour et al.,
1994), dans les situations de microgravité (Kroemer et a., 1994), et dans la population avec des
maux du bas de dos (LBP) versus des sujets sains (Jackson et McManus, 1994).

Les avantages de la co-activation des muscles abdominaux et de la génération de la
pression intra-abdominale (IAP) pendant le levage de charges sont également controversés
(Arjmand et al., 2001). Le mécanisme des muscles abdominaux a été ciblé pour son rdle majeur
dans I'augmentation de I'efficacité des fascias lombo-dorsales et, par conséquent, dans la
diminution de la compression sur la colonne par I'éirement des composantes ligamentaires
postérieures (PLS) plutdt que I’ é&irement des muscles extenseurs (Gracovetsky, 1977 et 1988;
Gracovetsky et al., 1981). Cependant, I’avantage de la pression intra-abdominale (IAP) a été
débattue a cause des forces additionnelles de compression liées aux activités musculaires
abdominales. Ces pénalités additionnelles produisent des forces de réaction de compression
supplémentaires (McGill et Norman, 1986 et 1987; Nachemson et al., 1986). Par ailleurs, un
certain nombre de chercheurs ont rapporté que la co-activation musculaire et la pression intra-
abdominale (IAP) augmentent la marge de stabilité du systéme (Cholewicki et al., 1997; Kiefer et
al., 1998; McGill et Kippers, 1994 ; Shirazi-Adl et Parnianpour, 1993; Shirazi-Adl et a., 2003 ;
EL-Rich et a., 2004 ; Gardner-Morse et a., 1995).

Evaluation des efforts dans les tissus passifs: Les sections antérieures ont décrit les études
meneées pour |'évaluation globale des forces musculaires du tronc et des forces de réaction dans la
partie ligamentaire passive de la colonne. Cette évaluation est souvent effectuée a un niveau
spécifique de la colonne (par exemple, disque L4-L5). Les forces de compression permettraient
directement d’identifier le risque de fracture des vertébres et les forces musculaires, quant a elles,
permettraient d’ évaluer les risques liés a la fatigue et la diminution de la coordination. L’ état de
contrainte et de déformation des multiples composantes segmentaires (c.-a-d., vertébres, matrice
du disque intervertébral, fibres de collagéne du disque, noyau du disque, articulations facettaires
et ligaments), serait nécessaire a I’ identification précise du risque de Iésions des tissus mous et
des structures rigides, sous différentes mises en charge et pour des postures données. Dans ce
sens, des modeles d'éléments finis permettant la modélisation des segments fonctionnels (c.-a-d.,
combinaison des vertebres, des disques, des articulations facettaires, et des ligaments) ont été
développés. L’ auteur du présent rapport est un pionnier dans ce secteur, grace a ses travaux, pour
I’amélioration de la compréhension de la biomécanique fonctionnelle des segments sous des
charges/déplacements variés.

Vers un modele plus réaliste de la colonne vertébrale, nous étions les premiers a dével opper
un modéle détaillé 3D non linéaire d ééments finis de la colonne lombaire entiere, L1-S1, en
combinant la tomographie assistée par ordinateur et les techniques de génération de maillage par
ééments finis. Les résultats de notre modele L1-S1 lors de simulations de charges de
compression jusqu'a 2800N (appliquées dans la direction de la gravité ou via des ééments
spéciaux ‘wrapping elements’ qui suivent les courbures spinales) selon différents angles de
rotation des segments lors de la flexion ont souligné le role significatif de la posture sur la



pression intra discale, les contraintes dans le disque, les forces ligamentaires, et les forces
appliqueées sur les facettes articulaires (Shirazi-Adl et Parnianpour, 1996, 1999, 2000). Quelques
autres modeles d'ééments finis détaillés des segments de la colonne lombaire, en considérant de
multiples segments fonctionnels, ont été également développés par d'autres chercheurs tels que
Lavaste et al. (1992), Godl et Gilberston (1995), et Kong (1995).

OBJECTIFSDE RECHERCHE

L'évaluation biomécanique appropriée des niveaux securitaires de charges soulevées, des
postures optimales de levage, et des facteurs de risque de dommages aux tissus durant diverses
opérations professionnelles, dépend de la détermination précise de:

(A) larépartition des charges dans les sous-ensembles passifs et actifs du tronc humain sous des
conditions de chargements et de mouvements semblables a ceux effectués dans le lieu de
travail. Dans ce cas-ci, la posture de la colonne (c.-a&d., lordose lombaire et rotation
pelvienne) représente un parametre important qui influence les résultats;

(B) les variations spatiales et temporelles des contraintes et des déformations dans les muscles
(composantes actives) et dans les tissus mous ou durs (composantes passives) a différents
niveaux segmentaires sous les chargements et |es déplacements décrits précédemment;

(C) les niveaux de tolérance des contraintes ou des déformations dans les tissus pour les
différents congtituants de la colonne. Parmi les diverses mesures de limites de tolérance du
chargement, la résistance a la compression est celle qui a été utilisée d’une fagon intensive
(Genaidy et al., 1993).

Les niveaux de tolérance des tissus et des segments fonctionnels disponibles dans la littérature

seront utilisés dans cette étude. Cependant, ce travail visait I’ étude intensive de la répartition des

charges (A) et les calculs détaillés des contraintes/déformations dans les tissus de la colonne (B).

Les objectifs de ce travail étaient donc définis comme suit :
1% But Spécifique) Développement et vérification de notre nouvelle approche basée sur la
cinématigue qui tient compte de la synergie entre les parties passive et active de la colonne. Cette
approche est utilisée dans I’ éude non linéaire par ééments finis afin de résoudre le systéme
redondant du tronc et de déterminer la distribution des charges sur les parties ligamentaire
(passive) et musculaire (active) de la colonne sous un chargement et avec une posture donnée.
Des mesures complémentairesin vivo de la cinématique et des activités EMG des muscles sur des
sujets sains en positions symétriques isométriques (debout droit et en flexion) et pendant des
taches de levage dynamiques de différentes charges placées dans les mains ont éé effectuées.
Ces mesures permettront de récolter les données nécessaires pour I'éude numérique et de
valider le modele.
2™ But Spécifique) Application du modéle validé pour déterminer les forces musculaires et les
forces passives aux différents niveaux segmentaires le long de la colonne tout en simulant la
procédure de |’ étude in vivo avec | es différentes postures et sous les différents chargements.
3™ But Spécifique) Analyse de la colonne ligamentaire lombaire entiére, L1-S1, en utilisant
notre modéle non linéaire détaillé d’ éléments finis dans les conditions de déplacements et de
chargements précedentes afin d’ évaluer les niveaux des contraintes/défor mations dans | es tissus.
4'°™ But Spécifique) Identification des niveaux sécuritaires de mouvements/chargements et des
techniques de levage.




METHODES

La méthode est brievement décrite car plus de détails sont disponibles dans des
publications antérieures.
Mesures in vivo: Afin de vaider les résultats prévus du modéele et de récolter des données
nécessaires pour des éudes en modélisation, des mesures in vivo de la cinématique et d'EMG sur
des sujets sains ont été entreprises. Quinze sujets masculins en bonne santé sans historique de
problémes de dos ont participé aux expériences en suivant une procédure définie selon un
procédé adopté par le centre de recherche de I'lnstitut de Réadaptation de Montréal. Leurs &ges
moyens étaient de 30+6 ans, leurs tailles de 177+7 cm et leurs poids de 74+11 kg. Dans une
posture en petite flexion, des marqueurs sensibles ala lumiére infrarouge (LED) sont collés sur la
peau en latéral des processus épineux des vertéores aux niveaux T1, T5, T10, T12, L1, L3, L5, et
S1 (Fig. 1). Trois autres marqueurs LED ont été placés sur Iilium (le segment supérieur de I’ os
iliaque) afin de mesurer larotation pelvienne en plus d’un dernier sur la barre pour enregistrer la
position de la charge dans les mains. Un systéme OptoTrak composé de trois caméras a été utilisé
pour enregistrer les coordonnées 3D des marqueurs de LED. Afin d enregistrer les signaux
dEMG, cinq paires d'é ectrodes de surface étaient bilatéralement placés sur les muscles suivants
(McGill, 1991; O'Sullivan et a., 2002): longissimus dorsi (~3cm de la ligne médiane au niveau
L1), iliocostalis (~6cm de la ligne médiane au niveau L 1), multifidus (~2 cm de laligne médiane
au niveau L5), oblique externe (~10 cm a partir de la ligne médiane au-dessus du nombril et selon
le sens des fibres du muscle), et rectus abdominis (~3 cm a partir de la ligne médiane au-dessus
de I'umbilicus) (Fig. 1). Les signaux dEMG ont été enregistrés & 1500 Hz, amplifiés et filtrés a
10-400 Hz par un filtre Butterworth du deuxiéme ordre et puis rectifiés. Apres chague intervalle
de 4 secondes, laracine de la moyenne des carrés (RMS) a été calculée pour chaque c6té et par la
suite, la moyenne a été calculée pour les deux cotés des muscles. Afin de normaliser les données
dEMG, les données de la contraction maximale volontaire (CMV) ont été rassemblées en
positions allongé sur le dos, alongé sur le ventre et debout sous les charges dans des plans
cardinaux (Sparto et Parnianpour, 1998).

Dans la position debout et droite, des sujets ont maintenu des charges de 0, 90, 180, 280, et
380N symétriqguement avec les mains (prés du corps) de deux maniéres tout en gardant les bras
allongés, symétriquement sur les cotés (a |I’aide de deux halteres) ou en avant (a I’aide d'une
barre). Les sujets ont été observés pour garder leur téte droite vers I’avant en tout moment de
I’ expérience. Des essais additionnels ont été réalisés dans lesquels les sujets ont été invités a
adopter volontairement des postures lombaires lordotique ou cyphotique sous les charges
précédentes. En plus, des essais isométriques en flexion de ~40° et puis de ~65° dans le plan
sagittal avec les genoux droits ont été effectués avec 0, 90, ou 180 N dans les mains. Ces efforts
isométrigues ont été répétés avec des postures lombaires lordotique ou cyphotique a des niveaux
de flexion similaires a ceux présents dans le cas de la flexion sans aucune directive sur la posture
lombaire.

Finalement, les sujets ont effectué la flexion du tronc vers |'avant et le levage sans charge et
avec 100N et 200N de charge placée sur une boite de 25.5 cm de hauteur (la charge de 300 N a
été abandonnée a cause de la difficulté signalée par les sujets). Le levage a été effectué jusqu’ au
milieu de cuisse sans aucune instruction specifique sur la posture lombaire. Des données dEMG
et de la cinématique ont été enregistrées pendant le levage avec deux postures accroupie (‘ squat’
avec genoux pliés) ou fléchie vers |I'avant en gardant les genoux droits (‘stoop’). L'ordre des
essais était aéatoire et un repos d'environ deux minutes a éé donné aux sujets entre chaque



expérience pour éviter la fatigue. Chaque téche a été enregistrée pendant 4-5s (elle a été répétée
deux fois pour quelques sujets). L’inclinaison pelvienne et la rotation du tronc (T12-T1 et T12-
T5) ont été évauées a partir des données de la cinématique. Les données AEMG ont éte traitées
en utilisant Matlab et statistiquement analysees par ANOVA (variables dépendantes. rotation
pelvienne, rotation du tronc et activités d EMG; variables indépendantes. posture lobmaire,
rotation du tronc, position de charge et grandeur de charge) en utilisant des comparaisons
multiples de Tukey avec p<0.05 comme niveau significatif (Statistica, StatSoft, Tulsa, OK) (El-
Rich et a., 2004, Arjmand et Shirazi-Adl, 2004). Toutes les mesures ont éé effectuées durant la
matinée dans un délai de trois heures.

Modéle d’ éliéments finis de la colonne thoraco-lombaire: Un modéle de la colonne thoraco-
lombaire, T1-S1, (Kiefer et a, 1997 et 1998; Pop, 2001; Shirazi-Adl et al., 2002 et 2003),
symétrique dans le plan sagittal et composé de 6 poutres déformables modélisant les segments
entre T12-S1 et de 7 éléments rigides modélisant la partie T1-T12 (comme un seul corps) ains
que les vertebres lombaires (L1 a S1), a été utilisé (Fig. 2). Les rigidités des éléments poutres
tiennent compte de la rigidité non linéaire globale des segments fonctionnels T12-S1 (c.-a-d.,
vertebres, disque, facettes et ligaments) aux différents niveaux et suivant les différentes
directions. Ce comportement non linéaire est basé sur les résultats des études numériques et
expérimentales précédentes effectuées sur un ou plusieurs segments fonctionnels (Oxland et al.,
1992 ; Pop, 2001; Shirazi-Adl et al., 2002; Yamamoto et al., 1989). Sur la base de nos études
récentes (Shirazi-Adl, 2004), la rigidité en rotation sagittale des segments fonctionnels a été
encore modifiée pour tenir compte des effets de durcissement observés en présence de grandes
charges de compression (Patwardhan et a., 2003 ; Stokes et Gardner-Morse, 2003). Les points
d'insertion des disques aux vertébres rigides ont été décalés par 4mm postérieurement aux centres
des disques pour tenir compte du mouvement postérieur de I'axe de rotation de disque observé
sous des charges dans différentes directions (Shirazi-Adl et al., 19863, b). La représentation non
linéaire adéquate de la colonne passive en particulier en présence de grandes forces de
compression et de rotations de flexion pendant des taches de levage est importante non seulement
dans la distribution appropriée des moments sur les composantes passive et actives, mais
également dans |'analyse de stabilité du systeme. Durant toutes les analyses numériques, la
charge de gravité de 387 N a été distribuée aux différents niveaux de la colonne en accord avec
les travaux précédents (Pearsall, 1994; Takashima et al., 1979), aors que les charges supportées
dans les mains ont été appligquées aux mémes positions précises mesurées in vivo.

Postures contraintes. Les rotations pelviennes et celle du tronc ont éé appliquées
respectivement aux niveaux Sl et T12. Par contre, a cause des erreurs inhérentes dans e calcul de
rotation des segments lombaires, |a rotation lombaire totale (T12-S1) a été subdivisée entres les
segments fontionnels en accord avec nos travaux précédents et des proportions rapportées dans
des mesures in vivo antérieures durant des simulations isométriques de flexion (8% a T12-L1,
13% all-L2, 16% aL2-L.3, 23% aL3-L4, 26% aL4-L5 et 14% a L5-S1 dans les deux cas de
flexion de ~40° and de ~65°) (Dvorak et al., 1991 ; Pearcy et a., 1984; Plamondon et al., 1988;
Potvin et al., 1991; Shirazi-Adl et Parnianpour, 1999; Y amamoto et al., 1989).

Modéle de muscles et procédure d’estimation des forces musculaires. Une architecture
(symétrique dans le plan sagittal) de 46 muscles locaux (fixés aux vertebres lombaires) et de 10
muscles globaux (attachés a la cage thoracique) a été utilisée (Bogduk et al, 1992; Daggfeldt et
Thorstensson, 2003; Stokes et Gardner-Morse, 1999) (Tableau 1, Figures. 3 et 4). Puisque la
colonne thoracique T1-T12 a été prise comme un seul corps rigide, chague muscle global a été




représenté par un seul élément inséré dans le centre de sa zone d'attachement. Afin d’ évaluer les
forces musculaires, un nouvel agorithme basé sur la cinématique a été utilisé (Tableau 2). Cet
algorithme permet de résoudre le systéme redondant actif-passif soumis a la cinématique mesurée
et aux charges externes (Arjmand et Shirazi-Adl, 2004; EL-Rich et al., 2004; Shirazi-Adl et d.,
2002 et 2004). Avec cette approche, les forces musculaires calculées dans chaque cas de
chargement seront compatibles avec |a cinématique appliquée (c.-a-d., la posture), le chargement
externe, et auss avec la rigidité non linéaire réaliste du systeme passif. Cette approche exploite
les données de la cinématique pour produire des équations additionnelles a chague niveau
segmentaire afin de diminuer le degré de redondance cinétique du probléme. Dans le cas ou le
nombre des déplacements disponibles & un niveau est insuffisant, ce qui est le cas dans cette
étude, une approche d'optimisation devrait étre également utilisée. Dans I'&ude courante, la
fonction (objectif) de cot du minimum de la somme des contraintes musculaires élevées a la
puissance 3 (minZafm) a été considérée dans |'optimisation avec des équations dinegalité
obligeant les contraintes musculaires de demeurer positives et inférieures a 0.6 MPa (Gagnon et
a., 2001). Le programme d ééments finis ABAQUS (Hibbit, Karlsson & Sorensen, Inc.,
Pawtucker, RI, version 6.3) a été utilisé pour effectuer des analyses structurales non linéaires
tandis que le procédé d'optimisation était analytiquement résolu en utilisant un programme basé
sur la méthode de multiplicateurs de Lagrange (Raikova et Prilutsky, 2002). La force musculaire
calculée comprends alafois les deux composantes active et passive ou la derniére est évaluée en
se basant sur larelation longueur-tension (Davis et al., 2003).

Analyses de stabilité: Dans les cas ou une charge externe est appliquée, la position exacte de
cette derniere provenant des mesuresin vivo est considérée en raison de son effet remarquable sur
la marge de stabilité (Granata et Orishimo, 2001). Dans chaque simulation, et apres avoir calculé
les forces musculaires, le modéle a éé modifié par I'insertion des éléments ressorts uniaxiaux
entre les points d'insertion des muscles pour représenter ces derniers (Tableau 2). Des analyses
non linéaires d éléments finis ont éé répétées sous les charges mais sans aucune rotation
segmentaire contrainte (a I’ exception de rotation pelvienne). La rigidité k de chague éément
uniaxia a été calculée en utilisant larelation linéaire rigidité-force musculaire k=gF/I (Bergmark,
1989; Crisco et Panjabi, 1991) dans laquelle la rigidité de muscle est proportionnelle a sa force,
F, et inversement proportionnelle a sa longueur courante, |. Le coefficient adimensionnel g de
rigidité musculaire utilisé est e méme pour tous les muscles. Plusieurs analyses non linéaires ont
€té exécutées avec différentes valeurs de g afin d’ évaluer la valeur minimale de ce dernier (valeur
critique) en dessous de laquelle le systeme devient instable (I’ analyse non linéaire ne converge
plus et ne donne plus de solution). En plus des analyses non linéaires, des analyses linéaires de
flambage et de perturbation appliquées a des configurations chargées et déformées ont été
également effectuées pour estimer la marge de stabilité en fonction de g.
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Fig 1. Exemples d un sujet effectuant les taches isométriques en flexion ~40° vers |’ avant (1A) et
en position debout droite (1B) avec charges dans les mains (voir le texte pour la position des
électrodes et celle des marqueurs).
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Fig 2. Le modéle, T1-S1, dans le plan sagittal avec 7 corps rigides et 6 ééments poutres
déformables. Les rigidités de chague segment fonctionnel sont représentées par des poutres avec
des relations non linéaires de charge-déplacement suivant les différentes directions. Les positions
de charges réparties de gravité (au total 387.1 N) et des charges externes dans les mains sont
aussi montrées. (El-Rich et a., 2004)
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Fig 3. Représentation des muscles globaux et locaux dans le plan coronal. IC: Iliocostalis, IP:
[liopsoas, LG: Longissimus, MF: Multifidus, QL: Quadratus Lumborum, 10: Oblique Interne,
EO: Oblique Externe, et RA: Rectus Abdominus. (El-Rich et al., 2004)
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Fig 4. Représentation des muscles globaux et locaux dans le plan sagitta
lliopsoas, LG: Longissimus, MF: Multifidus, QL: Quadratus Lumborum, 10O: Oblique Interne,
EO: Obligue Externe, et RA: Rectus Abdominus. (El-Rich et al., 2004)

Tableau 1. L'aire de section (PCSA) des muscles globaux et locaux sur chague cété de la
colonne atous les niveaux (mm?). ICpl: Iliocostalis L umborum pars lumborum, ICpt: lliocostalis
Lumborum pars thoracic, IP: lliopsoas, LGpl: Longissmus Thoracis pars lumborum, LGpt:
Longissimus Thoracis pars thoracic, MF. Multifidus, QL: Quadratus Lumborum, 10: Oblique
Interne, EO: Oblique Externe, et RA: Rectus Abdominus. (& voir Arjmand et Shirazi-Adl, 2004,

-150 -100 -50

El-Rich et a., 2004; Shirazi-Adl et a., 2004)

0

X [mm]

100

Posterior

Muscles Locaux ICpl P LGpl | MF QL
L1 108 | 252 | 79 96 88
L2 154 | 295 | 91 [ 138 | 80
L3 182 | 334 | 103 [ 211 | 75
L4 189 | 311 | 110 [ 186 | 70
L5 182 | 116 | 134
Muscles Globaux RA EO 10 ICpt | LGpt
T1-T12 567 | 1576 | 1345 | 600 | 1100
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Tableau 2. Algorithme basé sur la cinématique afin d’ évauer les forces musculaires. Cet
algorithme permet de résoudre le systéme redondant actif-passif soumis ala cinématique mesurée
et aux charges externes. (Arjmand et Shirazi-Adl, 2004; EL-Rich et al., 2004; Shirazi-Adl et al.,
2002 et 2004)

Gravité et charges Cinématique mesurée du ' -
externes tronc et rotation pelvienne < SO IEC
v v Traitement des donné&s&
Modéle d’éléments finis <« Normalisation des données
l dEMG
Calcul des moments/forces associés Validation T
aux deéplacements appliques Répartition des forces
Non musculaires: active-passive
i Oui f
Convergence? [ 5
Calcul desforces musculaires en yy ¢

utilisant les équations d’ équilibre Remplacement des muscles

l par éléments uni axiaux

avec larigidité k = gF/I

v

Analyses de la stabilité,
calcul de lavaleur critique
deq

Application des forces
musculaires calculées en plus des |——p
charges externes
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RESULTATS

Quelques résultats typiques du modéle sont fournis ici (les publications devraient étre
consultées pour des résultats additionnels. Arjmand et Shirazi-Adl, 2004; El-Rich et al., 2004;
Shirazi-Adl et a., 2004).

Postures en position debout droite: En se basant sur les mesures in vivo, nous constatons que la
position et la grandeur de charge n'ont pas eu des effets significatifs sur la posture (Fig. 5).
Cependant, l'activité normaliste dEMG de surface des muscles du dos a augmenté
considérablement avec la charge une fois tenue en avant et elle devient importante sous des
niveaux de charge plus élevés (Fig. 6). Il est important & souligner que les muscles du dos n'ont
pas montré un changement important quand les mémes charges ont été tenues sur les deux cotes.
Dailleurs, pour la méme charge, le maintien avec la barre en avant a augmenté de maniere
significative les activités des muscles longissimus et multifidus. L’activité des muscles
abdominaux est restée relativement faible et n’a pas été affectée par la position ou la grandeur de
lacharge.

Larotation postérieure pelvienne et |'aplatissement de la colonne lombaire ont été appliqués dans
le modéle en respectant les tendances posturales moyennes mesurées a partir des marqueurs de
peau collés sur les sujets (Fig. 7). L'addition de 380 N comme charge externe et particuliérement
quand €elle est tenue en avant a I'aide d’'une barre a augmenté considérablement les forces
musculaires calculées et les efforts internes. La charge de compression a augmenté
substantiellement vers les segments inférieurs. La force de cisalllement était plus grande au
niveau L5-S1 ou elle s orientait dans la direction intérieure. Pour une posture donnée et sous une
méme charge, |a présence de co-activité abdominale a augmenté considérablement les forces dans
les muscles extenseurs et les tissus passifs (Tableau 3).

Des résultats identiques (déplacements, forces musculaires, et efforts internes) ont été
obtenus de |'étude de stabilité quand le modéle a éé modifié par I'incorporation directe des
muscles en tant qu'ééments uniaxiaux avec différentes valeurs de rigidité, g. Les analyses non
linéaires et linéaires de flambage et de perturbation aux configurations finales déformées ont
fourni la valeur critique de g en dessous de laquelle le systéme devient instable. La co-activité
antagoniste dans des muscles abdominaux a augmenté de maniere significative la marge de
stabilité ce qui permet de diminuer la valeur de coefficient de rigidité. La marge de stabilité a
augmentée sous la charge de 380 N tenue aux deux endroits gréce aux forces plus élevées dans
les muscles extenseurs. Aucune différence significative sur la stabilité n'a é&é cependant notée en
tenant la charge de 380 N soit en avant soit sur les cOtés malgré des forces musculaires
considérablement plus grandes dans le cas ou la charge était en avant (Fig. 8).

Postures isométriques en flexion vers |’avant: Les mesures in vivo montrent que les activités
dEMG des muscles extenseurs ont augmenté d’ une maniére significative (p<0.009) dans les cas
de flexion de ~40° et ~65° comparées a celles dans le cas de |la posture en position debout sous
une charge identique supportée avec les mains (Fig. 9). Par ailleurs, pour la méme posture, une
augmentation significative (p<0.04) de I'activité dEMG des muscles du dos a été observée sous
la charge de 180 N comparée a celle sans charge externe. Cependant, aucune différence
significative n’ a été remarquee entre les activités A EMG lors des cas de flexion passant de ~40° a
~65° sous la méme charge. Peu de changement au niveau de I'activité d'EMG des muscles du dos

n'a été détecté dans le cas de la posture en position debout et sous différentes charges. Les deux
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muscles abdominaux (EO et RA) qui n’'avaient pas d activités importantes pendant tous les
essais, ont montré une diminution d'activité dEMG pendant des téches de flexion avec la méme
charge dans les mains. Cette diminution semble significative seulement pour le muscle EO sous
lacharge de 180 N (p<0.004) (Fig. 9).

En réponse aux rotations sagittales segmentaires mesurées (Fig. 10), la charge externe de
180 N (avec les postures de flexion seulement) et les postures de flexion (comparées a la posture
en position debout) ont augmenté considérablement les forces musculaires et les efforts internes
dans la partie ligamentaire a tous les niveaux (Tableau 4, Fig. 11). Les analyses non linéaires et
linéaires de flambage et de perturbation effectuées aux configurations déformées ont démontré
que des petites valeurs du coefficient de rigidité musculaire, g, éaient nécessaires pour maintenir
la stabilité de la colonne en posture de flexion sans aucune charge dans les mains (Fig. 12). Par
contre, aucune rigidité musculaire n'était nécessaire en position de flexion avec la charge de 180
N. Dans ce cas-ci, la stabilité de la colonne a été adéquatement assurée par larigidité passive des
segments fonctionnels. Cela a été confirmé par des anayses additionnelles en changeant la
rigidité de flexion de |la partie passive par +30% (Fig. 12).

Tableau 3. Charges internes agissant sur le plan médian des disques et les forces musculaires aux
différents niveaux pour la position debout droite (sans co-activation musculaire)

P=0N P=380N P=380N
(Gravité seule) (position: cotés) (position: avant)
* Charges passives Forces Charges passives Forces Charges passives Forces
C V ™M dansles C V] M dansles C V; M dansles
muscles muscles muscles
N N | N-m N N N | N-m N N N | N-m N
T12| 335 | -35| -83 |14(O| 767 | -83 | -95 | 29(C) | 1487 | -48 |-32.9| 235(IC)
34 (LG) 72 (LG) 588(L G)
10(I1C) 4(1C) 82(1C)
16 (IP) 6 (IP) 125(1P)
L1 403 | 46| 63 | 7 (LG) 800 -96 -6.2 2(LG) 1880 | -228 | -17.8 51(LG)
12 (MF) 4 (MF) 90(MF)
8(QL) 3(QL) 60(QL)
9(IC) 1(IC) 8(IC)
446 | 63| -39 | 4(LG) | 818 |-112| -25 | 1(LG) | 1907 | -323| -4.2 | 4(LG)
L2 10 (MF) 1(MF) 9 (MF)
3(QL) 1(QL) 3(QL)
9(IC) 1(1C)
497 | -7 | -15 [ 4G | 846 | 20 | -01 | 1(LO)| 1954 | 21 | 54 )
L3 14 (MF) 1(MF)
2(QL) 1(QL)
7(C) 12 (IC) 16 (1C)
534 | 28 | -1.3 | 3(LG) | 892 | 91 | -1.3 | 5(LG) | 1994 | 203 | -0.2 | 7(LG)
L4 9 (MF) 15 (MF) 20 (MF)
2(QL) 3(QL) 4(QL)
575 | 190 | -23 |28(LG)| 887 | 349 | -6.3 [18(LG)| 1944 | 812 |-16.4|31(LG)
L5 27 (MF) 22 (MF) 55 (MF)

" Force de cisaillement: positive = antérieur; Moment: positif = extension
" C: force de compression, V: force de cisaillement, M: moment sagittal
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Tableau 4. Charges internes (résistées par les segments ligamentaires) agissant sur le plan
médian des disgques aux différents niveaux pour les postures debout droite et en flexion + 180 N
dansles mains.

Debout Flexion ~40° Flexion ~65°

Niveau ON 180N ON 180N ON 180N

*Ml*c[m|[c M| c|[mM|[]c|[mM]|]c]|mM]cC
T12-L1 | 84 [337(89[567 185 933 | 224 1679 | 23.8 | 1101 | 26.6 | 1781
L1-L2 [ 63 [405[63]633 2211171283 2186 | 31.3 | 1406 | 36.1 | 2444
L2-L3 | 3.9 |447|31]668 (2131414287 2606 | 33.0| 1737 | 38.8 | 3039

L3-L4 15 (498 |0.7| 702 | 17.2 | 1669 | 24.7 | 2971 | 29.9 | 2067 | 36.1 | 3528

L4-L5 1353513741 ] 16.8]| 1862 | 24.1 | 3250 | 29.2 | 2319 | 35.3 | 3859
L5-S1 23 (57039753194 ]1912|27.1| 3308 | 31.8 | 2332 | 38.1 | 3850
* M: moment sagittal, positif en flexion (N-m); C: force de compression (N)
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B & o o 8
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Rotation Pelvienne (deg)
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O 90 180 290 380 O 90 180 290 380
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Fig 5. Rotations pelviennes (moyenne + ET) pour les positions debout droites sous les charges
en avant ou sur les deux cotés comparées a0 N pour laméme position de charge.
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Fig. 9. Activités musculaires normalisées de I'EMG (moyen + ET) pour les muscles extenseurs
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DISCUSSION

Ce travail avait pour but (a) le développement et la vérification de |’ approche basée sur la
cinématique, (b) les mesures complémentaires in vivo de la cinématique et des activités EMG des
muscles, (¢) la détermination des forces musculaires du tronc, des efforts dans la colonne, et la
marge de stabilité pour différentes valeurs de rigidité musculaire et ligamentaire pendant des
taches en position debout droite, en flexion isométrique, et en levage dynamique sous différentes
postures et charges externes telles que considérées in vivo, et (d) I'identification des niveaux de
charge et des postures sécuritaires de levage afin de réduire le risque de dommages des tissus. Les
charges et les postures considérées dans ces études, sont rencontrées durant plusieurs activités
telles que les taches professionnelles et ont été reconnues comme facteur de risque de Iésion
dorsale (Hoogendoorn et al., 2000). Dans cette éude, une nouvelle approche basée sur la
cinématique a été appliquée pour résoudre le systéme redondant du tronc et des mesures in vivo
paralleles ont été effectuées sur des sujets sains pour les mémes postures et charges afin de
valider les résultats obtenus.

Evaluation critique de la méthodologie suivie dans les mesures et les modées: L’ hypothése
de prendre I’ ensembl e des segments T1-T12 comme étant un seul corps rigide a été confirmée en
mesurant des rotations quasiment égales des lignes attachant des marqueurs de peau de T12 a T5
et de T12 a T1. Ces rotation sont respectivement 41.4 + 7.5° et 41.0 £ 7.3° dans |’ exemple de la
flexion isométrique de ~40° vers |'avant sans charge dans les mains, ce qui en accord avec les
résultats d'autres auteurs (Nussbaum et Chaffin, 1996). La géométrie des ééments de muscle a
€té modelisée par des lignes droites sans aucune déformation initiale avant I’ application de la
charge de gravité. Les muscles transverse abdominis et latissmus dorsi, les fascias lombo-
dorsales, et les muscles inter-segmentaux et multi-segmentaux ont été négligés. Le muscle
transverse abdominis a été reconnu pour décharger indirectement la colonne en augmentant la
pression intra-abdominale (Daggfeldt et Thorstensson, 2003) et avec son rdle probable pour
controler la stabilité de la colonne (Hodges, 1999; Hodges et Richardson, 1996; Pietrek et dl.,
2000). Le muscle latissimus dorsi a été reconnu pour produire le moment d'extension du tronc par
I'intermédiaire des fascia lumbo-dorsales sans une considérable contribution pendant des taches
de levage (McGill et Norman, 1988). Les muscles inter-segmentaux et multi-segmentaux ne
peuvent pas produire des moments importants d'extension et il a été rapporté qu’ils ne jouent pas
un réle important dans la stabilisation du systeme (Crisco et Panjabi, 1991).

Nous avons assumé que la contrainte musculaire maximale permise est égale a 0.6 MPa
pour tous les muscles. Pour les analyses de stabilité, le coefficient de rigidité musculaire, g, fut
choisi le méme pour tous les muscles et la relation linéaire de rigidité-force a été considérée
plutot que celle non linéaire (Cholewicki et McGill, 1995; Shadmehr et Arbib, 1992). Nous avons
également assumé que la relation passive utilisée dans nos simulations de flexion entre latension
et la longueur est la méme pour tous les muscles malgré le fait que I'architecture spécifique de
chague muscle pourrait influencer cette relation (Woittiez et al., 1984). Cependant, I'effet du
niveau d'activation musculaire sur cette relation passive (Lee et Herzog, 2002; Rassier et al.,
1999 et 2003) a été négligé. La contribution passive des muscles a éé négligée dans les postures
en position debout droite car le changement de la longueur des muscles n'a pas excédé 5%
(Woittiez et al., 1984; Anderson et al., 2002; Davis et a., 2003). Le réle mécanique controversé
de la pression intra-abdominale (IAP) dans le déchargement de la colonne et dans la production
des moments d'extension ainsi que son role stabilisant probable pendant les téaches de flexion
n'ont pas été considérés (Arjmand et a., 2001; Cholewicki et a., 2002; Cresswell et al., 1992;
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Cresswell, 1993; Cresswell et Thorstensson, 1994; Daggfeldt et Thorstensson, 1997 et 2003). La
co-activation négligée suite aux petites activités de I'EMG mesurées, pourrait servir a augmenter
la stabilité de la colonne lombaire particulierement dans les postures en position droite debout
(Cholewicki et al., 1997 et 1999; El-Rich et al., 2004). Deux niveaux de co-activation (1.7% et
3.4% de la charge maximale de chague muscle calculée a partir de larelation Fpa= 0.6XxPCSA ou
0.6 MPa est la contrainte maximale et PCSA est I'aire de section de muscle) ont éé appliqués
dans les analyses des postures en position droite debout afin d'étudier leur role dans la
distribution des efforts et |a stabilité de systeme.

Le calcul des rotations pelvienne et du tronc a I’ aide des marqueurs sur la peau représente
un outil d usage courant gréce aux mesures faciles et non-invasives. Cependant, ce moyen de
mesure reste inexact et présente des sources importantes d erreurs liées aux difficultés
d'identification des points reperes anatomiques, au mouvement relatif de la peau par rapport aux
points de reperes sur les parties osseuses, et ala déformabilité des vertebres ellessmémes (Lee et
a., 1995; Shirazi-Adl, 1994; Zhang et Xiong, 2003). Dans ce travail et a cause des erreurs
inhérentes dans le calcul de rotation des segments lombaires, les données mesurées ont été
employeées pour évaluer seulement I'inclinaison pelvienne (S1) et les rotations du tronc (T1-T12).
Les rotations segmentaires lombaires ont été estimées en se basant sur des valeurs relatives
rapportées dans la littérature ou dans nos propres études antérieures (Dvorak et al., 1991 ; Pearcy
et al., 1984; Plamondon et al., 1988; Potvin et al., 1991; Shirazi-Adl et Parnianpour, 1999;
Yamamoto et al., 1989). Par conséquent, les rotations appliquées ont été choisies en se basant sur
la posture déformée moyenne de tous les sujets. L'étude des effets des changements des rotations
lombaires sur les résultats (par exemple, lordose contre cyphose) est le sujet des travaux futurs. |1
est important & noter que pour chague muscle la mesure par EMG de la contraction maximale
volontaire (CMV) nécessaire pour la normalisation, dépend entre autres de la conception de
tache, du sujet, et de I'endroit de placement de I’ électrode (O'Sullivan et a., 2002; McGill, 1991).
Puisgque les électrodes placées sur les muscles multifidus au niveau L5 risquent de mesurer
I'activité des muscles adjacents (longissimus) (Stokes et a., 2003), les comparaisons entre les

ATV

Laredondance cinétique du systéme de tronc peut étre résolue de maniére déterministe si le
nombre de données cinématiques appligquées a un niveau vertébral de la colonne atteint le nombre
de muscles attachés a la vertébre. Durant cette étude, seulement les rotations sagittales des
vertébres ont été appliquées, ce qui nécessite I’ utilisation de I’ optimisation pour contourner le
probléme de redondance. Cette optimisation est basée sur le minimum de la somme des
contraintes musculaires élevées a la puissance 3. |l a été rapporté que cette fonction de colt est
plus conforme aux données d'EMG (Hughes et al., 1994; Van Dieen, 1997). La convergence de la
solution d'optimisation non linéaire vers un minimum globa et non loca a été assurée en
résolvant analytiquement le probléme avec la méthode de multiplicateur de Lagrange.

Validation: comparaison desrésultats numérigues avec les mesures:

(a) Postures en position droite debout: En accord avec nos éudes antérieures (Shirazi-Adl et
Parnianpour, 1999), les études numériques ont montré une diminution d activités dans les
muscles extenseurs en présence de la rotation pelvienne postérieure et de I'aplatissement de la
lordose lombaire. L’ augmentation des charges portées sur les cotés n’avait pas une influence
importante sur les forces musculaires, ce qui était observé dans nos mesuresin vivo (Fig. 13). Les
augmentations significatives des activités d'EM G des muscles extenseurs mesurées dans le cas de
la charge portée en avant a I’ aide d’une barre concordent bien avec les tendances observées des
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forces musculaires calculées (Fig. 13). Malgré l'effet des changements de postures sur les
résultats, les forces musculaires cal culées en position droite debout correspondent également bien
anos mesures dEMG (Parnianpour et al., 1994) indiquant de faibles activités musculaires quand
les charges sont portées sur les cotés. Aux niveaux lombaires les plus bas, les forces internes de
compression varient de ~570 N sous la gravité seule 2a~890 N avec 380 N portés sur les cotés et &
~2050 N avec 380 N portés en avant (Tableau 2). En tenant compte des relations entre les forces
axiales de compression et les pressions discales dans les segments lombaires (Shirazi-Adl et
Drouin, 1988), les forces internes de compression calculées dans cette étude sont également tres
satisfaisantes et en accord avec les mesures in vivo de la pression intra-discal e rapportées dans la
littérature pour des charges similaires appliquées aux endroits semblables (Nachemson, 1981;
Wilke et al., 1999 et 2001).

(b) Postures en flexion vers |’avant: En comparant aux postures en position droite debout, celles
en flexion vers I'avant de ~40° et ~65° augmentent substantiellement les forces dans les muscles
extenseurs et les efforts internes (Tableau 4, Fig. 10). Ces forces augmentent davantage en
présence d’ une charge de 180 N dans les mains. Au niveau L4/L5, laforce axiale en compression
a augmenté de maniere significative de 248% durant la flexion de ~40° et de 333% durant la
flexion de ~65° comparée a la position debout sans la charge externe. Avec la charge de 180 N
portée en mains, ces valeurs ont grimpé jusgu'a 336% et 414%, respectivement (Tableau 3). Dans
le cas des postures en position droite debout et en accord avec les résultats obtenus, la valeur de
la charge portée avec les mains n'a eu aucun effet significatif sur I'activité dEMG des muscles
extenseurs. En tenant compte des relations entre la compression axiale et |a pression discale dans
les segments lombaires (Shirazi-Adl et Drouin, 1988), les forces de compression calculées au
niveau L4-L5 sont en accord avec les mesures in vivo de la pression intra-discale rapportées pour
des postures semblables et sous les mémes charges (Wilke et a., 1999, 2001) (Fig. 14).

La force musculaire totale calculée dans les erector spinae comme la somme des forces
dans les muscles extenseurs IC et LG, était 700N et 950N pour la flexion de ~40° et ~65° sans
charge externe et 1328N et 1532N en présence de 180 N dans les mains, respectivement. La
composante active calculée de la force dans les muscles globaux et normalisee a sa vaeur
maximale (c.-&d., 0.6xPCSA) était en accord avec les activités d'EM G normalisées pour les deux
postures en flexion + 180N (Fig. 15). Le modéle a montré une |égére variation des forces actives
dans les muscles extenseurs lors de la flexion de ~40° a ~65° avec la méme charge en mains, ce
qui concorde bien avec nos mesures in vivo. Par contre, une grande augmentation des forces était
obtenue sous la charge de 180N pour la méme posture. Ceci est di a I’augmentation de la
contribution des composantes passives sous les plus grands angles de flexion (avec les mémes
charges) et des composantes actives sous des moments de réaction plus grands (avec la méme
posture) (Fig. 16). Le modele a démontré la contribution importante des composantes passives
pour résister aux moments dus aux taches de flexion particuliérement quand aucune charge n'était
portée par les mains (Fig. 16). Cette contribution passive devient de plus en plus importante a
mesure que le tronc fléchie jusgu’a la pleine flexion, ce qui est conforme au phénomene de
flexion-relaxation (McGill et Kippers, 1994; Nussbaum et Chaffin, 1996). Dans le cas sans
charge externe, les moments passifs résistants (ligamentaires et des muscles) étaient,
respectivement, ~22 Nm et 27 Nm a ~40° et ~35 Nm et 42 Nm a ~65°. Ces valeurs sont en
accord avec la résistance maximale des segments lombaires en flexion rapportée dans la
littérature (Adams et Dolan, 1991; Miller et a., 1986) et les vaeurs totales des moments passifs
d'extension qui augmentent avec la flexion pour atteindre ~100 Nm quand le tronc arrive a la
pleine flexion pendant des efforts isométriques (Dolan et al., 1994; Nussbaum et Chaffin, 1996).
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Les mesures des muscles abdominaux ont démontré une faible activité ’EMG dans les cas
de postures en position droite debout qui a diminué davantage avec la flexion du tronc. Pendant |a
flexion isométrique maximale du tronc, une diminution significative des co-activations
antagonistes des muscles a été également enregistrée (Tan et al., 1993). Il a été rapporté que la
co-activité des muscles abdominaux est importante pour maintenir la stabilité des postures
neutres en position debout, malgré I’augmentation substantielle des forces de compression que
cette derniére génére sur la colonne (El-Rich et a., 2004; Granata et Orishimo, 2001; Granata et
Wilson, 2001). Cela appuie nos résultats indiquant que lors de laflexion, la colonne est stabilisée
par une grande rigidité ligamentaire suffisante de telle sorte que, dans le cas de la charge 180 N,
aucune rigidité dans les muscles extenseurs était nécessaire (Fig. 12).

Stabilité du systeme: La question de la stabilité structurale de la colonne humaine représente un
intérét primordial pour éviter les blessures et assurer le fonctionnement sécuritaire de cette
derniére (Bergmark, 1989; Cholewicki et al., 1997 et 2000; Cholewicki et McGill, 1996;
Cholewicki et VanVliet, 2002; Crisco et Panjabi, 1991; El-Rich et al., 2004; Gardner-Morse et
a., 1995; Gardner-Morse et Stokes, 1998; Granata et Orishimo, 2001; Kiefer et al., 1998).
L'analyse non linéaire sous les forces appliquées représente la clé pour I’ évauation de la stabilité
du systeme. D'autres approches complémentaires sont utilisées dans cette étude, il s agit des
analyses linéaires de stabilité (flambage) et de perturbation aux configurations chargées et
déformeées de la structure. Dans ce cas-ci, les erreurs commises dans I'évaluation des charges
critiques de flambage diminuent parce que les charges appliquées et les configurations déformées
S approchent davantage de |'éat critique de la structure. En variant le coefficient de rigidité
musculaire, g, sa valeur critique en-dessous de laquelle le systéme devient instable est obtenue.
En bas de cette valeur et pour les forces appliquées, aucune solution non linéaire n’'existe
(convergence non atteinte). Pour identifier la marge de stabilité, ces valeurs de g ont été utilisées
dans les analyses linéaires de flambage et de perturbation aux configurations déformées.
L'activation des muscles a des effets contraires sur la stabilité de la colonne. D'une part, €elle
augmente les forces de compression (c.-&-d., réle déstabilisant) et, d’ autre part, elle offre une plus
granderigidité liée a une plus grande activation (c.-&d., role stabilisant).

(a) Postures en position droite debout: En absence de la co-activation abdominale, la marge de la
stabilité a augmenté quand la charge de 380 N a été gjoutée dans les mains et portée sur les cotés.
Cela démontre le rdle stabilisant des plus grandes forces musculaires. En revanche, aucune
amélioration n'a été observée quand la charge de 380 N a été tenue en avant malgré que les forces
musculaires étaient beaucoup plus grandes que dans le cas ou la charge était sur les cotés. Par
conséquent, la marge de stabilité du tronc ne devrait pas étre estimée en se basant seulement sur
les forces musculaires ou sur la nature de la tache (Cholewicki et McGill, 1996), il faut auss
considérer la position de la charge qui joue un role crucial dans la stabilité du systéme (Granata et
Orishimo, 2001). Pour une posture et un chargement donnés, la co-activité des muscles
abdominaux augmenterait de maniére significative la stabilité du systeme et permettrait de
diminuer lavaleur de g. Ces résultats sont en accord avec nos propres études antérieures (Shirazi-
Adl et a., 2003) et celles d'autres chercheurs (Garner-Morse et Stokes, 1998; Granata et
Orishimo, 2001; Potvin et O’'Brien, 1998). Il savere que |'efficacité des muscles abdominaux a
augmenter la marge de stabilité de la colonne est liée a leurs bras de levier qui sont plus grands
que ceux des muscles extenseurs. Les valeurs critiques du coefficient de rigidité musculaire, q,
permettant de maintenir la stabilité du systeme ont varié de ~3 dans le cas de 380 N sur les cotés
avec 3.4% de co-activité abdominale a ~75 sous aucune charge externe (gravité seule). Ces
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valeurs restent a I'intérieur des intervales de 0.5 a 42 (Crisco et Panjabi, 1991) et 36 a 170
(Cholewicki et McGill, 1995) rapportés dans lalittérature.

(b) Postures en flexion vers I'avant: Contrairement aux postures neutres en position droite
debout, la colonne a semblé étre plus stable dans les taches de flexion vers l'avant gréace
principalement a la rigidité plus grande des parties active et passive qui a augmenté de maniere
significative avec les angles de flexion et les forces de compression. Cette observation est en
accord avec les travaux précédents (Cholewicki et McGill, 1996). Les vaeurs critiques (plus
petites) de q nécessaires pour garantir la stabilité de la colonne sans la charge en mains et sous
des flexions de ~40° et de ~65° étaient ~10 et 6, respectivement. Par contre, aucune rigidité
musculaire n'était requise dans les postures fléchies en portant 180 N dans les mains. Dans ces
cas, la stabilité du systeme a été assurée par la rigidité passive des segments fonctionnels qui
augmente d’ une fagcon non linéaire avec les forces de compression et les angles de flexion. Afin
d étudier plus en détails I'effet de la rigidité des segments fonctionnels sur la stabilité de la
colonne dans des taches de flexion, larigidité non linéaire passive en flexion de cette derniere a
été uniformément modifiée de +10% ou de £30% et les analyses ont été répétées dans le cas de la
flexion ~40° avec la charge de 180 N en mains. La stabilité du systéme a encore augmente avec
des tissus passifs plus rigides, tandis qu'une diminution de 10% et 30% de la rigidité passive a
exigé des valeurs de coefficient de rigidité musculaire, g, de ~0.5 et 3, respectivement. Comme
prévu, les forces musculaires ont augmenté quand la rigidité passive a diminué, ce qui a
augmenté la force de compression par 4.9% et 14.4%, respectivement sur le disque L4-L5. Par
contre, une augmentation de 10% et 30% de larigidité passive a diminué les forces musculaires
ains que la force axiale de compression par 7.6% et 18% respectivement sur le disque L4-L5.
De tels changements de rigidité passive peuvent ére le résultat des dommages et des
dégénérescences dans la colonne. Ces résultats confirment le besoin de I'activation compensatoire
des muscles pour satisfaire I'équilibre et maintenir la stabilité en présence des dommages, des
dégénérescences, ou des changements de la colonne ligamentaires qui pourraient a leur tour
augmenter |le risque de dommages dans les muscles.

Il est a souligner que le choix de larelation linéaire de force-rigidité musculaire prise dans
cette étude (c.-a-d., k = q F/L, plutét qu'une relation non-linéaire) et d’ une valeur identique g pour
tous les muscles actifs n'a absolument aucune influence sur les forces musculaires calculées.
Cependant, larigidité musculaire influence la marge de stabilité de systéme.
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Fig. 13. Comparaison entre les valeurs normalisés de I’ EMG mesurées (in vivo) et calculées (0.6
PCSA, Tableau 1) pour les muscles globaux aux différents chargements en posture debout droite.
(El-Rich et a., 2004)
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CONCLUSIONS

L’ utilisation de la nouvelle approche par ééments finis basée sur la cinématique a satisfait
simultanément la cinématique ainsi que les conditions d'équilibre et de stabilité a tous les niveaux
et suivant toutes les directions et pas ssmplement I'équilibre a un seul niveau de la colonne. Le
modéle proposé des segments fonctionnels a tenu compte des propriétés réaistes avec les
relations non linéaires entre les charges et les déplacements. Cependant, il a permis d’ expliquer la
corrélation existante entre I'activité musculaire, la rigidité musculaire et la rigidité du segment
fonctionnel qui dépend des angles de flexion et de charge axiadle. La marge de stahilité a été
également obtenue en utilisant des analyses non linéaires avec différents coefficients de rigidité
musculaire et valeurs de rigidité passive.

Il existe un paradoxe entre la diminution des contraintes/déformations internes dans les
tissus (exigeant des faibles activités et co-activités musculaires) et I’améioration de la marge de
stabilité du systéme (exigeant de plus grandes activité et co-activité musculaires). La position de
la charge a également joué un role important dans la stabilité du systéme indépendamment de
I'activité des muscles. En d'autres termes, les taches avec des charges plus lourdes n’ assurent pas
nécessairement une plus grande stabilité du systéme. D'ailleurs, la co-activité abdominae a
semblé étre plus efficace pour augmenter la stabilité de la colonne que I'activité des muscles
extenseurs, et ce grace aux grands bras de levier que les muscles abdominaux possedent. En plus,
les tissus ligamentaires passifs ont joué un réle crucia dans la stabilisation du systeme.
Cependant, nimporte quels dommages ou dégénérescences ayant pour résultat une rigidité
passive diminuée exigeraient une plus grande activation compensatoire des muscles menant a de
plus grandes charges sur la colonne et, par conséquent, a un plus gros risque de dommages
additionnels des tissus ou de fatigue et des dommages aux tissus musculaires.

Les futures investigations devraient viser a éudier I’interaction entre les charges, la
posture, la vitesse de mouvements, |’activation/co-activation musculaire, et la rigidité des
muscles et des tissus passifs sur |'équilibre et la stabilité pendant des taches de levage. Les
pol émiques existantes sur les avantages biomécaniques de |a posture accroupie (‘squat lift') par
rapport a la posture avec genoux doits et tronc fléchi (‘stoop lift") et de la conservation de la
lordose lombaire par rapport a I'aplatissement lombaire pendant des taches de levage, devraient
étre les objectifs spécifiques des travaux futurs.
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