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RÉSUMÉ 

Les troubles musculo-squelettiques de l’épaule, et plus particulièrement ceux impactant la coiffe 

des rotateurs sont omniprésents dans notre société. Ils sont handicapants dans la vie de tous les 

jours et également très coûteux. Les coûts directs et indirects associés sont considérables. Il est 

alors important de les prévenir. Les causes de blessures à la coiffe des rotateurs sont 

multifactorielles. Parmi elles se trouve la fatigue musculaire, qui peut être soit centrale (du 

système nerveux central) ou périphérique (des muscles). Lors de mouvements répétitifs à hauteur 

d’épaule ou au-dessus de la tête, de la fatigue apparait, qui suite à une réaction en chaine peut 

entrainer une blessure. Les sportifs, dont les gestes impliquent de nombreuses répétitions de 

mouvement du bras, sont souvent sujets à des risques de blessures de l’épaule.  

Une façon de prévenir les blessures est alors d’étudier la fatigue musculaire à la coiffe des 

rotateurs. Ceci permettrait d’adapter à terme les entrainements pour chaque sportif et d’avoir un 

traitement personnalisé à chacun par des professionnels de la santé. Pour ce faire, un test clinique 

de détection de la fatigue doit être mis en place. Il doit être facile d’utilisation, peu coûteux et 

avec des données fiables, répétables d’un jour à l’autre et d’un évaluateur à l’autre. Cependant, à 

ce jour, il semble que les outils existants de détection de la fatigue musculaire à l’épaule peuvent 

difficilement être instaurés en clinique et différencier une fatigue centrale d’une fatigue 

périphérique. L’objectif de ce projet est d’innover dans les tests cliniques de détection de la 

fatigue de l’épaule.  

La Théorie Cinématique des mouvements humains rapides semble être une alternative efficace à 

l’étude du contrôle moteur. Il s’agit d’une méthode permettant de reconstruire le mouvement 

humain à partir de fonctions lognormales. Ses paramètres décrivent l’état physiologique du 

participant. Le dispositif expérimental constitué d’une tablette est ergonomique et peu coûteux. 

Les gestes à effectuer se rapprochent de l’écriture et sont faciles à exécuter, ce qui fait de cette 

méthode un bon candidat pour son utilisation en tant que test clinique. 

Pour ce faire, nous avons donc réalisé une première étude visant à étudier l’efficacité de détection 

de la fatigue neuromusculaire au moyen de la Théorie Cinématique. Vingt participants sains et 

sportifs ont réalisé deux séances avec une procédure similaire : exécuter des traits sur une tablette 

(traits simples, triangles, oscillations horizontales et oscillations verticales), fatiguer un muscle de 

l’épaule (le sous-scapulaire ou l’infra-épineux en fonction de la séance) et exécuter de nouveaux 
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traits sur tablette. Des différences significatives avec taille d’effet de modérée à très large ont été 

constatées dans les paramètres de la théorie, suite aux deux séances. D’un point de vue théorique, 

il a été possible de différencier une fatigue centrale d’une fatigue périphérique. Un profil de 

réponse général suite à la fatigue a également été dénoté. Par ailleurs, un suivi de fatigue 

individualisé est également possible dans un souci d’accompagnement personnalisé. Tandis que 

le test des traits simples permettait de savoir plus facilement si la fatigue était centrale ou 

périphérique, le test des oscillations était le plus sensible. La différence de réaction suite au 

muscle fatigué n’a pas encore été établie. 

La deuxième étude visait à analyser la répétabilité des données d’un jour à l’autre. Pour cela, les 

mêmes traits que ceux exécutés pendant l’étude de la fatigue ont été réalisés par 40 participants 

deux fois à un jour d’intervalle minimum entre chaque séance. Une bonne répétabilité des 

données a été établie pour la plupart des paramètres des tests. Néanmoins, le changement 

minimal détectable était plus élevé que les différences avant et après fatigue de la première étude. 

Ceci nous amène à penser qu’il n’est à ce jour pas utilisable dans notre étude de cas. Afin de se 

conformer aux exigences d’un nouveau test clinique, il faudrait que des études de sensibilité et de 

spécificité soient entreprises afin de s’assurer de la bonne détection des personnes fatiguées. 

En dépit des limitations, l’utilisation de la Théorie Cinématique semble être une approche 

innovante pour détecter la fatigue neuromusculaire, et utilisable en clinique. Ces connaissances 

sont nécessaires afin de mieux guider les sportifs dans leur entrainement et éviter l’apparition à 

plus long terme de blessure. 
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ABSTRACT 

Shoulder musculoskeletal disorders, and particularly those affecting the rotator cuff, are 

omnipresent in our society. They are incapacitating in the daily life and are also expensive. Direct 

and indirect costs associated with them are huge. Their prevention is therefore important. The 

causes of rotator cuff injuries are multifactorial. One of them is muscle fatigue, which can be 

either central (from the central nervous system) or peripheral (from the muscles). Fatigue appears 

when repetitive movements are made at shoulder height or overhead. As a result, it can lead to 

injuries. Sportsmen and women, whose movements involve many repetitive arm movements, are 

often at risk of shoulder injuries. 

Studying fatigue at the rotator cuff is a good way to prevent injuries. This would help in the long 

term to adapt training for each athlete and to have a personalized treatment for each one by health 

professionals. In that way, a clinical test to detect fatigue must be set up. It must be easy to use, 

inexpensive and with data that are reliable from one day/examiner to the other. However, to date, 

it appears that the existing tools for detecting shoulder muscle fatigue are difficult to implement 

in clinics and cannot easily differentiate between central and peripheral fatigue. The objective of 

this project is to innovate in clinical tests for the detection of shoulder fatigue. 

The Kinematic Theory of rapid human movement seems to be an effective alternative to study 

motor control. Human movement is reconstructed through lognormal functions. Their parameters 

describe the physiological state of the participant. The experimental device consisting of a tablet 

is ergonomic and inexpensive. The gestures to be performed are similar to writing and are easy to 

perform, making this method a good choice for clinical uses. 

We therefore carried out an initial study to investigate the effectiveness of detecting 

neuromuscular fatigue using the Kinematic Theory. Twenty healthy and active participants 

carried out two sessions with a similar procedure: performing strokes on a tablet (simple strokes, 

triangles, horizontal oscillations and vertical oscillations), fatiguing a shoulder muscle 

(subscapularis or infraspinatus depending on the session) and performing the strokes again on a 

tablet. Significant differences with moderate to good effect sizes were found in the parameters of 

the theory, following the two sessions. From a theoretical point of view it was possible to 

differentiate between central and peripheral fatigue. A general response profile to fatigue was 

also highlighted. In addition, an individualized fatigue follow-up is also possible. The distinction 
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of the type of fatigue (central vs peripheral) is more easily detectable with the test of the simple 

strokes. The oscillation test was the most sensitive to fatigue. The difference in reaction to the 

fatigued muscle has not been established yet. 

The second study was designed to analyze the data reliability from one day to the other. For this 

purpose, the same strokes as those performed for the study of fatigue were performed twice with 

a minimum of one day interval between each session, by 40 participants. Good data reliability 

was ascertained for most of the parameters. Nevertheless, the minimal detectable change was 

greater than the pre- and post-fatigue differences in the first study. This leads us to believe that it 

is not usable yet in our case study. In order to comply with the requirements of a new clinical 

test, sensitivity and specificity studies would need to be undertaken to ensure the proper detection 

of fatigued participants. 

Despite some limitations, the use of the Kinematic Theory appears to be an innovative approach 

for detecting neuromuscular fatigue, that is clinically applicable. This knowledge is necessary to 

better guide athletes in their training and, in the long run, to avoid the occurrence of an injury. 
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CHAPITRE 1 INTRODUCTION 

Les troubles musculosquelettiques sont parmi les maladies chroniques les plus présentes dans la 

population actuelle. Les personnes nécessitant des soins médicaux pour les traiter représentent un 

tiers de la population chez les plus de 18 ans aux États-Unis en 2012 (Initiative, 2014). En plus 

d’être handicapants dans la vie de tous les jours, les troubles musculosquelettiques causent de 

l’absentéisme et une baisse de la productivité au travail (Bevan, 2015). Les coûts directs (ex. : 

soins médicaux) et indirects (ex. : absentéisme au travail) associés y sont importants, avec près de 

213 milliards US$ dépensés annuellement entre 2009 et 2011 aux États-Unis (Initiative, 2014). 

Deuxième cause de douleur chronique reportée après celle du genou, l’épaule est l’une des 

articulations les plus affectées, notamment dans la région de la coiffe des rotateurs. En effet, les 

troubles impactant cette région sont reportés dans 50 à 85% des cas de l’épaule (Roy, Desmeules, 

Frémont, Dionne, & MacDermid, 2015). Ceci peut s’expliquer par le fait que l’épaule est une 

articulation très complexe, qui doit essentiellement sa stabilité aux muscles coapteurs l’entourant 

(Magee, 2006). Les causes de blessure sont multifactorielles, et sont notamment dues à trois 

facteurs : physique (Armstrong et al., 1993), psychosocial (Hauke, Flintrop, Brun, & Rugulies, 

2011) et individuel (Hviid Andersen et al., 2002). Les facteurs de risque physiques d’apparition 

des troubles musculosquelettiques sont entre autres associés à la répétition de mouvements lors 

de l’élévation du bras et de la main au-dessus de la tête (Hagberg & Wegman, 1987; Kilbom, 

Persson, & Jonsson, 1986; Svendsen, Bonde, Mathiassen, Stengaard-Pedersen, & Frich, 2004). 

D’autres auteurs sont parvenus aux mêmes conclusions lors d’un geste de pointage (Côté, 

Mathieu, Levin, & Feldman, 2002; Qin, Lin, Faber, Buchholz, & Xu, 2014). Lors de ces 

mouvements répétitifs, les muscles autour de l’articulation se fatiguent à des vitesses différentes, 

créant des déséquilibres et possiblement une instabilité de l’articulation. Se met ainsi en place la 

variabilité musculaire : les muscles sont contractés de manière différente pour justement éviter 

qu’un muscle surutilisé ne conduise à une blessure (Srinivasan & Mathiassen, 2012). À terme, ce 

déséquilibre peut cependant provoquer une tension inhabituelle trop importante et être ainsi à 

l’origine d’une blessure (Kumar, 2001). Les sportifs, devant répéter un nombre important de fois 

le même mouvement, sont ainsi souvent blessés, comme c’est le cas au volleyball, handball, 

tennis, etc. dans le cas de l’épaule (Wang & Cochrane, 2001; Wilk et al., 2009). Il est donc 
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nécessaire d’étudier finement les mécanismes de la fatigue d’épaule afin de prévenir les blessures 

et qu’un diagnostic personnalisé à chacun puisse être donné par les professionnels de la santé.  

Pour ce faire, des tests cliniques doivent être mis en place afin d’aider à la détection de la fatigue 

neuromusculaire. Pour qu’un test soit cliniquement acceptable, il lui faut être peu coûteux, facile 

d’utilisation, récupérant des données fiables, répétables d’un jour à l’autre et d’un évaluateur à 

l’autre (Ljungqvist et al., 2009). Actuellement, il existe de nombreux tests cliniques pour la 

détection de problèmes à l’épaule qui peuvent être répartis en 2 grandes catégories que sont les 

outils de mesures cliniques (force musculaire, amplitude articulaire, questionnaires 

d’auto-évaluation) et les outils diagnostiques (tests physiques, imagerie médicale) (voir revue de 

littérature de Roy et al. (2015)). Tout d’abord, les outils de mesure clinique, tels que l’étude de la 

force musculaire ou encore de l’amplitude articulaire, sont des mesures très répétables d’un jour à 

l’autre (Kolber, Vega, Widmayer, & Cheng, 2011; Plotnikoff & MacIntyre, 2002; Roy & 

Esculier, 2011). Cependant, ces mesures semblent manquer de sensibilité
1
, dans le sens où la 

détection d’un problème à l’épaule ne serait pas systématique. L’étude de questionnaires 

d’auto-évaluation est essentielle à la bonne compréhension de l’évolution d’une blessure (Roy et 

al., 2015). Bien qu’ils représentent d’excellents outils d’évaluation clinique, avec des indices de 

répétabilité souvent très élevés, les questionnaires sont subjectifs et les résultats peuvent en être 

faussés par le ressenti de la douleur (Nijs, Roussel, Vermeulen, & Souvereyns, 2005). Il n’est par 

ailleurs pas possible de savoir exactement où se trouve la déficience. Par ailleurs, les tests 

physiques, considérés comme des outils diagnostics, permettent de cibler spécifiquement les 

muscles afin de savoir plus précisément où se trouve la déficience (Itoi, 2013; Jain, Wilcox, Katz, 

& Higgins, 2013). Bien qu’étant des tests faciles à mettre en place et peu coûteux, leur intérêt 

clinique a été remis en cause. En effet, ces tests pourraient détecter des sujets sains comme étant 

blessés -aussi appelés faux positifs- et inversement, des sujets blessés comme étant sains -aussi 

appelés faux négatifs- (Roy et al., 2015). On parle alors de spécificité
1
 et de sensibilité

1
 modérées 

aux tests (Akobeng, 2007). L’imagerie médicale, telle que l’échographie, l’imagerie par 

résonance magnétique (IRM) et l’arthro-IRM, présente une sensibilité
1
 et spécificité

1
 excellentes 

dans la détection de blessure et notamment de ruptures transfixiantes de la coiffe des rotateurs 

                                                 

1
 Voir les définitions en 2.2.1 
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(Roy et al., 2015). Cependant, il s’agit de méthodes très coûteuses, pour lesquelles les temps 

d’attente peuvent être longs (Sistrom & McKay, 2005). En ce qui concerne spécifiquement la 

détection de fatigue à la coiffe des rotateurs, il n’existe pas d’outils cliniques à proprement parlé. 

L’électromyographie (EMG), la concentration d’acide lactique dans le sang, les échelles de 

fatigue ou encore la mécanomyographie sont tout autant de techniques efficaces dans la détection 

de fatigue (Al-Mulla, Mohamed R., Sepulveda, & Colley, 2011). Cependant, ces dernières 

méthodes peuvent difficilement être transposées en clinique, puisque chronophages, invasives ou 

encore onéreuses. Par ailleurs, peu de techniques avancées permettent de distinguer une fatigue 

centrale d’une fatigue périphérique. A l’heure actuelle, il existe soit la stimulation nerveuse 

percutanée ou musculaire (Lepers, 2010; Rozand, Grosprêtre, Stapley, & Lepers, 2015), soit la 

stimulation magnétique transcrânienne couplées à l’EMG (Gruet, Temesi, Brisswalter, Millet, & 

Vergès, 2014). Cependant, encore une fois, ces techniques ne peuvent pas être utilisées 

spécifiquement à l’épaule, l’instrumentation est difficile à mettre en place et est coûteuse. 

D’après ces informations, il est donc nécessaire de développer d’autres outils pour détecter 

adéquatement la fatigue à l’épaule dans un contexte clinique. 

L’enjeu de ce projet de maîtrise est donc de proposer une solution innovante pour détecter la 

fatigue musculaire à l’épaule. L’outil de mesure doit être capable de distinguer une fatigue 

périphérique d’une fatigue centrale et doit pouvoir retranscrire l’évolution d’une personne au fil 

du temps. De plus, il faut que le dispositif médical puisse être cliniquement utilisable, c’est-à-dire 

que les mesures soient faciles d’accès et recueillies de manière non invasive, que le traitement 

des données puisse se faire facilement et qu’il soit économiquement accessible. L’objectif général 

de mes travaux était alors d’innover dans les tests cliniques de détection de la fatigue 

neuromusculaire ou de problèmes neuromusculosquelettiques de l’épaule. 

Pour répondre à cet objectif, ce mémoire comporte 6 chapitres en plus de celui-ci. Le Chapitre 2 

fait une revue de littérature pour introduire le sujet et comprendre les notions essentielles 

relatives à ce projet. A la suite de cela, l’hypothèse de recherche et les sous-objectifs sont 

présentés dans le Chapitre 3. Ensuite les Chapitre 4Chapitre 5 présentent les études menées pour 

répondre aux sous-objectifs, sous forme d’article scientifique. Le Chapitre 6 reprend les 

principaux éléments du projet et dresse une discussion générale. Pour finir, le Chapitre 7 conclue 

l’étude et dresse des recommandations pour poursuivre les recherches dans cette direction. 
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CHAPITRE 2 REVUE CRITIQUE DE LA LITTÉRATURE 

Cette revue de littérature comprend trois parties. Dans un premier temps il s’agira de présenter la 

fatigue neuromusculaire de l’épaule (2.1), facteur de risque important des blessures et sur lequel 

nous nous sommes attardés dans ce mémoire. Pour expliquer le processus de fatigue (2.1.1), nous 

présenterons d’abord la physiologie musculaire à l’état normal (2.1.1.1), puis les mécanismes 

intervenant en condition de fatigue (2.1.1.2). Ensuite, il s’agira de présenter plus spécifiquement 

l’épaule et la coiffe des rotateurs (2.1.2), leur fonctionnement à l’état normal (2.1.2.1) et les effets 

de la fatigue (2.1.2.2), tels que les paramètres variant ainsi que les modifications du contrôle 

moteur. Dans la partie suivante, nous aborderons les techniques de dépistage des blessures et de 

la fatigue neuromusculaire à l’épaule (2.2). Les exigences cliniques auxquelles les tests de 

dépistage doivent se confronter seront présentées (2.2.1), suivies ensuite par les méthodes 

actuelles spécifiques à l’épaule (2.2.2). Les avantages et limites de chacune des méthodes 

cliniques existantes pour la détection des problèmes à la coiffe des rotateurs (2.2.2.1) puis ceux 

spécifiques à la détection de fatigue (2.2.2.2) seront exposés. A la suite de cela, nous introduirons 

la Théorie Cinématique des mouvements humains rapides (2.3), technique qui semble efficace à 

l’analyse du contrôle moteur. Pour cela, nous expliquerons pourquoi notre choix s’est porté vers 

cette théorie, puis nous expliquerons ses fondements théoriques pour la reconstruction du 

mouvement plan humain (2.3.1). Ensuite, nous exposerons la façon dont la vitesse est 

reconstruite (2.3.2) à partir des différents modèles (2.3.2.1) et grâce à l’optimisation de la 

reconstruction des données (2.3.2.2). Nous finirons enfin par présenter l’application de cette 

théorie en pratique (2.3.3) afin de pouvoir l’adapter à ce mémoire.  

2.1 La fatigue neuromusculaire à l’épaule  

La fatigue est un processus complexe qui affecte la physiologie d’une personne, et qu’il est 

nécessaire de détecter afin d’éviter l’apparition d’une blessure. En condition de fatigue, la 

physiologie musculaire sera différente comparée à son fonctionnement à l’état normal. C’est cette 

différence qui permettra de distinguer l’état fatigué du non fatigué, et de pouvoir ainsi détecter 

l’apparition de fatigue musculaire. Pour comprendre les différences entre les deux états (2.1.1), 

nous allons définir dans un premier temps la physiologie musculaire et comment se contractent 

les muscles en l’absence de fatigue (2.1.1.1). Ensuite nous définirons le concept de fatigue 

musculaire, avec la différenciation entre fatigues centrale et périphérique (2.1.1.2). Une fois ces 
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éléments généraux introduits, nous nous attarderons plus spécifiquement à l’étude du complexe 

de l’épaule (2.1.2), avec présentation de son fonctionnement à l’état normal (2.1.2.1), puis fatigué 

(2.1.2.2). 

2.1.1 Le processus de fatigue neuromusculaire 

2.1.1.1 La physiologie musculaire 

Il existe près de 600 muscles squelettiques dans le corps humain, constituant à eux seuls la moitié 

de la masse corporelle. Ils représentent les moteurs internes du corps avec près de la moitié du 

métabolisme utilisée par ces muscles-ci pour générer la force et le mouvement (Canon, 2016b). 

Un muscle est en fait constitué de plusieurs parties de tissus conjonctifs et est rattaché aux os par 

l’intermédiaire des tendons. De l’extérieur vers l’intérieur les couches de tissus conjonctif sont 

les suivantes (Figure 2.1) : épimysium, périmysium, endomysium, myocytes (= fibres 

musculaires) et sarcolemme. C’est dans cette dernière membrane qu’a lieu la contraction 

musculaire grâce aux myofibrilles. Ces éléments contractiles cylindriques -les myofibrilles- ont 

une taille d’environ 1 à 2 µm de diamètre et sont composées de deux filaments protéiques qui se 

chevauchent : un filament fin, l’actine, et un filament épais, la myosine (Canon, 2016b). 

L’arrangement de ces deux filaments donne cet aspect strié au muscle, d’où le nom de « muscle 

strié squelettique ».  

 

Figure 2.1 Muscle strié squelettique et ses composantes. Figure créée avec le logiciel Biodigital 

Human Studio. Reproduit avec permission. 



6 

La contraction se fait alors selon la théorie des filaments glissants (Huxley, 1974). Les filaments 

gardent la même longueur, mais les filaments fins glissent le long des filaments épais grâce à la 

formation de ponts actine/myosine, entrainant le rétrécissement et la contraction du muscle. 

 

Figure 2.2 Processus de contraction musculaire. Les filaments d'actine glissent le long des 

filaments de myosine. Adaptée avec permission de « Sliding Filament Model of Muscle 

Contraction » par OpenStax, 2016. Image sous licence CC BY 4.0. 

 

La commande volontaire de la contraction du muscle se fait à partir du cortex moteur primaire ou 

de l’aire prémotrice (Canon, 2016a). La commande est envoyée de ces centres supraspinaux à la 

moelle épinière où elle passe dans des boucles de régulation. En effet, à ce moment, la commande 

va entrer dans le système nerveux périphérique pour stimuler les muscles effecteurs. Cette 

stimulation se fait grâce à l’intermédiaire des motoneurones, reliés par une liaison synaptique aux 

nombreux neurones supraspinaux. L’information véhiculée par les motoneurones se fait par la 

propagation des potentiels d’action jusqu’aux fibres musculaires, formant ainsi une unité motrice. 

En effet, chaque fibre musculaire est innervée au niveau de sa plaque motrice. Les fibres sont 

connectées à des terminaisons nerveuses par des jonctions neuromusculaires qui régulent la 

contraction volontaire du muscle. Une fois que la jonction neuromusculaire est perturbée, 

Muscle relâché 

Actine 

Myosine 

Muscle Contracté 
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l’information nerveuse se propage le long du sarcolemme. La propagation du potentiel d’action 

se fait grâce à la libération d’acétylcholine et à l’aide de tubules T jusqu’au cœur des cellules. 

Lors de l’excitation des tubules T, la membrane du muscle est dépolarisée : les ions calciques 

Ca
2+

 vont sortir et permettre la formation du pont actomyosique (i.e. couplage entre l’actine et la 

myosine). Ce processus est appelé couplage excitation-contraction. Le muscle peut graduer sa 

contraction par unité motrice en les activant les unes après les autres, et son intensité en fonction 

du nombre d’unités motrices recrutées. Il faut également savoir que les muscles se distinguent de 

deux façons différentes en fonction du geste effectué. Ils peuvent être soit agonistes, c’est-à-dire 

responsable de la contraction musculaire, soit antagonistes, c’est-à-dire allant dans le sens 

contraire au mouvement.  

2.1.1.2 Définition de la fatigue neuromusculaire 

La fatigue musculaire se définit comme étant l’incapacité à réaliser un exercice de manière 

volontaire, notamment à cause de la baisse du niveau de force du groupe musculaire en question. 

La performance motrice diminue à mesure que la pénibilité de la tâche ou de l’exercice augmente 

(Bigland‐Ritchie & Woods, 1984; Edwards, R. H., 1981). Cette baisse de force peut résulter en 

une incapacité totale à effectuer la tâche (Edwards, R. H., 1981). Avant d’arriver au « point de 

rupture », différents mécanismes entrent en jeu, permettant de refléter l’état de fatigue (Boyas & 

Guével, 2011). Le corps humain s’adapte aux changements qui se produisent lors d’un exercice. 

Il met en place une série d’adaptations pour éviter des dommages importants lors de la fatigue. 

Ce processus complexe est multifactoriel. En effet, plusieurs causes en sont à l’origine telles que 

le type d’exercice réalisé (isométrique ou dynamique), l’intensité, la durée de l’activité ou encore 

la motivation de la personne (Chaffin, D. B., Andersson, G., & Martin, B. J., 2006a). Lors de 

l’étude de la fatigue, il est donc important de standardiser les exercices physiques à effectuer par 

les participants afin de pouvoir les comparer entre eux. 

La fatigue neuromusculaire peut provenir de plusieurs niveaux. Elle peut avoir soit comme 

origine le système nerveux central, il s’agit de la fatigue centrale (Boyas & Guével, 2011; 

Sesboüé & Guincestre, 2006). La fatigue peut aussi être qualifiée de périphérique. Dans ce cas, 

plusieurs origines de fatigue sont possibles (Figure 2.3).  
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Figure 2.3 Origines de la fatigue centrale (1 : cortex moteur et 2 : motoneurones) et périphérique 

(3 : unités motrices, 4 : jonction neuromusculaire, 5 : couplage excitation-contraction, 

6 : métabolites, 7 : milieu intracellulaire, 8 : appareil contractile et 9 : flux sanguin). 

« Neuromuscular fatigue in healthy muscle: underlying factors and adaptation mechanisms, » par 

S. Boyas et A. Guével, 2011, Annals of physical and rehabilitation medicine, 54(2), p.97. © 2011 

par Boyas et al. Reproduit avec permission. 

 

Parmi ces origines, il peut y avoir notamment une baisse de force due à une activité physique et 

une mauvaise transmission des potentiels d’action musculaire (Boyas & Guével, 2011). La 

fatigue centrale peut être décomposée en fatigue supraspinale et fatigue spinale (Boyas & Guével, 

2011). La fatigue supraspinale est due à une mauvaise conduction de l’information nerveuse par 

le cortex moteur primaire ou une génération d’une commande motrice insuffisante (Gandevia, 

2001). Elle apparaît essentiellement durant des contractions intermitentes maximales et des 

contractions sous-maximales. On peut la mettre en évidence grâce à la stimulation magnétique 

transcrânienne ou par la stimulation périphérique (au travers de la technique de la secousse 

surimposée d’interpolation), ce qui sera expliqué en sous-section 2.2.2.2 (Gandevia, 2001; 

Taylor, Todd, & Gandevia, 2006). D’un autre côté la fatigue spinale est associée à la défaillance 

des motoneurones à conduire l’information (Gandevia, 2001). Par ailleurs, la sensation de fatigue 

peut également être accrue par la libération d’interleukine-6 (Grygiel-Górniak & Puszczewicz, 

2015), ou encore par l’augmentation de la sérotonine et diminution de la dopamine (Meeusen, 
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Watson, Hasegawa, Roelands, & Piacentini, 2006). Quant à la fatigue périphérique, comme 

décrite dans Boyas et Guével (2011), elle fait plutôt référence à la défaillance de la propagation 

des potentiels d’action à partir des unités motrices. Tout d’abord, la transmission du potentiel 

d’action nerveux en potentiel d’action musculaire est altérée. Cette défaillance peut notamment 

être due à une dégradation dans les fonctions des neurotransmetteurs (déplétion, réduction de leur 

libération, défaillance pour leur couplage), à une perte de sensibilité des neurotransmetteurs ou 

encore à une baisse de propagation du potentiel nerveux au niveau des terminaisons axonales. Le 

principal neurotransmetteur en cause est l’acétylcholine, dont la libération est amoindrie 

(Kirkendall, 1990). Comme l’information est moins bien transmise, la contraction musculaire se 

fait moins bien. Par ailleurs, le couplage excitation/contraction peut également être altéré. En 

effet, la concentration de Ca
2+

 intracellulaire semble augmenter puisque le calcium est moins 

libéré. Ainsi, le couplage actine-myosine est altéré, conduisant à une baisse de la force (Sesboüé 

& Guincestre, 2006; Westerblad & Allen, 1993). Cette baisse de libération du Ca
2+

 est en fait due 

à une hausse de la concentration en phosphate inorganique et à une baisse de l’Adénosine 

TriphosPhate (ATP), source d’énergie du corps humain. La hausse de phosphate inorganique est 

également accompagnée d’une accumulation d’ions H
+
. Le manque d’ATP va entrainer des 

problèmes au niveau des canaux sodiques et du maintien de l’homéostasie, ce qui va entrainer 

ainsi une défaillance dans la libération du Ca
2+ 

et une augmentation d’acide lactique, empêchant 

le couplage excitation-contraction de bien se faire. Une autre cause potentielle est l’augmentation 

de la concentration du Mg
2+

 qui est liée à la diminution de la libération du Ca
2+

, toujours 

invalidant la bonne procédure de contraction. Un autre problème survient avec l’altération du flux 

sanguin, la pression des vaisseaux sanguins augmentant à cause de la contraction musculaire. 

Ainsi les substrats métabolites ne sont plus bien apportés aux muscles, les rejets métaboliques ne 

sont pas bien évacués (notamment le phosphate inorganique et les ions H
+
, ce qui augmente 

encore plus leur accumulation) et la chaleur n’est pas bien dissipée, affectant une fois de plus le 

maintien de l’homéostasie et le couplage excitation-contraction. 

En résumé, les mécanismes de fatigue sont complexes et proviennent de différentes sources : 

centrale, avec l’élaboration de la commande volontaire et la transmission de celle-ci jusqu’aux 

muscles affectées, et périphérique, avec notamment une détérioration du couplage 

excitation-contraction. La différenciation des types de fatigue pourrait permettre de mieux 

adapter les protocoles de récupération. 
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2.1.2 Le complexe musculo-squelettique de l’épaule 

2.1.2.1 Fonctionnement en condition normale 

L’épaule est une articulation très complexe du système musculo-squelettique permettant la plus 

grande amplitude de mouvement comparée à toutes les autres articulations du corps humain 

(Peat, 1986). Elle permet notamment de positionner le coude et la main dans l’espace (Terry & 

Chopp, 2000).  

 

Figure 2.4 A) Anatomie osseuse de l'épaule. B) et C) Muscles de la coiffe des rotateurs, en vue 

respectivement antérieure et postérieure. Figure créée avec le logiciel Biodigital Human Studio. 

Reproduit avec permission. 

 

A 

B C 
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L’épaule est en fait formée de cinq articulations, c’est pour cela que nous parlons plutôt d’un 

complexe articulaire de l’épaule que d’une articulation en tant que telle. Le complexe est formé 

de trois os principaux : la clavicule, la scapula et l’humérus. Il existe trois « vraies » articulations, 

que sont l’articulation gléno-humérale, l’articulation acromio-claviculaire, l’articulation 

sterno-costo-claviculaire. Elles sont formées de muscles multi-articulaires, qui doivent 

fonctionner de manière coordonnée afin d’assurer la fluidité du mouvement et une mobilité 

précise de l’épaule (Peat, 1986). Puis il existe deux espaces de glissements que sont la deuxième 

articulation scapulo-humérale, aussi appelée bourse séreuse sous-acromio-deltoïdienne, et 

l’espace de glissement scapulo-thoracique (Figure 2.4). Ces structures permettent de limiter les 

frottements et de faciliter les mouvements du bras. La coordination de ces cinq articulations fait 

référence au rythme scapulo-huméral. Les cinq articulations composant l’épaule sont les 

suivantes : 

1) L’articulation gléno-humérale est une articulation sphéroïde et permet des mouvements de 

rotation selon 3 axes. Elle fait le lien entre l’humérus et la cavité glénoïde (partie concave de la 

scapula). Comme les surfaces sont faiblement congruentes, l’articulation est instable. Ce sont 

essentiellement les muscles coapteurs autour de l’articulation qui permettent d’en maintenir la 

stabilité. C’est notamment le complexe musculo-tendineux de la coiffe des rotateurs qui assure 

cette stabilité ainsi que le mouvement de l’articulation gléno-humérale. Il est formé du sous-

scapulaire, qui permet un mouvement de rotation interne, le supra-épineux, qui permet 

l’abduction/adduction de l’épaule, l’infra-épineux et le petit rond permettant tous deux la rotation 

externe de l’épaule (Pinaud, 2007). Les ligaments permettent aussi d’assurer la stabilité de 

l’épaule, mais essentiellement lors de mouvements de grandes amplitudes (Felstead & Ricketts, 

2017). En bref, les muscles de la coiffe des rotateurs sont essentiels au bon fonctionnement de 

l’épaule et des lésions peuvent apparaitre s’ils sont utilisés lors d’activités répétitives (Peat, 

1986).  

2) L’articulation acromio-claviculaire et 3) l’articulation sterno-costo-claviculaire permettent 

toutes deux d’assurer la stabilité de la clavicule et du thorax lors de mouvements au-dessus de la 

tête. La première articulation fait le lien entre l’acromion, excroissance osseuse de la scapula, et 

la clavicule. La deuxième articulation relie quant à elle la clavicule au sternum et au cartilage de 

la première côte (Culham & Peat, 1993). Ce sont essentiellement les ligaments qui permettent le 

maintien de ces articulations (Peat, 1986). C’est surtout l’articulation gléno-humérale qui peut 
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être sujette à des blessures, suite notamment à une lésion à la coiffe des rotateurs, comparé à 

l’articulation sterno-costo-claviculaire (MacDonald & Lapointe, 2008).  

4) La bourse séreuse sous-acromio-deltoïdienne permet notamment le glissement entre des 

muscles abducteurs de l’épaule (le deltoïde et le supra-épineux), et peut également être sujette à 

des inflammations (Neer, 1972). 

5) L’espace de glissement scapulo-thoracique n’est pas une vraie articulation car il n’existe pas 

de contact entre la scapula et la cage thoracique mais il s’agit plutôt d’une zone de glissement 

entre les deux. Le dentelé antérieur et le sous-scapulaire sont intercalés entre les deux os. Une 

grande mobilité de la scapula est permise grâce à cette articulation, qui est peu atteinte en termes 

de traumatologie (Peat, 1986). 

En résumé, l’épaule est un complexe articulaire complexe, dont les articulations fonctionnent en 

harmonie pour assurer sa stabilité et ses grandes amplitudes de mouvement. Une défaillance au 

niveau de l’un de ses muscles (notamment ceux de la coiffe des rotateurs) engendre un 

déséquilibre et peut conduire à terme à des lésions. 

2.1.2.2 Fonctionnement en condition de fatigue 

Lors d’une fatigue musculaire, le corps humain va mettre en place une série d’adaptations pour 

éviter l’apparition de dommages (Sesboüé & Guincestre, 2006). Ces adaptations peuvent altérer 

la proprioception, les mouvements ou encore les activations musculaires nécessaires à l’exécution 

des tâches pouvant ainsi compromettre la stabilité de l’épaule (Skinner & McMahon, 2010). On 

parle alors de variabilité motrice (Srinivasan & Mathiassen, 2012). Ce sont ces modifications du 

mouvement humain qui doivent être détectées pour dépister des états de fatigue (méthodes 

présentées en 2.2.2.2). Afin de guider au mieux la prévention de fatigue neuromusculaire de 

l’épaule, il est nécessaire d’en étudier et d’en comprendre son impact sur le mouvement humain.  

La fatigue entraîne une baisse de force lors d’une contraction musculaire volontaire (Bigland‐

Ritchie & Woods, 1984). Ainsi, en condition de fatigue à l’épaule, la force générée pour 

accomplir l’exercice diminue (Enoka & Duchateau, 2008). Certaines études ont déjà montré que 

la fatigue à l’épaule, et notamment à la coiffe des rotateurs, sur des sujets sains altère le 

mouvement dans son ensemble. En effet, la proprioception (Myers, Guskiewicz, Schneider, & 

Prentice, 1999), la cinématique gléno-humérale (Teyhen, Miller, Middag, & Kane, 2008), 

scapulo-thoracique (Ebaugh, McClure, & Karduna, 2006) et les activations musculaires (Gaudet, 
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Tremblay, & Dal Maso, 2018; Jang & Oh, 2014) sont des éléments modifiés lorsque la coiffe des 

rotateurs présente de la fatigue musculaire. Lors de tâches de pointage, i.e. tâche de précision, il a 

été montré que la cinématique est également modifiée suite à une fatigue d’épaule. Par exemple, 

pour une tâche répétitive de martelage, Côté, Raymond, Mathieu, Feldman et Levin (2005) ont 

montré des similitudes dans le mouvement de participants fatigués ou blessés à l’épaule. Les 

participants des deux groupes voyaient la vitesse de pointe et l’accélération du coude 

significativement plus petite comparé au groupe sain non fatigué. Le groupe blessé a également 

eu des différences significatives de mouvement dans le poignet, que ce soit pour l’amplitude ou 

la vitesse de pointe. Dans les deux groupes, la cinématique de l’épaule n’a pas changé. Des 

stratégies sont ainsi mises en place par les participants, afin de compenser les effets néfastes de la 

fatigue ou d’une blessure sur le bras. Des observations similaires ont été faites dans des études 

impliquant d’autres types de mouvements linéaires, telles que le mouvement de sciage, 

mouvement d’attrapage ou encore de pointage à hauteur d’épaule (Cantú, Emery, & Côté, 2014; 

Côté, 2014; Qin et al., 2014; Yang et al., 2018). Cependant, il faut noter que malgré ces 

adaptations dues à la fatigue, la performance finale d’une tâche de pointage n’est pas affectée 

(Emery & Côté, 2012; Yang et al., 2018). La fatigue neuromusculaire de l’épaule se voit à la fois 

dans les muscles de l’épaule, et également dans la coordination épaule/coude dans le but de 

maintenir la position de l’effecteur terminal exacte. Pour résumer, lorsqu’un état de fatigue 

neuromusculaire de l’épaule survient, les patrons musculaires de l’épaule sont modifiés ainsi que 

sa stabilité dynamique. La cinématique en est affectée et ceci peut se voir au travers de tâches de 

pointage. L’étude de ces différences entre un état normal et un état fatigué est ce qui permettrait 

de pouvoir dissocier ces deux états. Comme l’objectif de ce mémoire est d’innover dans les tests 

cliniques de détection de la fatigue ou de problèmes neuromusculosquelettiques de l’épaule, 

l’étude de mouvements plans simples, tels que des tâches de pointage à hauteur d’épaule, semble 

adéquate.  

2.2 Méthodes de détection des blessures et de la fatigue 

neuromusculaire 

Il est important de dépister les risques de blessures pour éviter leur apparition. En effet la 

détection à un stade précoce permet une rééducation plus facile et rapide (Ljungqvist et al., 

2009). L’étude de la fatigue par participant permettrait notamment de pouvoir individualiser les 
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traitements. Plusieurs outils de tests cliniques existent. Ils peuvent être utilisés dans le cadre de 

dépistage de blessures ainsi que du suivi de patients, selon que sa condition s’améliore, se 

stabilise ou se détériore (Roy et al., 2015). Afin d’optimiser ces processus de dépistage de 

blessures, des recommandations ont été mises en place. Nous présenterons dans un premier temps 

les contraintes de mise en place et d’exécution auxquelles les tests cliniques doivent se plier 

(2.2.1). Ensuite, nous étudierons plus spécifiquement les tests cliniques de l’épaule (2.2.2). Nous 

critiquerons dans un premier temps ceux existant déjà en clinique pour la détection de troubles 

musculosquelettiques de l’épaule afin de voir les exigences auxquelles ils se plient (2.2.2.1) pour 

présenter ensuite les méthodes servant à détecter la fatigue musculaire (2.2.2.2). 

2.2.1 Cahier des charges d’un test clinique 

D’après le consensus du Comité International Olympique, un test clinique de dépistage des 

blessures doit être fiable avec des données qui soient répétables, et ce, quel que soit l’évaluateur 

prenant la mesure (Ljungqvist et al., 2009). Il faut également que le test soit sensible et 

spécifique, c’est-à-dire que d’une part le test doit pouvoir détecter toutes les personnes atteintes 

de la pathologie, et d’autre part être assez spécifique pour ne pas détecter des personnes non 

atteintes de ce trouble. Il doit également être, si possible, peu coûteux, facile d’utilisation et non 

invasif (Ljungqvist et al., 2009; Van den Bruel, Cleemput, Aertgeerts, Ramaekers, & Buntinx, 

2007). Cependant, il faut être conscient que les résultats des mesures effectuées lors d’un test 

clinique peuvent être entachées d’erreurs (Bruton, Conway, & Holgate, 2000). Tout d’abord, 

l’instrument en tant que tel peut causer par exemple des erreurs systématiques, s’il est déréglé, ou 

aléatoires en cas de bruit électrique (Cohen-Adad, 2018). Ensuite, les évaluateurs peuvent 

également avoir une façon différente de prendre des mesures, affectant ainsi la qualité finale de la 

mesure. Les variations individuelles et interindividuelles, d’origine biologique, peuvent 

également changer les mesures finales. En effet, les mêmes mesures peuvent donner des résultats 

différents en fonction du moment de la journée (Jasper, Häußler, Baur, Marquardt, & 

Hermsdörfer, 2009). Il est donc nécessaire d’évaluer les caractéristiques psychométriques des 

tests afin d’en déterminer leur pertinence d’un point de vue clinique. Des mesures existent à la 

fois pour estimer les erreurs aléatoires et systématiques et sont présentées ci-dessous.  
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- Répétabilité des mesures (erreurs aléatoires) 

Les erreurs aléatoires sont imprédictibles et l’étude de la répétabilité des mesures permet de les 

estimer (Bruton et al., 2000). Une bonne répétabilité permet de s’assurer que d’un jour à l’autre 

les mesures donnent un résultat similaire (de Vet, Terwee, Knol, & Bouter, 2006). Il s’agit d’un 

estimé de la performance du test clinique. C’est ce qui permet notamment de s’assurer de la 

bonne différenciation des personnes, ou alors de la similitude des résultats pour un même 

participant lors de deux jours différents et lors d’une prise de données par différents évaluateurs, 

malgré les erreurs de mesure. Les coefficients de corrélation intraclasse ou interclasse (CCI) sont 

les mesures de répétabilité les plus utilisées en science du mouvement (Shrout & Fleiss, 1979). 

Le coefficient de corrélation intraclasse permet de déterminer la répétabilité d’un jour à l’autre, 

tandis que le coefficient de corrélation interclasse permet de déterminer la répétabilité d’un 

évaluateur à l’autre. En fonction de la situation pour laquelle la répétabilité doit être analysée, il 

existe 10 formes différentes de calculer le CCI. Celles-ci sont toutes référencées dans Koo et Li 

(2016). Tout d’abord, il faut choisir le modèle, qui est associé aux types d’évaluateurs ayant pris 

les données. Si les évaluateurs ont été sélectionnés aléatoirement parmi un groupe d’évaluateurs 

aux compétences différentes, le modèle à un facteur à effets aléatoires sera choisi. Dans le cas où 

un seul évaluateur effectue la mesure, le modèle à deux facteurs à effets mixtes sera choisi. Enfin, 

nous utiliserons le modèle à deux facteurs à effets aléatoires si plusieurs évaluateurs aux 

compétences similaires auront effectué les mesures. Ensuite se pose la question du nombre de 

mesures prises en considération, soit le type de sélection. Si l’étude se fait sur la moyenne de 

plusieurs mesures (e.g. la moyenne de plusieurs évaluateurs, ou la moyenne de plusieurs 

répétitions), le type sera « multiple ». Tandis que si une seule mesure est prise en considération, 

le type sera simple. Pour finir, le dernier élément à prendre en compte est la définition. L’accord 

absolu (en anglais absolute agreement) sera utilisé dans le cas où les évaluateurs donnent les 

mêmes scores. Au contraire, la cohérence (en anglais consistency) sera utilisée dans le cas où un 

facteur est à ajouter entre les différents évaluateurs. Une fois ces trois caractéristiques établies, il 

est possible de choisir la forme adéquate pour le calcul du CCI. Puis, à partir de ces coefficients, 

le changement minimal détectable peut être calculé. Il représente la différence maximale entre 

deux mesures que 95% des personnes peuvent avoir (Beaton, Boers, & Tugwell, 2017) : 

 𝐶ℎ𝑎𝑛𝑔𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡 𝑚𝑖𝑛𝑖𝑚𝑎𝑙 𝑑é𝑡𝑒𝑐𝑡𝑎𝑏𝑙𝑒 = 1.96 ∗ 𝑠 ∗ √2 ∗ (1 − 𝐶𝐶𝐼) (1) 
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avec s, l’écart-type des mesures. 

Cependant, il faut être conscient que les tests statistiques ne reflètent pas la stricte vérité sur la 

répétabilité d’un test. Alors qu’il n’existe pas de seuil minimal à atteindre pour que la répétabilité 

d’un test soit considérée comme cliniquement acceptable, il faut prendre du recul par rapport à ce 

que les précédentes études affirment quant à la répétabilité de leurs tests (Bruton et al., 2000). Il 

faut aussi être conscient que la répétabilité est dépendante de la population d’intérêt et faire ainsi 

attention aux comparaisons entre études (Bruton et al., 2000). Pour ce faire, l’utilisation de 

graphiques Bland and Altman peut être utile (Giavarina, 2015). Ils permettent d’illustrer le degré 

de concordance entre deux mesures, avec en abscisse le moyenne des deux mesures et en 

ordonnée leur différence. Deux limites de concordance peuvent être tracées, correspondant à 

l’intervalle de l’écart-type ± 1.96.  Lorsque les valeurs des participants se retrouvent dans cet 

intervalle-là, elles sont interprétées comme étant concordantes entre les deux jours. En effet, cela 

signifie que les différences de valeurs entre les deux jours sont petites. Ainsi, plus les valeurs se 

rapprochent de 0, plus la concordance entre les deux jours l’est également. 

- Validité diagnostique (erreurs systématiques) 

Il est important de connaitre la validité diagnostique d’un test clinique afin de montrer à quel 

point ce test permet de décrire l’état réel du phénomène (Cohen-Adad, 2018). Lorsque la validité 

diagnostique est élevée, il y a alors très peu d’erreurs systématiques et les moyennes des mesures 

sont alors proches de la valeur vraie. Ceci permet au final de prédire l’apparition d’une blessure. 

L’erreur standard de mesure (SEM) permet notamment à partir du CCI d’avoir l’écart-type de la 

distribution de l’erreur de mesure. Ainsi, plus l’erreur standard de mesure est petite, moins le test 

donne des valeurs aléatoires (Weir, 2005).  

 𝑆𝐸𝑀 = 𝑠 ∗ √1 − 𝐶𝐶𝐼 (2) 

De plus, la sensibilité et la spécificité peuvent être calculées. La sensibilité représente la 

proportion de personnes réellement blessées étant détectées en tant que tel, tandis que la 

spécificité représente la proportion de personnes non blessées étant détectée comme saines. Ces 

deux mesures, à partir du tableau de vérité, se calculent de la façon suivante : 
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Tableau 2.1 Tableau de vérité 

 Personne blessée Personne non blessée 

Résultat positif au test Vrais positifs (VP) Faux positifs (FP) 

Résultat négatif au test Faux négatifs (FN) Vrais négatifs (VN) 

 
𝑆𝑒𝑛𝑠𝑖𝑏𝑖𝑙𝑖𝑡é =  

𝑉𝑃

𝐹𝑁 + 𝑉𝑃
∗ 100 

(3) 

 
𝑆𝑝é𝑐𝑖𝑓𝑖𝑐𝑖𝑡é =  

𝑉𝑁

𝑉𝑁 + 𝐹𝑃
∗ 100 

(4) 

Ces mesures sont utilisées pour la précision du test et sont obtenues en comparaison à un Gold 

Standard. Elles sont dépendantes de la valeur du seuil imposée pour différencier une personne 

blessée d’une personne non blessée. De ce fait, la spécificité et la sensibilité sont inversement 

reliées et les « courbes ROC », de l’anglais receiver operating characteristic 

(abscisse : 1-spécificité, ordonnée : sensibilité) permettent de voir cette relation. Bien qu’il soit 

difficile pour un test d’atteindre 100% en spécificité et en sensibilité, le fait de tracer ce type de 

courbe permet de se rendre compte quel est le meilleur test en terme de précision. Si la courbe est 

une diagonale, cela signifie que le test a 50% de chance de donner une bonne réponse (i.e. qu’une 

personne blessée soit réellement blessée). Par ailleurs, Roy et al. (2015) propose d’utiliser 

également les valeurs de prédiction positive (VP+), négative (VP-), le rapport de vraisemblance 

positif (RV+) et négatif (RV-) comme critère de validité diagnostique. Les valeurs de prédiction 

permettent de connaitre la probabilité de personnes blessées qui le sont réellement. Ces valeurs 

sont utilisées lorsque la prévalence est très faible. Les rapports de vraisemblance illustrent la 

chance d’avoir un test positif lorsqu’une personne est blessée comparé à si elle ne l’était pas. Par 

exemple, un rapport de vraisemblance positif de 4 signifie qu’une personne blessée a 4 fois plus 

de chance d’avoir un test positif que si elle n’était pas blessée. Dans le cadre clinique, un test doit 

donc être répétable, avec une spécificité et sensibilité élevées, afin qu’il puisse fournir des 

informations cohérentes aux professionnels de la santé et qu’il puisse détecter efficacement les 

personnes fatiguées et à risque de blessures. Ce sont ces caractéristiques métrologiques et 

psychométriques qu’il faudra évaluer lors de l’étude d’un nouveau test à instaurer en clinique. Il 
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sera donc nécessaire dans la suite de ce mémoire de valider la méthode mise en place pour la 

détection de fatigue au travers des mesures présentées dans cette sous-partie.  

2.2.2 Méthodes existantes 

2.2.2.1 Évaluation clinique des problèmes à la coiffe des rotateurs 

Les outils d’évaluation cliniques en place sur l’orthopédie de l’épaule sont nombreux et se 

retrouvent en deux catégories : les outils diagnostiques et les outils de mesure clinique. Il est 

important de déterminer s’ils représentent de bons outils de dépistage. Parmi toutes les blessures, 

les tendinopathies de la coiffe des rotateurs sont les plus présentes et incluent les syndromes 

d’abutement de l’épaule, les ruptures partielles (i.e. rupture d’une partie) et transfixiantes (i.e. 

rupture sur toute l’épaisseur) de tendon(s) (Tekavec et al., 2012). Roy et al. (2015) fait état des 

différents outils d’évaluation cliniques existant, avec leur validité diagnostique pour ensuite les 

agrémenter de recommandations cliniques, pour savoir dans quels cas les utiliser.  

- Outils diagnostiques 

Les deux principales catégories d’outils diagnostiques existant pour la détection de problèmes à 

la coiffe des rotateurs sont les tests physiques et l’imagerie médicale. Les tests physiques sont 

mis en place afin d’isoler une partie de l’épaule et de savoir s’il y a une déficience musculaire, 

indiquant une possible blessure (Itoi, 2013). Ces tests sont souvent utilisés par les cliniciens car 

faciles à mettre en place et rapides. Les tests les plus connus et spécifiques à la coiffe des 

rotateurs sont les tests de Jobe (Jobe & Moynes, 1982), aussi connus sous « empty can test », de 

Hawkins-Kennedy, de Neer, de l’arc de mouvement douloureux, de Gerber et de l’épreuve du 

bras tombant (Jain et al., 2013). L’association de plusieurs tests entre eux semble donner une 

validité diagnostique supérieure comparée à celle des tests pris isolément pour la détection de 

faiblesse au niveau de la coiffe des rotateurs (Sgroi, Loitsch, Reichel, & Kappe, 2018). En effet, 

ces tests peuvent difficilement être à la fois sensibles et spécifiques. Par exemple, alors que le test 

de Hawkins-Kennedy semble avoir une sensibilité élevée (sensibilité=0.92) dans le cas d’un 

syndrome d’abutement de l’épaule, sa spécificité n’est que de 0.25 (Çalış et al., 2000). Lorsque la 

spécificité augmente (spécificité=0.50), tel que dans Kelly, Brittle et Allen (2010), la valeur de 

sensibilité diminue (sensibilité=0.74). La combinaison de ce test avec un test ayant une 

spécificité plus élevée permettrait de faire un bon compromis, comme proposé dans Roy et al. 
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(2015). En effet, un test ayant une sensibilité élevée permettra d’exclure les personnes non 

atteintes par la pathologie à détecter, tout en gardant les personnes à risque d’être atteintes. À la 

suite de quoi, les tests ayant une spécificité élevée permettront de confirmer le diagnostic 

(Akobeng, 2007). Pour sa part, l’imagerie médicale, telle que l’ultrason, l’IRM et l’arthro-IRM, 

présente une sensibilité et une spécificité élevées pour la détection d’atteintes à la coiffe des 

rotateurs. Ce sont surtout les ruptures transfixiantes qui sont bien détectées puisqu’elles ont une 

sensibilité et une spécificité de minimum 0.85 à la fois pour l’ultrason (i.e. échographie), l’IRM 

et l’arthro-IRM (de Jesus, Parker, Frangos, & Nazarian, 2009). Bien que pour les ruptures 

partielles de la CR la sensibilité ne soit comprise qu’entre 0.67 et 0.83 pour ces types d’imagerie, 

la spécificité est de 0.93 minimum, ce qui fait que ces outils demeurent d’excellents outils de 

détection (Roy et al., 2015). Cependant, l’imagerie médicale est une technique coûteuse pour 

laquelle le temps d’attente peut être très long (Sistrom & McKay, 2005). C’est pourquoi le 

recours à ce type d’examen peut être limité.  

- Outils de mesure clinique 

Une multitude d’outils assez sensibles permettent d’évaluer la condition d’une atteinte à la coiffe 

des rotateurs du patient dans le temps. Ceci peut se faire notamment au travers de l’amplitude 

articulaire. En effet, si cette amplitude est réduite, cela peut signifier une détérioration ou 

amélioration de l’état de santé du patient (Mullaney, McHugh, Johnson, & Tyler, 2010). Les 

goniomètres et les inclinomètres sont les outils les plus fréquemment utilisés (Roy & Esculier, 

2011). Dans les cas particuliers de la rotation interne (RI) et rotation externe (RE), l’évaluation de 

l’amplitude articulaire active pour sujets asymptomatiques a une fiabilité intra-évaluateur de 

modérée à bonne en rotation interne (goniomètre, CCI=0.64-0.67 et inclinomètre, 

CCI=0.63-0.87) et de bonne à excellente en rotation externe (goniomètre, CCI=0.79-0.91 et 

inclinomètre, CCI=0.77-0.94) (Kolber et al., 2011). Lors de l’évaluation de la fiabilité de sujets 

symptomatiques, les valeurs de CCI sont également dans l’intervalle modéré à excellent en 

rotations interne et externe (goniomètre CCI= 0.60-0.96 et inclinomètre, CCI=0.73-0.97) (Roy et 

al., 2015; Shin, Ro, Lee, Oh, & Kim, 2012). Le goniomètre et l’inclinomètre peuvent de plus tous 

deux être considérés comme des outils intra- et inter-évaluateur fiables (Roy & Esculier, 2011). 

Cependant, il semble que des études complémentaires doivent être effectuées quant à la 

sensibilité du test et du changement minimal détectable (Roy et al., 2015). En ce qui concerne la 

force musculaire, les dynamomètres manuels et stationnaires présentent également une fiabilité 
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intra- et inter-évaluateur de bonne à excellente (Plotnikoff & MacIntyre, 2002). Le bilan 

musculaire manuel présente quant à lui des limites puisqu’il est souvent surévalué comme 

l’explique Dvir (1997). Decleve et al. (2020) ont mis au point un outil d’évaluation de la force de 

manière autonome en rotation interne et externe de l’épaule, le Self-Assessment Corner. Cet outil 

présente l’avantage d’éliminer l’influence de l’évaluateur, d’avoir des mesures très répétables 

d’un jour à l’autre (ICC>0.89) et d’être facile à mettre en place. Cependant, quelle que soit la 

méthode d’évaluation de la force, des limitations existent quant à l’évaluation de la sensibilité au 

changement puisqu’il manque de l’information sur le changement minimal détectable (Roy et al., 

2015). Par ailleurs, comme expliqué par Matias et Pascoal (2006), l’étude de la position et des 

mouvements scapulaires est adéquate pour analyser l’instabilité de l’épaule. En effet, une 

instabilité de l’épaule pourrait refléter un trouble. Pour ce faire, les mesures linéaires et 

angulaires peuvent être évaluées en clinique. Pour les mesures linéaires de la scapula, il existe le 

Lateral Scapular Slide Test (CCI=0.70-0.96 ) (Nijs et al., 2005) ou encore le test Lateral 

Displacement of the Scapula (CCI=0.69-0.89) qui ont des fiabilités intra- et inter-évaluateur de 

modérées à  excellentes (da Costa et al., 2010). Toutefois, aucune corrélation n’a été associée 

avec les facteurs de douleur ou d’incapacité suite à des questionnaires spécifiques aux blessures 

de l’épaule (Nijs et al., 2005). Ceci signifie que l’intérêt clinique de ces tests est limité. Les 

mêmes remarques peuvent être établies concernant les mesures angulaires de la scapula à l’aide 

d’un inclinomètre. Plusieurs études ont déjà montré des excellentes fiabilités inter- et 

intra-évaluateur (Johnson, McClure, & Karduna, 2001; Lewis & Valentine, 2008; Watson, 

Balster, Finch, & Dalziel, 2005), cependant l’intérêt clinique de ces mesures concernant l’étude 

de troubles à l’épaule reste encore flou. Bien que tous ces tests soient faciles à mettre en place et 

semblent peu coûteux, leur sensibilité au changement et leur intérêt clinique sont encore limités. 

Des tests de performance peuvent également être mis en place pour juger le niveau fonctionnel 

des participants. Parmi eux, il existe le Closed Kinetic Chain Upper Extremity Stability Test, le 

Constant-Murley Score ou encore le Functional Impairment Test-Head, Neck/Shoulder/Arm. 

Leur répétabilité peut être excellente (Blonna et al., 2012; Kumta, MacDermid, Mehta, & 

Stratford, 2012; Silva et al., 2019), cependant ils restent peu étudiés sur des participants à risque 

de blessure de la CR. Les tests de mesures cliniques peuvent être jumelés par des questionnaires 

d’autoévaluation, qui permettent de connaitre l’évolution de l’état de santé et la qualité de vie du 

patient (Lori, 2011). Le questionnaire Disability of the Arm, Shoulder and Hand (DASH) est un 
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excellent outil d’évaluation clinique. Il faut savoir que les questionnaires sont généralement écrits 

en anglais et que les versions DASH, QuickDASH et Western Ontario Rotator Cuff (WORC) 

sont, à notre connaissance, les seules validées au Québec (Dubert, Voche, Dumontier, & Dinh, 

2001; Fayad et al., 2009; Fayad et al., 2008; St-Pierre, Dionne, Desmeules, & Roy, 2015). La 

version française du DASH a en effet une excellente répétabilité intra-évaluateur, avec un CCI de 

0.95. Sa validité diagnostique est également intéressante puisqu’il existe de bonnes corrélations 

pour l’étude de l’invalidité perçue ou encore l’évaluation de la déficience (Fayad et al., 2008). La 

version plus courte de ce questionnaire, le QuickDASH, a également montré une excellente 

répétabilité (CCI=0.94) et une bonne validité diagnostique (Fayad et al., 2009). St-Pierre et al. 

(2015) ont proposé la version québécoise du WORC, en dénotant une excellente répétabilité 

(CCI=0.96), une bonne validité avec de fortes corrélations avec le DASH et très sensible aux 

changements. Dans le cas où le temps de mesure est restreint, le QuickDASH peut être utilisé à la 

place. Nécessitant que quelques minutes à remplir (contre 10 à 15 minutes pour les autres 

questionnaires), sa qualité métrologique n’en est pas affectée puisqu’elle demeure excellente 

(Gummesson, Ward, & Atroshi, 2006). Les questionnaires proposés ici semblent présenter 

d’excellentes qualités métrologiques et être sensibles aux changements. Cependant, il faut faire 

attention au fait que les questionnaires dépendent de la population donnée et que le sentiment de 

douleur peut en fausser les résultats. Un seuil peut difficilement être positionné pour savoir si une 

personne est blessée ou non. Les questionnaires sont d’excellents outils d’appréciation de 

l’évolution des patients, mais ne peuvent détecter une blessure en tant que telle. Pour résumer, les 

outils d’évaluation clinique qui existent pour la détection des troubles à la coiffe des rotateurs 

présentent des avantages et inconvénients qui leur sont propres. Parmi ceux-ci l’imagerie 

médicale est la méthode la plus efficace, avec une excellente validité diagnostique, mais reste une 

technique lourde et coûteuse et n’arrive donc qu’en complément. Les outils de mesure clinique 

présentent en général de bonnes qualités métrologiques pour connaitre l’évolution d’un patient 

dans le temps. Ils devraient cependant être complétés par des questionnaires d’autoévaluation. 

Afin de rester en adéquation avec les attentes des tests cliniques sur l’orthopédie de l’épaule, il 

faudrait que les mesures de répétabilité et de validité diagnostique de la méthode de détection de 

fatigue (mise en avant dans ce mémoire) soient calculés et tendent vers celles exposées dans cette 

sous-section.  
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2.2.2.2 Évaluation de la fatigue musculaire 

Comme présenté en section 2.1.1.2, la fatigue a deux origines : périphérique (c’est-à-dire des 

muscles) (Enoka & Stuart, 1992) et centrale (c’est-à-dire du système nerveux central) (Gandevia, 

2001). Dans le contexte de l’épaule, la différenciation des deux types de fatigue au sein d’un 

même test permettrait d’améliorer les protocoles de prévention au sein de la population et de 

spécifier des traitements plus adaptés. Or, à l’heure actuelle, les méthodes permettant de détecter 

de la fatigue neuromusculaire de l’épaule ne différencient pas efficacement et facilement les deux 

types de fatigue. Des questionnaires spécifiques à l’analyse de la fatigue existent. Parmi eux, il 

existe le Visual Analogue Scale (VAS). Celui-ci permet d’estimer quantitativement et de manière 

rapide et répétable la fatigue ainsi que le niveau d’énergie d’un participant sain et atteint de 

trouble du sommeil (Lee, Hicks, & Nino-Murcia, 1991). Alors que cette échelle sert 

essentiellement à détecter de la fatigue générale, telle que manque de motivation ou sommeil, elle 

a néanmoins été utilisée lors d’une étude suite à une fatigue musculaire (Leung, Chan, Lee, & 

Lam, 2004). Cependant, dans le cas des faibles intensités de contraction, de 0 à 15% de la force 

maximale, l’échelle de fatigue ne semble pas adaptée. Par ailleurs, il existe des échelles 

spécifiques à la quantification de l’effort investi pendant une tache de fatigue, telle que l’échelle 

RPE de Borg (Borg, 1998). Les VAS et nombre de Borg sont deux méthodes de détection de la 

fatigue fiables, car les scores corrèlent bien à la concentration de lactate dans le sang (Neely, 

Ljunggren, Sylvén, & Borg, 1992), qui est un biomarqueur de la fatigue (expliqué plus loin). Le 

nombre de Borg semble cependant meilleur que le VAS puisqu’il offre la possibilité au 

participant de s’exprimer oralement et reflète bien les hauts niveaux d’intensité. Cependant, le 

nombre de Borg ne semble pas être tout le temps un très bon indicateur de l’intensité de 

l’exercice, comme montré dans l’article de Chen, Fan et Moe (2002). Ceci est probablement dû 

au fait que l’échelle de Borg mesure l’effort et non pas la fatigue (Pageaux, 2016). Une autre 

possibilité d’étudier la fatigue est d’en analyser ses biomarqueurs. Ceux spécifiques à la fatigue 

sont ceux rendant compte essentiellement de l’acidose et de la déplétion en ATP, de la 

surproduction d’espèces réactives à l’oxygène et des réactions inflammatoires. L’utilisation de 

plusieurs biomarqueurs à la fois rendrait plus facilement compte de la fatigue (Stenholm et al., 

2010). Les deux plus courants et fiables lors des analyses sont la concentration de lactate et 

d’interleukine-6 qui augmentent pendant un exercice et apparition de fatigue (Finsterer, 2012; 

Ostrowski, Rohde, Zacho, Asp, & Pedersen, 1998; Tesch, Sjödin, Thorstensson, & Karlsson, 
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1978). Cependant même s’il s’agit d’indicateurs fiables de la fatigue, et qu’ils permettent de voir 

l’évolution de l’adaptation du corps humain à l’exercice, la collecte de données se fait de manière 

invasive puisqu’il faut récupérer les concentrations dans des échantillons sanguins. Actuellement, 

la technique la plus utilisée pour l’étude de la fatigue est l’électromyographie de surface 

(Lindström, Kadefors, & Petersén, 1977). Piper (1912) a été le premier à montrer le lien entre la 

baisse de la fréquence de l’EMG et l’arrivée de la fatigue. Mais ce n’est que depuis la moitié du 

XXème siècle que les études sur l’utilisation de l’EMG et la fatigue se sont intensifiées, 

notamment grâce au développement des techniques d’enregistrement de signaux myoélectriques, 

devenues plus efficaces (Cifrek, Medved, Tonković, & Ostojić, 2009). L’amplitude du signal de 

la moyenne quadratique de l’EMG augmente progressivement à mesure que la fatigue apparait 

(Edwards, R. G. & Lippold, 1956). Une autre façon de procéder est de faire l’analyse 

fréquentielle du spectre de l’EMG. D’après Lindström, Kadefors et Petersén (1977), le spectre de 

puissance du signal EMG est décalé vers les plus basses fréquences lors de la fatigue. En effet, 

lors de la fatigue, la vitesse de propagation des potentiels d’action des unités motrices est ralentie. 

En général, la fréquence médiane, et la fréquence moyenne sont calculées. Elles correspondent 

respectivement à la fréquence divisant le spectre en deux parties de même énergie et à la 

fréquence moyenne calculée sur tout le spectre d’énergie. Une baisse de 8% de la fréquence 

moyenne du trapèze supérieur est un signe de fatigue, selon une étude menée par Oberg, Sandsjö 

et Kadefors (1990). Cependant, lors de l’enregistrement de données EMG pendant un exercice 

dynamique, la détection de la fatigue musculaire peut être faussée. C’est ce qui a été constaté par 

Petrofsky (1979), qui, dû à l’échauffement des muscles, l’amplitude de la moyenne quadratique a 

diminué et la fréquence médiane a augmenté. Or, l’analyse des signaux est assez complexe, 

puisqu’une bonne visualisation des signaux en amont est nécessaire et que plusieurs traitements 

sur signaux sont à effectuer avant de pouvoir les analyser (Ekstrom, Soderberg, & Donatelli, 

2005). De plus, l’EMG requiert de l’évaluateur une bonne connaissance de l’anatomie humaine et 

de l’expérience afin de bien positionner les électrodes. En effet, un mauvais positionnement peut 

entraîner une mauvaise interprétation des signaux (Hermens, Freriks, Disselhorst-Klug, & Rau, 

2000). Aussi, l’EMG de surface ne peut pas capter l’activité musculaire des muscles en 

profondeur. Pour contrer à ce problème, des électrodes intramusculaires peuvent être utilisées 

(Alenabi, Dal Maso, Tétreault, & Begon, 2016; Alenabi, Jackson, Tétreault, & Begon, 2014). Ces 

électrodes sont beaucoup moins sensibles au problème de diaphonie (i.e. interférence des 
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signaux) par rapport à l’EMG de surface et le signal recueilli est ainsi plus spécifique. Cependant, 

elles ne captent le signal que d’un plus petit volume, elles sont plus chères et requièrent une 

expertise encore plus avancée pour leur placement, qui est invasif (Allen, Brookham, Cudlip, & 

Dickerson, 2013). Par ailleurs, l’EMG ne permet pas à elle seule de détecter de la fatigue centrale 

et doit, pour ce faire, être combinée avec de la stimulation nerveuse percutanée (Merton, 1954). 

Elle s’opère avec une stimulation électrique surimposée du nerf moteur pendant une contraction 

maximale du muscle innervé (Boyas & Guével, 2011). Si, suite à cette stimulation nerveuse, le 

pic de force de la contraction maximale est plus élevé, cela met en avant la présence de fatigue 

centrale. En effet, le transfert d’information ne se fait plus bien et l’action volontaire d’effectuer 

le mouvement est amoindrie. Malheureusement, cette association de technique soit ne peut pas 

être déployée sur tous les types de muscle (e.g. l’épaule) soit son installation s’avère longue et 

difficile à mettre en place (Lepers, 2010). Une alternative est alors de combiner 

l’électromyographie de surface avec de la stimulation magnétique transcrânienne (Taylor & 

Gandevia, 2001). Cette méthode permet de mettre en avant la présence d’un changement dans la 

conduction de l’information supraspinale, ainsi que de l’inhibition et de l’excitation corticales 

lorsque couplées à de l’EMG (Gandevia, 2001). Mais encore une fois l’instrumentation est lourde 

et coûteuse (Gruet et al., 2014). D’autres méthodes non invasives permettent de détecter de la 

fatigue, telles que la sonomyographie, la spectroscopie proche infrarouge ou encore la 

mécanomyographie (Al-Mulla, Sepulveda, & Colley, 2011). Cependant ces dernières sont 

souvent utilisées en association à de l’EMG (Ibitoye, Hamzaid, Zuniga, & Abdul Wahab, 2014; 

Shi, Zheng, Chen, & Huang, 2007; Taelman et al., 2011) et ne permettent pas, elles non plus, de 

différencier une fatigue centrale d’une fatigue périphérique. Même si les tests existants pour 

l’étude de la fatigue sont de très bons outils, tels que l’EMG, ils peuvent difficilement être utilisés 

en clinique puisque chronophages. Il n’existe pas de test clinique à proprement parlé. Il y a donc 

un intérêt à trouver une nouvelle méthode pour détecter la fatigue neuromusculaire, qui soit facile 

à mettre en place cliniquement. C’est ainsi que nous nous sommes tournés vers la Théorie 

Cinématique des mouvements humains rapides, présentée dans la section suivante (2.3). 

2.3 La Théorie Cinématique des mouvements humains rapides 

Les tests cliniques présentés ci-dessus pour la détection des troubles à l’épaule ou bien de la 

fatigue neuromusculaire étant insuffisants, il est alors nécessaire de se tourner vers d’autres 
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outils. Pour rappel, un test clinique doit être répétable avec des mesures à la fois spécifiques et 

sensibles. Il faut également qu’il soit facile à utiliser, abordable et accessible (Ljungqvist et al., 

2009). De plus, la section 2.1.2.2 nous a appris que le contrôle moteur fin est modifié en cas de 

fatigue musculaire à l’épaule, dans des tâches telles que de pointage (Côté, 2014). L’étude de la 

fatigue musculaire de l’épaule au travers de l’analyse cinématique de ces gestes semble être une 

façon innovante de procéder. Par ailleurs, comme la fatigue peut être à la fois centrale et 

périphérique, des tests intégrant une évaluation à la fois cognitive et motrice seraient tout à fait 

adéquats. Une modélisation efficace du mouvement humain permettant d’évaluer le système 

neuromusculaire (SNM) est requise. Afin de choisir adéquatement le modèle, plusieurs 

conditions sont nécessaires. Tout d’abord, il faut que le modèle soit adapté à l’analyse du 

mouvement cinématique du membre supérieur. Le modèle doit également pouvoir permettre la 

représentation des mouvements réels et être physiologiquement plausible. Son utilisation doit être 

facile, c’est-à-dire avec un système de capture du mouvement ergonomique, et avec peu 

d’interaction nécessaire par l’évaluateur pour diminuer le risque d’erreurs de mesure et avoir des 

données répétables. A ce jour, et d’après la liste des exigences à satisfaire, les modèles de la 

Théorie Cinématique des mouvements humains rapides mise en place en 1995 par le Pr. Réjean 

Plamondon semblent les plus appropriés et seront ceux à l’étude dans ce mémoire (Plamondon, 

1995a, 1995b, 1998; Plamondon, Feng, & Woch, 2003). La Théorie Cinématique permet de faire 

l’étude du contrôle moteur et a été utilisée lors de plusieurs études neuromusculaires. Le 

paradigme de cette théorie repose sur la lognormalité des mouvements, c’est-à-dire que la 

cinématique du mouvement humain est modélisée par une fonction lognormale dont les 

paramètres sont physiologiquement identifiables. Il est nécessaire dans un premier temps de 

présenter les fondements de cette théorie (2.3.1) afin de mieux la comprendre et des moyens 

nécessaires à son application. La reconstruction des données sera abordée (2.3.2) avec la 

présentation de différents modèles utiles (2.3.2.1) et des moyens à disposition pour évaluer leur 

performance (2.3.2.2). Après cet état de l’art théorique, nous aborderons la mise en application de 

la théorie (2.3.3), avec notamment une présentation du système de capture du mouvement.  

2.3.1 Les fondements théoriques 

La théorie a en fait d’abord été mise en place sur les gestes simples, tels que les gestes de 

pointage (Plamondon, 1995a, 1995b), pour ensuite être étendue à des mouvements plus 
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complexes, tels que les tâches d’écriture (Plamondon & Djioua, 2006). Elle permet l’étude du 

système neuromusculaire (SNM) au travers de sa cinématique. Graphiquement, la sortie du profil 

de vitesse d’un mouvement humain tel qu’un geste de pointage a une forme de cloche 

asymétrique. La Théorie Cinématique postule que cette cloche asymétrique est en fait modélisée 

par une fonction lognormale. Il s’agit donc de la réponse impulsionnelle du SNM qui a un profil 

de vitesse en forme de lognormale.  

Le SNM peut être approché comme étant une boite noire regroupant la partie des aires 

motrices -là où part la commande- aux muscles -là où le mouvement est généré-. La boite noire 

est formée par une infinité de sous-systèmes linéaires (i.e. entités neuronale, musculaire ou 

neuromusculaire) reliés entre eux de manière hiérarchique et parallèle (Plamondon, 1995a). C’est 

la sortie de cette boite noire qui nous intéresse et que nous analyserons. Plamondon et al. (2003) 

ont mathématiquement montré que la réponse impulsionnelle d’un système neuromusculaire tend 

vers une lognormale. Ce phénomène est expliqué notamment par l’existence d’une relation de 

proportionnalité des sous-systèmes linéaires, si le nombre de sous-systèmes tend vers l’infini. En 

effet, la réponse impulsionnelle de chaque sous-système peut être vue comme le produit de la 

convolution de tous les sous-systèmes précédents. Ces sous-systèmes étant des fonctions réelles 

et non négatives, le Théorème Central Limite prévoit sous ces conditions que la réponse 

impulsionnelle converge vers une fonction lognormale (Plamondon et al., 2003). Ce postulat a 

ensuite été vérifié expérimentalement dans Plamondon, Feng et Djioua (2008). Les propriétés du 

SNM peuvent ainsi être exprimées en termes de temps de délai lognormaux (« logtime delays ») 

et temps de réponse lognormaux (« logresponse times »). Mathématiquement, la réponse 

impulsionnelle d’un système linéaire i peut ainsi s’écrire sous la forme suivante : 

 
𝛬𝑖(𝑡; 𝑡0, µ𝑖 , 𝜎𝑖

2) =
1

𝜎𝑖√2𝜋(𝑡 − 𝑡0𝑖)
exp {−

1

2𝜎𝑖
2

[ln(𝑡 − 𝑡0𝑖) − 𝜇𝑖]²} (5) 

avec μ le temps de délai lognormal, σ le temps de réponse lognormal et t0 le décalage 

spatio-temporel. Il s’agit en fait de l’instant où la commande est envoyée vers le SNM.  

D’un point de vue théorique, la cinématique du mouvement ressemble à une fonction lognormale. 

La réponse impulsionnelle d’un système linéaire est définie par l’équation (5). C’est cette 

équation qui va nous servir dans le reste de ce mémoire, et notamment à en analyser l’évolution 

de ses paramètres. Le profil de vitesse d’un mouvement humain est défini comme une 
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superposition de fonctions lognormales (O’Reilly & Plamondon, 2009). Nous allons voir dans la 

prochaine sous-section (2.3.2) comment se fait ce lien entre fonction lognormale et mouvement, 

puis expliquer ainsi le processus de reconstruction de la vitesse.  

2.3.2 Reconstruction de la vitesse 

Lorsqu’une personne effectue un mouvement, sa cinématique peut être décomposée en fonctions 

lognormales. La reconstruction de la cinématique du mouvement se fait ainsi dans un souci de 

résolution inverse (i.e. affecter des valeurs à un modèle). En d’autres termes, lorsqu’une personne 

effectue un mouvement, celui-ci peut être recréé sur un modèle existant basé sur l’interaction de 

fonctions lognormales. Ainsi, pour reconstruire la vitesse finale du mouvement, il faut affecter 

des valeurs au modèle en suivant les données expérimentales. Afin de recréer le mouvement, 

plusieurs modèles ont été mis en place : le modèle Delta-Lognormal pour les mouvements de 

simple pointage et le mouvement Sigma-Lognormal pour les mouvements plus complexes. Nous 

allons ainsi présenter ces deux modèles dans un premier temps (2.3.2.1). Par ailleurs, il est 

primordial que les données reconstruites suivent les données empiriques. Il faut que la 

reconstruction du profil de vitesse soit correcte et réponde à un certain standard d’optimisation à 

chaque extraction. C’est pour cela que nous présenterons ensuite l’évaluation des modèles 

(2.3.2.2) afin de s’assurer du bon ajustement entre le modèle et la réalité.  

2.3.2.1 Présentation des modèles 

Bien que plusieurs modèles aient été mis en place pour modéliser le mouvement humain selon la 

Théorie Cinématique (Plamondon & Djioua, 2006), nous nous pencherons sur les deux 

principaux : le modèle Delta-Lognormal et le modèle Sigma-Lognormal. 

Le modèle Delta-Lognormal est spécialement utilisé pour les mouvements simples, tels que les 

simples traits de crayon ou les gestes de pointage. En effet, ce modèle est utilisé 

lorsqu’uniquement deux groupes neuromusculaires sont considérés : le groupe agoniste, vu 

comme le groupe permettant d’initier le mouvement et d’amener l’effecteur terminal à sa cible, et 

le groupe antagoniste, vu comme le groupe permettant d’aller en sens contraire à l’agoniste et de 

freiner et/ou arrêter le mouvement. C’est la synergie de ces deux groupes qui permet de générer 

le mouvement final. Le profil de vitesse final est alors vu comme la lognormale agoniste à 

laquelle la lognormale antagoniste est soustraite (Équation 6 et Figure 2.5). La commande 
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envoyée à chacun des groupes neuromusculaires se fait au même instant t0 et leur action est mise 

à l’échelle par l’amplitude de chacun des deux groupes (D1 pour l’agoniste et D2 pour 

l’antagoniste). L’équation Delta-Lognormale est la suivante : 

 ∆𝛬(𝑡) = 𝐷1𝛬1(𝑡) − 𝐷2𝛬2(𝑡) (6) 

Avec 𝛬(𝑡) exprimée en (5) et avec « 1 » faisant référence au système agoniste et « 2 » au 

système antagoniste.  

 

Figure 2.5 Reconstruction Delta-Lognormale d'un trait simple 

 

Lorsque le mouvement plan devient plus complexe, et qu’il n’est plus possible de parler de 

synergie agoniste/antagoniste, le modèle Sigma-Lognormal est utilisé. Ce modèle introduit les 

notions de trajectoire et de point pivot, puisque la direction du mouvement change. En fait, le 

mouvement est décomposé en un ensemble de trajectoires ayant chacune un angle de départ et 

une direction propre. Ces trajectoires tournent autour d’un point pivot et décrivent un arc de 

cercle. La plupart du temps il s’agit d’un point virtuel, puisqu’il n’est là que pour reconstruire la 

trajectoire du mouvement. Dans le cas d’un mouvement en arc de cercle, ce point pivot pourrait 

cependant être associé au coude. C’est ainsi que les angles de départ θs et de fin θe sont introduits 

dans l’équation finale de reconstruction du mouvement. La vitesse du mouvement est ainsi 

décrite comme une somme vectorielle de chacune de ses composantes i : 
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𝑣⃗(𝑡) =  ∑ 𝐷𝑖 [
𝑐𝑜𝑠(𝜃𝑖(𝑡))

𝑠𝑖𝑛(𝜃𝑖(𝑡))
]

𝑁

𝑖=1

𝛬𝑖(𝑡; 𝑡0𝑖 , µ𝑖 , 𝜎𝑖
2) = [

𝑣𝑥(𝑡)
𝑣𝑦(𝑡)

] (7) 

avec 

 
𝜃𝑖(𝑡) =  𝜃𝑠𝑖 +

(𝜃𝑒𝑖 − 𝜃𝑠𝑖)

2
∗ 𝑒𝑟𝑓𝑐 (

𝜇𝑖 − ln (𝑡 − 𝑡0𝑖)

𝜎𝑖√2
) (8) 

erfc(x) représente la fonction d’erreur complémentaire et s’écrit : 
2

√𝜋
∫ 𝑒−𝑡²𝑑𝑡

∞

𝑥
. 

L’ensemble des trajectoires définit le plan d’action. Il permet en fait de relier chaque trajectoire 

aux différentes cibles virtuelles définissant le mouvement. Ces derniers concepts sont représentés 

dans la  

Figure 2.6 pour une explication plus visuelle.  

 

Figure 2.6 Plan d'action d'un trait simple avec mise en évidence des angles de départ θs et de fin 

θe de la composante agoniste 

 

Pour résumer, la cinématique du mouvement humain peut être modélisée à partir des modèles 

Delta- et Sigma-Lognormaux. Le premier modèle est utilisé dans le cas de simples gestes de 

pointage, tandis que le deuxième modèle permet de recréer tous types de mouvements plans. Les 

paramètres définissant les fonctions lognormales sont reconstruits à partir de données empiriques. 

Il est donc primordial que la reconstruction de la vitesse soit optimale et que la qualité de 

reconstruction des données soit évaluée. 

θs 

θe 
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2.3.2.2 Évaluation de la reconstruction de la courbe 

Comme les données empiriques récupérées sont extraites à partir des modèles présentés 

ci-dessus, il est nécessaire d’avoir un modèle fiable. La reconstruction du profil de vitesse se fait 

grâce à l’algorithme sous-optimal Xzero (O’Reilly & Plamondon, 2009). A partir des 

coordonnées xy du trait effectué, la vitesse est reconstruite par dérivation. Le profil de vitesse est 

décomposé en plusieurs « trajectoires » de vitesse à partir de points caractéristiques de la courbe 

(e.g. début et fin de la fonction lognormal, points d’inflexion etc.). Ensuite l’optimisation de 

reconstruction se fait sur chaque « trajectoire » du profil de vitesse, entre la courbe réelle et la 

courbe reconstruite. L’erreur de régression (=fonction d’ajustement) a un impact direct sur les 

valeurs numériques et le contrôle de celle-ci permet une reproduction optimale des données. 

C’est ainsi que le rapport signal sur bruit, sur lequel est basée l’optimisation, est extrait (RSB). 

Deux principales composantes sont prises en compte pour l’évaluation du RSB (O'Reilly, C., 

2012): 

- La grandeur physique. L’optimisation peut se faire soit en position (vis-à-vis de la 

trajectoire), soit en vitesse (vis-à-vis de la cinématique). Comme les modèles utilisés se 

font sur la cinématique du mouvement, il est plus intéressant de baser l’optimisation sur la 

vitesse. En effet, même si un décalage sur la trajectoire peut être perçu suite à une 

optimisation en vitesse, les paramètres du modèle ne seront pas altérés s’il y a eu 

compensation à cause d’une erreur locale suite à une optimisation en position.  

- La définition du bruit d’ajustement. Les mesures de l’erreur absolue et de l’erreur 

quadratique peuvent être prises en compte. Cette dernière semble donner de manière 

générale de meilleurs résultats d’ajustement et est préférée. En effet, l’erreur d’ajustement 

quadratique est également distribuée sur tout le profil de vitesse, alors que l’erreur 

absolue va également permettre des erreurs localisées sur certaines portions du signal. 

Suite à ces deux aspects, le RSB est calculé comme suit : 𝑅𝑆𝐵 = 10𝑙𝑜𝑔 (
𝑆

𝐵
), avec 𝑆 = ∫ 𝑣𝑡²𝑑𝑡 et 

l’erreur quadratique 𝐵 = ∫(𝑣𝑟𝑒𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡𝑟𝑢𝑖𝑡𝑒(𝑡) − 𝑣𝑟é𝑒𝑙𝑙𝑒(𝑡))²𝑑𝑡). Ainsi le calcul du RSB de cette 

manière va permettre d’éviter l’omission ou l’ajout erroné d’une lognormale dans la 

reconstruction du signal en suivant le modèle Sigma-Lognormal. Une reconstruction est 

considérée comme excellente si le RSB>25 dB (O'Reilly, C., 2012). Dans l’étude du mouvement 

humain au travers du modèle Delta-Lognormal (donc lorsque le nombre de lognormales est fixé à 
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2), la qualité de la reconstruction du signal au travers du RSB permet d’évaluer la qualité du 

contrôle moteur du participant. De son côté, lors de la reconstruction du mouvement humain par 

le modèle Sigma-Lognormal, l’étude du RSB/Nblog (Nblog correspondant au nombre de 

lognormales utilisées dans la reconstruction du signal) représente une mesure plus adéquate pour 

l’évaluation de la qualité du contrôle moteur. Lorsque le RSB/Nblog augmente, cela signifie que 

la qualité du contrôle moteur est meilleure. La bonne reconstruction du profil de vitesse est ainsi 

essentielle afin de s’assurer que les données extraites définissent adéquatement une lognormale.  

2.3.3 Application de la théorie 

La Théorie Cinématique a déjà été appliquée dans d’autres analyses du contrôle moteur, telles 

que l’analyse de la maladie de Parkinson (Lebel, Nguyen, Duval, Plamondon, & Boissy, 2017, 

2018a, 2018b; Nadeau et al., 2018), de l’effet de l’âge (Plamondon, O'Reilly, Rémi, & Duval, 

2013; Woch, Plamondon, & O’Reilly, 2011), des commotions cérébrales (Faci, Désiré, 

Beauchamp, Gagnon, & Plamondon, 2020), des enfants atteints de troubles déficit de l’attention 

avec ou sans hyperactivité (Faci, Nguyen, et al., 2020), etc. Ce sont les paramètres du profil de 

vitesse lognormal de l’effecteur terminal (i.e. le bout du doigt) qui sont analysés. Pour mettre en 

application la Théorie Cinématique, des feuilles guides sont utilisées pour aider le participant à 

effectuer son geste (Figure 2.7). O'Reilly, C., Plamondon et Lebrun (2014) ont proposé neuf tests 

pour l’analyse du contrôle moteur au travers de la Théorie Cinématique. Dans l’ensemble, le 

fonctionnement est similaire pour chacun des neuf tests. Les participants doivent dessiner sur la 

feuille guide des tâches de pointage (par exemple un trait simple ou un triangle) à partir d’un 

point de départ spécifique. Au signal sonore, le participant doit tracer le dessin de la feuille guide 

rapidement jusqu’à la zone finale : 

- Traits simples : Il s’agit du test le plus basique. Le stimulus peut être auditif ou visuel. Ce 

test examine la capacité d’une personne à réagir à un stimulus auditif ou visuel aussi 

rapidement que possible. Cependant, comme les temps de réaction à un signal auditif ou 

visuel sont différents, respectivement 228 et 247 ms, il faudra toujours garder le même 

type de signal de départ. Nous pourrons connaitre le temps auquel la commande motrice 

est envoyée suite à un stimulus auditif et visuel respectivement (Faci, Boyogueno Bidias, 

Plamondon, & Bergeron, 2018; Jain, A., Bansal, Kumar, & Singh, 2015).  
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- Oscillations à vitesse maximale : Ce test sert à évaluer l’aspect biomécanique du sujet 

quant aux propriétés rythmiques de son avant-bras ou sa main (Bou Hernandez, Fischer, 

& Plamondon, 2015). 

- Oscillations synchronisées : Ce test permet d’évaluer la capacité de synchronisation du 

sujet avec un tempo bien défini.  

- Compromis vitesse/précision : Ce test est principalement utilisé pour étudier l’habileté 

d’un participant à réagir à des contraintes spatiales et temporelles et à savoir coordonner 

ses mouvements (O’Reilly & Plamondon, 2013).  

- Triangles : Ce test permet d’évaluer la capacité des participants à séquencer des 

mouvements simples pour effectuer des mouvements complexes (O'Reilly, C. & 

Plamondon, 2010). 

 

Figure 2.7 Feuilles guides pour : A) Traits simples ; B) Oscillations à vitesse maximale et 

oscillations synchronisées ; C à F) Compromis vitesse/précision ; G à I) Triangles 

A B 

C D F E 

G H I 
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Les données sont recueillies à l’aide d’une tablette Wacom Cintiq 13HD reliée à un ordinateur 

(Faci, Boyogueno Bidias, Plamondon, & Bergeron, 2020). Cette tablette transportable est simple 

d’utilisation car elle possède tout le processus à l’intérieur de son système. Le programme 

d’acquisition Sign@medic permet à la fois d’émettre le signal sonore une fois que le stylet est 

détecté sur le point de départ, afficher la feuille guide et recueillir les données. Par ailleurs, les 

faux départs peuvent également être détectés (si le participant effectue son trait avant le signal 

sonore) et le trait est affiché sur la tablette pendant qu’il est tracé afin d’aider l’évaluateur à juger 

la qualité du trait pour le rejeter ou non. Les feuilles pour guider le mouvement des participants 

sont directement intégrées dans le système et peuvent être changées automatiquement. Elles 

peuvent être interchangées en fonction du bras dominant du participant (i.e. s’il est droitier ou 

gaucher). De plus la tablette possède une excellente résolution puisque les données sont 

enregistrées à 200 Hz et avec 200 lignes par millimètre pour la résolution spatiale horizontale 

(Faci et al., 2018). Les données récupérées sont les coordonnées spatiales du trait, qui lorsque 

dérivées donnent la vitesse d’exécution du trait. Ce sont ces données qui sont ensuite comparées 

au modèle pour en extraire les paramètres des lognormales. L’extraction des paramètres se fait au 

moyen du logiciel Script Studio (O’Reilly & Plamondon, 2007, 2009). Les paramètres sont alors 

extraits, dont voici leur signification (Figure 2.8): 

- t0, D, θs et θe sont des paramètres associés à la commande motrice. Dans le cas du modèle 

Delta-Lognormal, t0 fait référence au moment auquel la commande motrice est émise pour 

initier un mouvement. Il ne doit pas être confondu avec le moment où le signal sonore de 

départ est émis (t=0 s) ni avec le temps de réaction (RT) mesuré au moment où la 

personne commence son mouvement. Il représente en fait le moment à partir duquel le 

cerveau envoie une commande motrice aux muscles, une fois que le son a été émis. Il 

arrive donc après le signal sonore de départ, mais avant le temps de réaction, puisqu’un 

délai est nécessaire afin que la commande motrice se propage et que suffisamment de 

cellules musculaires soient recrutées afin d’initier effectivement le mouvement. Dans le 

modèle Sigma-Lognormal, comme il existe des t0 pour chaque trajectoire, ceux-ci font 

référence à la coordination du mouvement. Ils indiquent le temps auquel la commande est 

émise afin que le mouvement final soit coordonné, s’enchaine bien et que la trajectoire 

finale soit adéquate. Ensuite le paramètre D fait référence à l’amplitude de la trajectoire 

de chaque lognormale. Pour finir, les angles θs et θe sont respectivement associés aux 
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angles initiaux et finaux de la trajectoire lors d’un mouvement reconstruit au travers du 

modèle Sigma-Lognormal. 

- μ et σ sont des paramètres associés à la réponse impulsionnelle et ont une connotation 

temporelle sur la réponse du système neuromusculaire. Ils représentent, sur une échelle 

logarithmique, respectivement le temps de délai et le temps de réponse de la réponse 

impulsionnelle. Le temps de délai μ représente le temps nécessaire avant d’arriver à la 

moitié du mouvement. Il peut être associé à la rapidité générale du système 

neuromusculaire à réagir à une commande. Lorsque μ augmente, cela signifie que le 

système neuromusculaire met plus de temps à réagir à la commande. Le temps de réponse 

σ décrit quant à lui la durée du mouvement et une augmentation de ce paramètre signifie 

que le mouvement est plus lent.   

Par ailleurs, à partir de ces paramètres Plamondon et al. (2003) en a proposé de nouveaux : 

- Mode : Il s’agit du temps auquel l’amplitude de la réponse impulsionnelle lognormale 

atteint sa valeur maximale. Une augmentation de ce paramètre signifie que le temps pour 

atteindre la vitesse maximale du tracé est plus long. 

 𝑀 = 𝑡0 +  𝑒𝜇−𝜎² (9) 

- Médiane : Il s’agit du temps auquel l’intégrale sous la courbe atteint la moitié de sa 

valeur, et donc que la moitié de la distance planifiée est exécutée. Une augmentation de ce 

paramètre signifie que le mouvement est exécuté plus lentement. 

 𝑚 = 𝑡0 + 𝑒𝜇 (10) 

- Temps de délai : Il s’agit d’une évaluation globale d’un système neuromusculaire à réagir 

à une commande. Une augmentation de ce paramètre signifie que la réaction à la 

commande se fait plus lentement. 

 𝑡̅ = 𝑡0 +  𝑒𝜇+0.5𝜎² (11) 

- Temps de réponse : Il s’agit de la réponse impulsionnelle d’un système neuromusculaire. 

s² correspond à la mesure de l’étendue de la réponse impulsionnelle dans le temps. Une 
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augmentation de ce paramètre signifie que le temps pour exécuter le mouvement est plus 

long. 

 
𝑠 = (𝑡̅ − 𝑡0)√(𝑒𝜎² − 1) (12) 

- Asymétrie : Elle correspond à la forme de la courbe. Une plus grande asymétrie signifie 

que le mode se translate vers la gauche, avec un pic de vitesse plus petit, mais sans 

changer la position de la médiane. Cela signifie donc que le pic va être atteint plus 

rapidement, mais qu’il sera plus petit et que le temps de mouvement sera plus long. Si σ 

augmente, alors l’asymétrie augmente. 

 𝐴𝑐 = 1 − 𝑒−𝜎² (13) 

- Temps de conduction : Il s’agit de la propagation de la commande, c’est-à-dire le temps 

mis par la commande pour être envoyée du cerveau à son exécution. (TR=temps de 

réaction) 

 𝑇𝐶 = 𝑇𝑅 − 𝑡0 (14) 

 

Figure 2.8 Courbe lognormale et définition des différents temps la caractérisant 

 

Pour résumer, la tablette est ergonomique et les paramètres sont extraits automatiquement à partir 

du profil de vitesse des traits grâce aux logiciels d’extraction. Elle permet de détecter des troubles 

neuromusculaires au travers des paramètres extraits. Qu’en est-il de la fatigue neuromusculaire ? 

Il faut pouvoir adapter le montage expérimental pour mettre plus en activation les muscles de la 

coiffe des rotateurs.  
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CHAPITRE 3 RATIONNELLE DU PROJET, HYPOTHESE ET 

OBJECTIFS SPECIFIQUES 

3.1 Rationnelle du projet 

La revue de littérature a montré que l’activation musculaire est modifiée lors de gestes de 

pointage à hauteur d’épaule en cas de fatigue musculaire à l’épaule. Les gestes de rotation 

externe et interne de l’épaule permettent d’activer respectivement l’infra-épineux et le 

sous-scapulaire. Ces deux muscles de la coiffe des rotateurs sont souvent impactés par les 

blessures. Par ailleurs, elle a notamment permis de mettre de l’avant les limitations dans le 

domaine du dépistage de la fatigue musculaire de l’épaule. En effet, bien que les outils existants 

de détection de la fatigue musculaire soient efficaces, ils peuvent difficilement être instaurés en 

clinique. Par ailleurs, il semble compliqué de différencier une fatigue centrale d’une fatigue 

périphérique en clinique, dans le cas spécifique de l’épaule. La mise en place d’une solution 

innovante de détection de fatigue, utilisable en clinique pourrait combler ce manque. Comme 

l’épaule est l’une des articulations les plus touchées par des problèmes musculo-squelettiques et 

plus particulièrement la coiffe des rotateurs, nous nous sommes intéressés à cette région. Les 

qualités métrologiques et psychométriques du test à instaurer en clinique pour la détection de 

fatigue à la coiffe des rotateurs devraient concorder avec celles des tests déjà existants et 

spécifiques à l’orthopédie de l’épaule. L’utilisation de la Théorie Cinématique des mouvements 

humains rapides semble être une technique efficace à l’analyse du contrôle moteur et requiert un 

dispositif expérimental facile d’implémentation. Comme le modèle Sigma-Lognormal peut être 

vu comme une généralisation des différents modèles de reconstruction (et notamment du 

Delta-Lognormal), c’est celui que nous avons choisi d’étudier pour l’ensemble du projet. 

3.2 Hypothèse de recherche 

Au travers des informations énoncées ci-dessus, nous avons fait l’hypothèse que l’étude du 

mouvement humain à hauteur d’épaule et au travers de la Théorie Cinématique pourrait permettre 

de détecter de la fatigue neuromusculaire de l’épaule. Ce mémoire cherche donc à vérifier que la 

fatigue neuromusculaire de l’épaule peut être détectée au travers d’une solution innovante qu’est 

la Théorie Cinématique et qu’elle puisse être implantable en clinique.  
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3.3 Sous-objectifs 

Pour cela, trois sous-objectifs ont été mis en place :  

1. Mettre en place une solution innovante permettant de détecter la fatigue neuromusculaire 

de l’épaule et d’en suivre l’évolution par participant. 

2. Préciser le type de fatigue détectable : fatigue périphérique, fatigue centrale et pouvoir en 

distinguer les muscles affectés. 

3. S’assurer de la répétabilité des données extraites lors des mouvements, suivant le modèle 

de la Théorie Cinématique.  

  



38 

CHAPITRE 4 ARTICLE 1: CENTRAL AND PERIPHERAL SHOULDER 

FATIGUE PRE-SCREENING USING THE SIGMA-LOGNORMAL 

MODEL: A PROOF OF CONCEPT 

Les résultats de ce chapitre sont présentés sous la forme d’un article coécrit par Anaïs Laurent, 

Réjean Plamondon et Mickaël Begon. Cet article a été accepté pour publication en avril 2020 au 

numéro spécial « Graphonomics and Your Brain on Art, Creaticity, and Innovation » de 

Frontiers in Human Neuroscience, et présentement sous presse. Il s’agit d’une extension d’un 

article de conférence Pre-Screening for Central or Peripheral Shoulder Fatigue using the 

Sigma-lognormal Model, présentée en Juin 2019 à la conférence internationale International 

Graphonomics Society, pour laquelle j’ai obtenu le prix du meilleur article et de la meilleure 

présentation étudiante. Il traite des sous-objectifs 1 et 2 énoncés en 0. Ce chapitre met en avant 

une preuve de concept permettant de détecter de la fatigue musculaire de l’épaule au travers de la 

Théorie Cinématique et de vérifier le type de fatigue détectable. La méthode a été développée par 

Anaïs Laurent, Réjean Plamondon et Mickaël Begon. Le recrutement de participants, la collecte 

et le traitement de données ainsi que les analyses statistiques ont été réalisés par Anaïs Laurent. 

L’interprétation des résultats a été faite par Anaïs Laurent, Réjean Plamondon et Mickaël Begon. 

La rédaction de la première version de l’article a été faite par Anaïs Laurent, ensuite Réjean 

Plamondon et Mickaël Begon l’ont révisée plusieurs fois de manière critique. La version finale a 

été approuvée par tous les auteurs. 

 

Keywords: Sigma-Lognormal model, Kinematic Theory of Rapid Human Movement, central 

fatigue, peripheral fatigue, rotator cuff, handwriting, shoulder.  
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Abstract 

Background: Clinical tests for detecting central and peripheral shoulder fatigue are limited. The 

discrimination of these two types of fatigue is necessary to better adapt recovery intervention. 

The Kinematic Theory of Rapid Human Movements describes the neuromotor impulse response 

using lognormal functions and has many applications in pathology detection. The ideal motor 

control is modeled and a change in the neuromuscular system is reflected in parameters extracted 

according to this theory. 

Objective: The objective of this study was to assess whether a shoulder neuromuscular fatigue 

could be detected through parameters describing the theory, if there is the possibility to 

discriminate central from peripheral fatigue, and which handwriting test gives the most relevant 

information on fatigue. 

Methods: Twenty healthy participants performed two sessions of fast stroke handwriting on a 

tablet, before and after a shoulder fatigue. The fatigue was in internal rotation for one session and 

in external rotation during the other session. The drawings consisted of simple strokes, triangles, 

horizontal and vertical oscillations. Parameters of these strokes were extracted according to the 

Sigma-Lognormal model of the Kinematic Theory. The evolution of each participant was 

analyzed through a U-Mann-Whitney test for individual comparisons. A Hotelling’s T² test and a 

U-Mann-Whitney test were also performed on all participants to assess the group evolution after 

fatigue. Moreover, a correlation among parameters was calculated through Spearman coefficients 

to assess intrinsic parameters properties of each handwriting test. 

Results: Central and peripheral parameters were statistically different before and after fatigue 

with a possibility to discriminate them. Participants had various responses to fatigue. However, 

when considering the group, parameters related to the motor program execution showed 

significant increase in the handwriting tests after shoulder fatigue. The test of simple strokes 

permits to know more specifically where the fatigue comes from, whereas the oscillations tests 

were the most sensitive to fatigue.  

Conclusion: The results of this study suggest that the Sigma-Lognormal model of the Kinematic 

Theory is an innovative approach for fatigue detection with discrimination between the central 

and peripheral systems. Overall, there is a possibility to implement the setting for clinics and 

sports personalized follow-up. 
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4.1 Introduction 

One hundred million workers in the European population suffer from chronic musculoskeletal 

disorders and pain (Bevan, 2015). Direct and indirect costs for treating them are expensive, as 

they accounted respectively for up to $796.3 billion (which represents 5.2% of the national gross 

domestic product) and $130.7 billion in the US population per year between 2009 and 2011 

(Initiative, 2014). Shoulder is considered to be one of the most affected joints, as it represents the 

third cause of clinical consultation after the lumbar and cervical regions. Disorders at the rotator 

cuff in the shoulder region represents 50 to 85% of all shoulder musculoskeletal diseases in 

Québec (Roy et al., 2015). Overhead and arm elevation repetition movement is an important risk 

factor (Ebaugh et al., 2006; Hagberg & Wegman, 1987; Svendsen et al., 2004). In fact, while 

performing these movements, neuromuscular fatigue generates muscular and kinematic 

adaptations (Ebaugh et al., 2006; Gaudet, Tremblay, & Begon, 2018), which can lead to 

musculoskeletal disorders (Beach, Whitney, & Dickoff-Hoffman, 1992). Sports requiring this 

kind of motion are then more affecting its players, like in volleyball, baseball, tennis, etc. (Joshi, 

Thigpen, Bunn, Karas, & Padua, 2011; Mullaney, McHugh, Donofrio, & Nicholas, 2005; Wang 

& Cochrane, 2001; Wilk et al., 2009). Detecting shoulder fatigue at an early stage could be a 

meaningful approach to avoid shoulder injuries. 

Neuromuscular fatigue corresponds to “any exercise-induced loss of ability to produce force with 

a muscle or muscle group” (Taylor et al., 2006). It can be decomposed into two categories: 

central fatigue (Gandevia, 2001) and peripheral fatigue (Enoka & Stuart, 1992). Central fatigue 

implies the neural system: the voluntary activation and information conduction for movement 

execution are dysfunctional (Boyas & Guével, 2011; Sesboüé & Guincestre, 2006). Central 

fatigue can come from the supraspinal and spinal areas. Peripheral fatigue involves the muscles: 

in that case, the muscular excitation is impaired. It can cause for example a deterioration in the 

action potentials propagation or in the excitation-contraction coupling responsible for contraction 

(Sesboüé & Guincestre, 2006). A poor metabolite substrates supply can also be a consequence of 

peripheral fatigue, implying also an alteration of the excitation-contraction coupling (Boyas & 

Guével, 2011). The output force is reduced and the contractile mechanisms are dysfunctional 

(Bigland‐Ritchie & Woods, 1984). In all cases, fatigue is different depending on the task 

(duration, weight lifted) and on the type of contraction (Chaffin et al., 2006a).  
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Several methods for detecting fatigue already exist. Numerous scales have been developed which 

are fatigue and task specific (Dittner, Wessely, & Brown, 2004). For example, the Visual 

Analogue Scale is a reliable scale used to analyze a global fatigue and has already been used for 

muscular fatigue (Lee et al., 1991). However, this method is not so accurate for low intensities 

contractions (Leung et al., 2004). The Perceived Exertion Force is commonly used in fatigue 

studies, with the Borg’s scale (Borg, 1998) and in comparison to other scales, it seems to be one 

of the most accurate (Neely et al., 1992). However, results from this scale have to be analyzed 

carefully as it remains subjective (Chen et al., 2002). Objective approaches for fatigue detection 

also exist. One of the most frequently used is the electromyography (EMG) which was first 

employed by Piper (1912), according to Cifrek et al. (2009). Parameters such as the amplitude of 

the root mean square of the EMG signal increase with fatigue, as more motor units are recruited 

for the same amount of force produced (Merletti, Rainoldi, & Farina, 2004). The mean or median 

frequency of the power spectrum density decreases, as the velocity of action potentials is slowed 

down (Al-Mulla, M. R., Sepulveda, & Colley, 2012; Edwards, R. G. & Lippold, 1956; Lindström 

et al., 1977). A complication with EMG is the quality of the signal to be assessed. It is essential 

to have good anatomical knowledge for electrodes placement, in order to avoid crosstalk 

problems as much as possible, which can lead to misinterpretations in the results analysis (Farina, 

Merletti, Indino, & Graven-Nielsen, 2004; Hermens et al., 2000; Merletti, Rainoldi, & Farina, 

2001). EMG presents some difficulties for clinical evaluation as the electrode placement and 

signal treatment is time-consuming. There is also the possibility of using biomarkers as for 

example lactate concentrations (Finsterer, 2012; Tesch, Sjödin, Thorstensson, & Karlsson, 1978). 

Its intracellular concentration is supposed to diminish with the apparition of fatigue. 

Nevertheless, even if they are accurate methods, they remain invasive and hard to implement 

easily. Other non-invasive methods are employed for peripheral fatigue detection, such as 

sonomyography, near-infrared spectroscopy, mecanomyography or acoustic myography (Al-

Mulla, Mohamed R. et al., 2011; Huang, Zheng, Chena, He, & Shi, 2007; Ibitoye et al., 2014; 

Mancini et al., 1994; Shi et al., 2007). However, most of these techniques have to be 

synchronized with EMG to detect muscle fatigue and they cannot assess central fatigue. On the 

other hand, central fatigue can be evaluated either with percutaneous nerve stimulation –with an 

electrical nerve stimulation- or transcranial magnetic stimulation –with a nerve cells magnetic 

stimulation- (Gandevia, 2001; Rozand et al., 2015; Taylor & Gandevia, 2001) during maximal 
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contractions. If the stimulation evokes an extra-force, it suggests that central fatigue is present 

(Merton, 1954). One more time, EMG can complement the methods to detect central and 

peripheral fatigue. Moreover, transcranial magnetic stimulation requires a magnetic coil to 

stimulate the motor cortex, which can interfere with EMG recordings (Valero-Cabré, Pascual-

Leone, & Coubard, 2011). In complement, percutaneous nerve stimulation is to our knowledge, 

so far not applicable to all muscles and requires an experimental set up lengthy and difficult to 

implement (Palmieri, Ingersoll, & Hoffman, 2004). This increases the risk of experimental 

misinterpretations, thus the difficulty to transpose it to a clinic. It is then necessary to find a 

method for detecting central and peripheral shoulder fatigue, which would be usable in clinics on 

a daily basis. 

It has been shown that the Kinematic Theory of rapid human movements describes accurately the 

neuromotor control (Plamondon, 1995a, 1995b). This theory is based on the analysis of the 

velocity profiles of the end effector of a movement, like the finger, the wrist, the arm, the 

shoulder, the head, the trunk, the eye movements, etc. These movements can be modeled using 

lognormal functions, which depict the impulse response of the neuromuscular system of a 

participant (Plamondon et al., 2008). Thus, both central and peripheral information can 

theoretically be extracted from the movement reconstruction (Plamondon et al., 2003). In 

comparison, the Minimum-Jerk model (Flash & Hogan, 1985; Hogan, 1984) postulates that end 

effector trajectories are chosen by the central nervous system (CNS) such that the time integral of 

the squared magnitude of hand jerk is minimal, which is equivalent to maximizing the 

smoothness of the trajectory. Both approaches describe the same bell-shaped velocity using 

different analytical equations. Working with the Minimum-Jerk model does not give access to the 

command profile sent by the CNS. It is assumed that the alpha motoneuron signals, at the muscle 

level, correspond to a movement trajectory. This representation does not take into account the 

instant when the movement command is sent to the end-effector, neither the time required by the 

CNS to build and send the appropriate signals to the motor cortex neurons or the moment when 

the muscle starts to contract. The Minimum-Jerk does not give access to the central and 

peripheral information that we are investigating in this paper (Djioua & Plamondon, 2010). For 

these reasons, the Kinematic Theory was preferred to the Minimum-Jerk model for movement 

reconstruction. Moreover, the Kinematic Theory has been used in several pathologies for motor 

control studies, such as attention deficit hyperactivity disorder (Laniel, Faci, Plamondon, 
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Beauchamp, & Gauthier, 2019), Parkinson’s disease (Lebel et al., 2017, 2018a, 2018b; Nadeau et 

al., 2018), stroke risk factors (O’Reilly & Plamondon, 2011), concussion (Faci, Désiré, et al., 

2020) and it requires a non-invasive, low cost and plug-in-play experimental set-up made up of a 

digitizing tablet connected to a laptop. Its most recent implementation is ergonomic and very easy 

to use (Faci et al., 2018). Since during a shoulder fatigue the kinematic parameters and the fine 

motor control are modified (Qin et al., 2014), we hypothesized that the Kinematic Theory of 

rapid human movements may be relevant to monitor and assess shoulder fatigue analysis through 

graphomotricity. The objective of this work is to report a feasibility study aiming at the objective 

detection of muscular fatigue and the discrimination of central and peripheral fatigue, in an 

economical and non-invasive way, with the Kinematic Theory of rapid human movements. 

4.2 Methods 

4.2.1 Participants 

Eleven males and nine females took part in the experiment. They were all healthy active adults 

(age: 23.2±3.2 years, height: 173±8.3 cm, mass: 71.7±10.0 kg, 18 right-handed and 2 left-

handed). All participants were free of any upper-limb musculoskeletal disorder and had no 

history of shoulder surgery or neurological disease in the past. The study was approved by the 

research ethics committee of Polytechnique Montréal (CER-1819-23 v.3).  

4.2.2 Experimental part 

Participants completed two sessions in which they performed four series of fast strokes on a 

tablet before and after a task of shoulder fatigue. The two sessions were similarly performed, at 

the exception that the fatigue task targeted the shoulder external or internal rotators (session 1 and 

2 randomly). There were at least three days of rest between the two sessions to avoid the 

participants to be still fatigued at the beginning of the second session. The process for each 

session was the following (Figure 4.1C): participants first had to execute the four series of fast 

strokes and then to alternate between a task of fatigue and a series of fast strokes. The series 

consisted of drawing simple strokes, triangles, horizontal oscillations and vertical oscillations in a 

random sequence. 
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The trajectory of fast strokes was recorded on a Wacom Cintiq 13HD tablet  (Faci et al., 2018; 

Faci, Boyogueno Bidias, et al., 2020). The tablet was positioned such that the participant’s 

fingertip touched the bottom of the tablet when the shoulder was 90° flexed. Participants had to 

position the stylus on the starting point of the tablet (Figure 4.1A). They started their movement 

as fast as possible at an audible stimulus (“bip” at 1 kHz for 500 ms) which was emitted after a 

random and unpredictable delay between 1 and 10 s. Depending on the task, a different guide-

screen was displayed to help participants get the right movement (see further details regarding the 

protocol in O'Reilly, C. et al. (2014)).  

- A) Simple strokes: Participants were asked to draw 30 simple strokes from a starting point 

to a broad finish area. At the end of each stroke, participants had to maintain the stylus on 

the finish area for at least 1 s. A training period of 5 to 10 strokes was carried out before 

the recording. 

- B) Triangles: 30 triangles had to be drawn, passing through 3 points in the same 

clockwise or anticlockwise direction -chosen by the participant- and they had to wait with 

their stylus on the tablet for at least 1s at the end. A training period was also carried out 

before the recording.  

- C) Horizontal and D) vertical oscillations: 10 s of oscillations at maximal speed between 

two parts spaced 50 mm apart were performed between two audible stimuli. After the 

second signal, stylus kinematics was still recorded until the participant completely 

stopped and maintained the stylus on the tablet for at least 1s. Only one trial was 

registered in these cases, without any training period to avoid fatiguing participants with 

these two maximal speed tests. 
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Figure 4.1 Experimental set-up. (A) Position of the participant while drawing strokes. (B) Setup 

of the participant on the dynamometer for the fatigue protocol. (C) Chronology of a session. T 

corresponds to a series of fast strokes (simple strokes, triangles, horizontal and vertical 

oscillations) and F to a task of fatigue. 

The fatigue task consisted in repetitive submaximal dynamic contractions (concentric – 

continuous passive mode) at 90°/s (70° of amplitude) in internal or external rotation on an 

isokinetic dynamometer (CON-TREX ® MJ; Snaittach, Germany). Participants were securely 

fastened using a belt so as not to move their back. Their arm was positioned at 30° of elevation 

(Figure 4.1B). A training period was allocated to familiarize the participant with the isokinetic 

effort and to warmup. To determine a target zone of 50±7.5% of their maximum voluntary 

contraction, participants performed first a maximum voluntary isokinetic contraction in external 

rotation (or internal rotation during the other session). At each external rotation (or internal 

rotation) the participant was instructed to reach this target zone and to rest during the internal 

rotation (or external rotation). The Borg CR10 Scale (Borg, 1998) which varies from 0 (no effort 

at all) to 10 (the hardest exercise ever made) was asked every minute, to monitor perceived 

exertion. Stopping criteria of the fatigue trials were similar to those defined in Yang et al. (2018): 

(i) Borg number reached 9/10, (ii) three consecutive fails in reaching the target zone, (iii) after 

30, 20, 15 and 10 minutes for the first, second, third and fourth exercise of fatigue, respectively. 

The participants were not aware of these criteria. Verbal encouragements were provided as soon 
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as the performance was outside the target zone. The number of Borg has been recorded for 19 

participants in external rotation and 18 participants in internal rotation.  

4.3 Sigma-Lognormal Model 

Data captured using the tablet were modeled according to the Kinematic Theory paradigm 

(Plamondon, 1995a, 1995b). This theory describes the velocity profile of an end effector as the 

synergetic impulse response of neuromuscular systems. Each of these systems is made of an 

infinite of subsystems, which are linked with a proportionality relationship between their 

cumulative time delays. From this postulate it is then predicted, according to the Central Limit 

Theorem (Plamondon et al., 2003) that the impulse response of a neuromuscular system tends 

toward a lognormal shape. 

 𝑣⃗𝑖 (𝑡 − 𝑡0)= 𝐷⃗⃗⃗𝑖𝛬𝑖(𝑡; 𝑡0𝑖, µ𝑖 , 𝜎𝑖
2), (1) 

where i represents one lognormal, shifted with a time t0 with a command amplitude D; µ and σ 

representing timing properties of each lognormal such that: 

 
𝛬𝑖(𝑡; 𝑡0𝑖 , µ𝑖 , 𝜎𝑖

2) =
1

𝜎𝑖√2𝜋(𝑡−𝑡0𝑖)
exp {−

1

2𝜎𝑖
2 [ln(𝑡 − 𝑡0𝑖) − 𝜇𝑖]²}. (2) 

In the case of a simple pointing task, the movement is seen as a synergy of two neuromuscular 

systems: an agonist and an antagonist. The agonist one is made up of muscles generating the 

desired action, whereas the antagonist system is made up of muscles working in the opposite 

direction of the desired movement. To that extent, agonist and antagonist lognormals can be 

distinguished based on the starting angle θsi (see equations 4 and 5). If the starting angle of the 

lognormal points toward the movement direction, the lognormal is agonist. If it points toward the 

opposite direction, the lognormal is antagonist. In that case, the resulting velocity can be 

expressed as the velocity of the agonist minus the antagonist lognormals. For more complex 

planar movements, the velocity can be described using a vector summation of lognormals. In that 

case, trajectories to reconstruct the movement are circle arcs which connect virtual targets 

defining an action plan. This means that the number of lognormals describing a movement 

corresponds to the number of virtual targets representing its trajectory (O’Reilly & Plamondon, 

2009; Plamondon & Djioua, 2006). 
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𝑣⃗(𝑡) = ∑ 𝑣⃗𝑖(𝑡;  𝑡0𝑖 , 𝜇𝑖, 𝜎𝑖
2

𝑁

𝑖=1

) (3) 

 

=  ∑ 𝐷𝑖 [
𝑐𝑜𝑠(𝜃𝑖(𝑡))

𝑠𝑖𝑛(𝜃𝑖(𝑡))
]

𝑁

𝑖=1

𝛬𝑖(𝑡; 𝑡0𝑖 , µ𝑖 , 𝜎𝑖
2); 𝑁 ≥ 2 

(4) 

 

 
𝜃𝑖(𝑡) = 𝜃𝑠𝑖 +

(𝜃𝑒𝑖 − 𝜃𝑠𝑖)

2
[1 + erf (

ln (𝑡 − 𝑡0𝑖) − 𝜇𝑖

𝜎𝑖√2
)] (5) 

These lognormal profiles have been observed and confirmed time and again in the last 15 years 

(see Plamondon (2020) for an extended survey (O'Reilly, Christian, Plamondon, Landou, & 

Stemmer, 2013; Plamondon, Djioua, & Mathieu, 2013)), which led to postulating and 

formalizing the guiding principle subtending the present research program: the Lognormality 

Principle (Plamondon, 2020; Plamondon, O'Reilly, et al., 2013). According to this paradigm, the 

emergent lognormality of the neuromuscular impulse response of a given human motor system is 

a basic global feature reflecting the behavior of individuals who are in perfect control of their 

movements. The production of complex movements is accomplished by time superimposing and, 

summing up lognormal vectors, with the goal of minimizing their number in a given task, to 

produce efficient and fluent gestures and optimize the energy required to generate them. In this 

context, it is expected that neuromuscular fatigue will affect the lognormal parameters extracted 

from reconstructing a given set of gestures produced by a subject. 

The main parameters describing a lognormal were extracted using an in-house software referred 

to as Script Studio (O’Reilly & Plamondon, 2009) and were splitted into four categories, which 

are resumed in the Supplementary Material (Plamondon, 1995b; Plamondon et al., 2003). Five 

parameters are regulated from the input level and they describe the central system command: (i) 

the time that takes the brain to perceive the stimulus and emit the command to the 

musculoskeletal system: t0 (s). It has to be differentiated to the stimulus onset, which is T=0 s 

(O'Reilly, Christian et al., 2013) and the reaction time (RT) measured by the instant of movement 

onset. In other words, t0 refers to the moment when a population of neurons sends a motor 

command, it occurs after the audible stimulus is perceived and the motor command is prepared; 

(ii) Δ(t0) (s), which reflects the rhythmicity of an input command. It represents the time elapsed 
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between two successive t0 and is used in the oscillations only; (iii) the amplitude of the lognormal 

command: D (mm), which corresponds to the distance covered by the resulting lognormal; (iv) 

the starting and (v) ending angles of the lognormal: θs and θe (rad). They describe the action plan 

made up of the lognormals.  

Two parameters describe the timing properties of the neuromuscular system,, in other terms the 

peripheral system of a participant: (vi) the logtime delay or the time taken to reach half of the 

distance movement on a logarithmic scale: µ (ln (s)). It corresponds to the rapidity of a reaction 

to a command by a system; (vii) the logresponse time or the time taken from the neuromuscular 

system to respond to a command on a logarithmic scale: σ (ln(s)). It is also linked to the 

movement duration and is a measure of the asymmetry of the lognormal.  

The last two main parameters describe the global state of the neuromotor system: (viii) the 

number of lognormals required to reconstruct the velocity profile of the movement: Nblog; and 

(ix) the measure of the quality of the movement reconstruction, Signal-to-Noise Ratio: SNR (dB). 

They are completed with one derived parameter, (x) the SNR/Nblog (dB), that is used as a 

performance criterion and represents the motor control fluency of a gesture. The lognormality 

principle predicts that the ideal movement converges toward a lognormal profile. When the 

SNR/Nblog increases, the movement is closer to the ideal one, as postulated by the lognormal 

behavior (Plamondon, O'Reilly, et al., 2013). 

For our study, five derived parameters were also calculated for each type of strokes, representing 

the motor program execution (see equations in Supplementary Material). They give information 

about the velocity at which someone will react or execute a command, and the quality of its 

response: (xi) the mode (s), that is the time at which the maximum value of the lognormal 

impulse response is reached; (xii) the median (s), that is the time at which the half value of the 

integral under the lognormal curve (50% of the covered distance) is reached; (xiii) the time delay 

(s) which represents the rapidity of a neuromuscular system to respond to a command; (xiv) the 

response time (s) which is a measure of the spread of the impulse response; (xv) the asymmetry 

which characterizes the shape of the lognormal.  

A last parameter, not from the theory, was also extracted: (xvi) the reaction time (RT) (s) that is 

the time needed to start the movement after a stimulus. In the present study, it was computed as 

the time required to reach 10% of the maximal velocity during the test. From this parameter, we 
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calculated (xvii) RT-t0 (s) which is the duration of the command propagation (Woch & 

Plamondon, 2001). 

4.3.1 Data formatting 

The lognormals extracted from each test were split into components as follows. For the simple 

strokes, two lognormals that defined the largest agonist and largest antagonist components were 

analyzed (Figure 4.2A). Strokes composed by only one lognormal were classified as agonists 

(Laurent, Plamondon, & Begon, 2019). For the triangles, strokes were decomposed into the three 

largest lognormals explaining stroke 1, stroke 2 and stroke 3 (Figure 4.2B). It was manually 

checked that triangles were properly reconstructed. Those whose lognormals did not describe 

their correct trajectory where rejected. It is noticed when the starting angle of the reconstruction 

did not point toward the stroke direction. For oscillations, strokes were split into three phases 

(Figure 4.2C): acceleration (0-2 s), stable (2-10 s) and deceleration (10 s and more) phases. 

Lognormals whose amplitude was lower than 50 mm were considered as artefacts and rejected. 

The remaining lognormals were then classified according to the gesture performed. For the 

horizontal oscillations (vertical oscillations in the other case), if the cosine (sine in the other case) 

of the starting angle was positive, the lognormals were considered as an external rotation 

movement, otherwise they were considered as an internal rotation movement. For each type of 

strokes, and each participant, lognormals having at least one parameter outside the mean ± 3SD 

were rejected. The proportion of lognormals retained by tests is reported in section 43.  

 



50 

 

Figure 4.2 Different categories of Lognormals for each test. (A) Original velocity profile (blue) 

of a simple stroke, with its decomposition into agonist and antagonist components. (B) Original 

velocity profile (blue) of a triangle with an extraction of the Lognormal corresponding to the first, 

second or third stroke. Dashed grey lines correspond to other Lognormals used for reconstruction 

but not analyzed. (C) Original velocity profile (blue) of the oscillations, with the three-phase 

separation. The reconstruction of the velocity profile for oscillations is similar to the one of 

triangles, except that there are only agonist Lognormals, as the movement is fluent and stops only 

after the 10s.  

4.3.2 Statistical analyses 

To assess the evolution of each participant after fatigue, individual comparisons using a paired 

U-Mann-Whitney test (non-parametric paired t-test) were completed. This test was performed 

using all the Lognormals of the 30 strokes and depending on the type of fatigue (ER or IR). For 

the simple strokes and the triangles, 16 parameters were compared, the statistical significance 

level was thus set at p<0.00031 (i.e. 0.05/16) after Bonferroni correction. For the oscillations, 

SNR, SNR/Nblog and Nblog were not analyzed as there was only one value with the oscillations, 

the significance level was set at p<0.0042 (i.e. 0.05/12).  

For group comparisons (n=20) t0, D, µ, σ, |cos(θs)|, |cos(θe)|, mode, median, time delay, response 

time, Nblog, SNR and SNR/Nblog were chosen for the simple strokes and triangles. For the 
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oscillations, Δ(t0), D, µ, σ, mode, median, time delay, response time, Nblog, SNR, SNR(dB)/Nblog 

were selected. Parameters of the oscillations were extracted from the stable phase. Only the SNR 

and SNR/Nblog were calculated from the whole signal. Due to signals recording problems, the 

data of four participants were rejected for the analysis of the Nblog, SNR and SNR/Nblog for the 

vertical oscillations during an internal rotation fatigue and of one participant, for the horizontal 

oscillations during an internal rotation fatigue. 

A non-parametric paired Hotelling’s T² test on each series of fast strokes was first performed 

including all the parameters. This multivariate test assessed whether there are statistical 

differences between the two conditions (without and with fatigue) considering all the parameters. 

When the test was statistically significant (p<0.05), the non-parametric paired U-Mann-Whitney 

test was performed on each parameter separately. The statistical significance was set at 

p<0.00385 (0.05/13) for the simple strokes and the triangles and at p<0.0042 (0.05/12) for the 

oscillations. Comparisons were performed on all lognormals, considering separately agonist and 

antagonist components for the simple strokes, except for the Nblog, SNR and SNR/Nblog, as the 

whole signal was considered. No such distinctions between lognormals were made for the 

triangles and the oscillations since no supplementary information could be assessed. The Cohen’s 

d effect size was also calculated to estimate the importance of the parameters evolution after 

fatigue. As referred in Sawilowsky (2009) the description for magnitude is the following: 

d(0.01)=very small, d(0.20)=small, d(0.50)=medium, d(0.80)=large, d(1.20)=very large and 

d(2.0)=huge. 

Correlation matrices were finally calculated to assess the relationships between parameters. The 

correlation between the reaction time and t0 was assessed to determine the importance of using t0 

for central system analyses and the correlation of t0 with µ to evaluate the independence of 

parameters related to the central and peripheral systems. To do so, Spearman coefficients were 

evaluated on the mean of each parameter by test. Statistical significance was set at p<0.05. 

4.4 Results 

The filtering of data led to retain lognormals with properties verifying the conditions mentioned 

in section 4.3.1. The proportion of the lognormals retained out of the entire set of strokes drawn 

by test, is illustrated in Figure 4.3. The proportions are similar pre and post fatigue. It is observed 
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that horizontal and vertical oscillations have the highest amount of lognormals retained (between 

88.7±0.04% and 91.4±0.04%), whereas triangles count the lowest numbers of them (73.7±0.08% 

pre fatigue versus 73.1±0.11% post fatigue). Simple strokes have around 84% of lognormals 

retained. 

 

Figure 4.3 Proportion of Lognormals retained by test. 

4.4.1 Effects of fatigue by participant 

4.4.1.1 Torques and Borg number 

As depicted in Figure 4.4, the participants experienced internal rotation (IR) or external rotation 

(ER) fatigue differently. The ER fatigue trials lasted longer than the IR ones (15±9.4 min versus 

3.9±1.6 min). We observed also that the time necessary to fatigue after each series of strokes 

decreased for the ER fatigue (respectively 15, 8.9, 6.2 and 5.1 min) whereas it stayed quite stable 

for the IR fatigue (3.9, 3.2, 3 and 2.7 min). However, for both fatigues, the number on the Borg 

Scale was similar (7.7±1.4 for the ER fatigue and 7.9±1.1 for the IR fatigue). Despite the shorter 

time to fatigue, participants perceived intense effort in IR.  
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Figure 4.4 Means and standard deviations of the duration of fatigue (left) and the perceived 

exertion on the Borg scale (right) of the participants during each of the four fatigue sessions. 

4.4.1.2 Kinematic parameters 

The proportion of participants affected in their parameters by fatigue is presented in Table 4.1. 

Both central and peripheral systems were affected by fatigue in each stroke of each test, as 

preliminary reported in Laurent et al. (2019), for both ER or IR fatigue. Parameters affected by 

fatigue were not necessarily the same among all participants and neither was their evolution. This 

inter-subject variability is illustrated in Figure 4.5, where four velocity profiles are drawn pre- 

and post fatigue, characterizing different participant’s behavior. For example, after fatigue, the 

velocity profile was either displaced to the right (Figure 4.5A), to the left (Figure 4.5C) or not 

evolving (Figure 4.5B and D).  

 

Figure 4.5 Velocity profiles of four participants with the mean±SD of the simple strokes, before 

(blue) and after (red) fatigue for the agonist (positive) and antagonist (negative) components. (A) 

had a significant increase after fatigue in µ, mode, median, time delay, RT for the agonist 

parameters; and t0, σ, response time, asymmetry and RT for the antagonist parameters. (B) had no 

statistical changes. (C) had a significant increase in D for the agonist parameters. It had a 

significant decrease in |cos(θs)|, µ, mode, median, time delay, Nblog in the agonist parameters 
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and SNR and TR in both components. (D) had a significant increase after fatigue of t0, σ and |t0-

RT| and a significant decrease in µ and RT in the agonist parameters. 

 

For the simple strokes, 90% of the participants had almost one parameter describing their central 

system significantly different post ER fatigue, either in the agonist or antagonist component 

(Table 4.1). It was changed in 95% of the population after an IR fatigue. For the parameters 

reflecting the peripheral system, more differences were noticed in the agonist parameters (40%) 

than in the antagonist parameters (15%) after an ER fatigue. After an IR fatigue, no such 

distinction between agonist and antagonist parameters was found for the peripheral system (20% 

of statistical changes in both cases). The conduction time was affected in only 5% of the 

population after an ER fatigue and 10% after an IR fatigue. 

For the triangles, the global state of the neuromotor system was impacted in 10% of the 

population after an ER fatigue and in no participant at all after IR fatigue. The motor program 

execution showed numerous differences pre- and post fatigue for the triangles, as in average more 

than 85% of the population presented statistical differences (85% after an IR fatigue and 95% 

after an ER fatigue). The conduction time |t0-RT| was affected in 15% of the population after an 

ER fatigue, and in no participants after an IR fatigue.  

The oscillations were the tests in which the most significant differences were observed pre- and 

post fatigue. All participants had statistical changes in the parameters related to the central system 

and the motor program execution, both after ER or IR fatigue. Moreover, after an ER fatigue, 

peripheral parameters changed in 75% of the population in horizontal oscillations versus 65% in 

the vertical oscillations. After an IR fatigue, they changed in 85% both in horizontal and vertical 

oscillations.  
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Table 4.1 Percentage of participants (N=20) with significant differences for each component of 

their tests 

Test Stroke 
Central 
system 

Peripheral 
system 

Both 
systems 

Motor 
program  

execution 

Global state of the  
neuromotor 

system 
RT 

|t0-RT| 

or  

 |Δ(t0)-RT| 

Fatigue in external rotation (ER) 

Simple 
strokes 

Agonist 70 40 30 40 50 

45 5 Antagonist 60 15 10 15 45 

Total 90 40 35 45 55 

         

Triangles 

Stroke 1 45 25 10 55 

10 20 15 
Stroke 2 45 20 5 65 

Stroke 3 25 5 5 55 

Total 75 30 20 95 

         

Horizontal  
oscillations 

External rotation 95 80 75 80 

x x 70 Internal rotation 100 70 70 85 

Total 100 75 85 95 

  
       

Vertical  
oscillations 

External rotation 90 55 55 65 

x x 95 Internal rotation 90 35 35 75 

Total 95 65 60 80 

Fatigue in internal rotation (IR) 

Simple 
strokes 

Agonist 95 20 20 25 50 

30 10 Antagonist 30 20 15 25 45 

Total 95 35 30 45 55 

         

Triangles 

Stroke 1 30 15 5 50 

0 10 0 
Stroke 2 20 25 10 65 

Stroke 3 45 20 20 70 

Total 75 40 25 85 

         

Horizontal  
oscillations 

External rotation 95 80 80 90 

x x 85 Internal rotation 100 75 75 90 

Total 100 85 85 95 

  
       

Vertical  
oscillations 

External rotation 90 75 65 80 

x x 85 Internal rotation 100 65 65 90 

Total 100 85 85 90 

Note: we could not perform t-test for the parameters reflecting the global state of the neuromotor system and the reaction 
time (RT) for the oscillations tests as we have only one value per subject. For the oscillations |Δ(t0)-RT| was reported instead 
of |t0-RT|. 



56 

4.4.2 Group effect of fatigue 

4.4.2.1 Parameters evolution 

Hotelling’s T² tests were all statistically significant (p<0.05), except for the triangles after an IR 

fatigue. As a matter of fact, they validated in those cases the use of the U-Mann-Whitney test to 

assess each parameter evolution. For the agonist component of simple strokes, σ and the time 

delay were significantly higher after fatigue (p=0.0001), with a medium and large effect size 

(d=0.66 and 0.93) (Table 4.2). In the antagonist components t0 and the response time were 

significantly higher after fatigue (p=0.0001), with a medium effect size (d=0.51 and 0.56, 

respectively). The SNR/Nblog significantly decreased after fatigue (p=0.0002). After an IR 

fatigue, t0 was significantly higher after fatigue only for the agonist components (agonist, 

p=0.0002; antagonist, p=0.7). The mode, median and time delay increased for both components 

(p≤0.0002), with medium effect size, ranging from 0.53 to 0.79. In the triangles, D, the mode, the 

median and the time delay were significantly higher after an ER fatigue (p=0.0001) (Table 4.3). 

For the horizontal oscillations (Table 4.4), Δ(t0) was significantly higher after an ER fatigue with 

a large effect size (d=0.80). Regarding the peripheral system, µ increased after both an ER and IR 

fatigue (p=0.0001), with a large effect size (d=0.82 and 1.21, respectively). The mode, median, 

time delay and response time were significantly higher (p=0.0001) with a large effect size after 

ER and IR fatigues (d=0.80-1.18). The SNR/Nblog was significantly higher after an IR fatigue, 

with a medium effect size (d=0.61). In the vertical oscillations, D was significantly higher 

(p=0.0001), after an ER fatigue. After an IR fatigue the mode, median, time delay and response 

time were significantly higher (p=0.0001), with a medium effect size (d=0.58-0.61). 
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Table 4.2 Parameters evolution in the simple strokes after a shoulder fatigue in external or 

internal rotation. The simple strokes are separated into their agonist or antagonist components 

  
Agonist 

 
Antagonist 

  
Pre fatigue Post fatigue P-value Effect size 

 
Pre fatigue Post fatigue P-value Effect size 

External rotation fatigue (N=20) 

Central system 
         

 
t0 0.23 ± 0.08 0.25 ± 0.07 0.0246 0.32

 

 
0.40 ± 0.12 0.44 ± 0.12 0.0002* 0.51a 

 
D 214 ± 19.8 217 ± 21.6 0.005 0.20

 

 
30.6 ± 6.94 33.0 ± 8.33 0.0001* 0.33 

 
|cos(θs)| 0.81 ± 0.08 0.81 ± 0.10 0.0001* 0.15 

 
0.95 ± 0.03 0.94 ± 0.03 0.0001* 0.31 

 
|cos(θe)| 0.96 ± 0.03 0.96 ± 0.03 0.0342 0.33

 

 
0.91 ± 0.11 0.94 ± 0.05 0.0001* 0.36 

Peripheral system 
        

 
μ -1.42 ± 0.18 -1.41 ± 0.15 0.4648 0.02 

 
-1.78 ± 0.18 -1.82 ± 0.20 0.3042 0.23 

 
σ 0.27 ± 0.06 0.30 ± 0.06 0.0001* 0.66

a
 

 
0.36 ± 0.11 0.39 ± 0.12 0.0004* 0.47 

Motor program execution 
       

 

 
Mode 0.47 ± 0.08 0.48 ± 0.08 0.0002* 0.28 

 
0.59 ± 0.10 0.62 ± 0.10 0.0001* 0.41 

 
Median 0.49 ± 0.08 0.51 ± 0.08 0.0001* 0.33 

 
0.61 ± 0.11 0.64 ± 0.11 0.0001* 0.45 

 
Time delay 0.50 ± 0.09 0.51 ± 0.09 0.0001* 0.36 

 
0.62 ± 0.11 0.65 ± 0.11 0.0001* 0.47 

 
Response 
time 

0.07 ± 0.02 0.08 ± 0.02 0.0001* 0.93
b 

 
0.06 ± 0.03 0.07 ± 0.03 0.0001* 0.56

a 

Global state of the neuromotor system – whole stroke 
     

 

 
Nblog 2.18 ± 0.26 2.29 ± 0.30 0.0002* 0.48 

 
   

 

 
SNR 30.3 ± 1.14 29.7 ± 1.29 0.0001* 0.44 

 
    

 
SNR/Nblog 14.7 ± 1.53 13.8 ± 1.90 0.0002* 0.52

a 

 
   

 

Internal rotation fatigue (N=20) 

Central system 
         

 
t0 0.21 ± 0.08 0.24 ± 0.08 0.0002* 0.52a 

 
0.40 ± 0.11 0.41 ± 0.11 0.7018 0.20 

 
D 208 ± 25.0 208 ± 23.7 0.713 0.00 

 
29.0 ± 6.66 30.4 ± 7.53 0.2932 0.23 

 
|cos(θs)| 0.81 ± 0.09 0.79 ± 0.09 0.0001* 0.65a 

 
0.93 ± 0.06 0.94 ± 0.04 0.7014 0.25 

 
|cos(θe)| 0.95 ± 0.03 0.96 ± 0.02 0.0001* 0.44 

 
0.91 ± 0.09 0.93 ± 0.03 0.0004* 0.47 

Peripheral system 
        

 
μ -1.43 ± 0.18 -1.46 ± 0.18 0.0154 0.27

 

 
-1.86 ± 0.22 -1.80 ± 0.16 0.0454 0.24 

 
σ 0.27 ± 0.05 0.29 ± 0.05 0.0001* 0.40 

 
0.36 ± 0.08 0.36 ± 0.10 0.2972 0.06 

Motor program execution 
        

 
Mode 0.45 ± 0.08 0.47 ± 0.09 0.0002* 0.53a 

 
0.57 ± 0.10 0.59 ± 0.10 0.0002* 0.79a 

 
Median 0.47 ± 0.09 0.49 ± 0.09 0.0001* 0.58a 

 
0.59 ± 0.10 0.61 ± 0.11 0.0001* 0.73a 

 
Time delay 0.48 ± 0.09 0.50 ± 0.10 0.0001* 0.58a 

 
0.60 ± 0.11 0.63 ± 0.12 0.0001* 0.67a 

 
Response 
time 

0.07 ± 0.02 0.07 ± 0.02 0.0001* 0.40 
 

0.06 ± 0.02 0.06 ± 0.03 0.0492 0.17 

Global state of the neuromotor system – whole stroke 
      

 
Nblog 2.20 ± 0.24 2.20 ± 0.25 0.9086 0.02 

 
    

 
SNR 30.1 ± 1.12 30.0 ± 1.37 0.7352 0.09 

 
    

 
SNR/Nblog 14.5 ± 1.52 14.5 ± 1.77 0.9802 0.00 

 
    

Values are expressed as mean ± standard deviation. 

* represents statistical significance (p<0.05/13 = 0.0038). 
a,b represent medium and large effect sizes, respectively. 
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Table 4.3 Parameters evolution in the triangles, after a shoulder fatigue in external rotation. 

Parameters come from combined strokes 

  
Triangles – whole stroke (N=20) 

  
Pre fatigue Post fatigue P-value Effect size 

Central system 
    

 
t0 0.23 ± 0.08 0.23 ± 0.06 0.488 0.12 

 
D 154.9 ± 9.29 158.0 ± 10.2 0.0001* 0.53

a 

Peripheral system 
   

 
μ -0.80 ± 0.21 -0.77 ± 0.18 0.0028* 0.31 

 
σ 0.19 ± 0.03 0.19 ± 0.03 0.0226 0.25 

Motor program execution 
   

 
Mode 0.74 ± 0.08 0.75 ± 0.08 0.0001* 0.40 

 
Median 0.75 ± 0.09 0.77 ± 0.08 0.0001* 0.38 

 
Time delay 0.76 ± 0.09 0.77 ± 0.08 0.0001* 0.36 

 
Response 
time 

0.08 ± 0.01 0.08 ± 0.01 0.6214 0.01 

Global state of the neuromotor system 
  

 
Nblog 5.18 ± 0.61 5.21 ± 0.38 0.6678 0.06 

 
SNR 27.0 ± 0.30 26.8 ± 0.47 0.0034* 0.46 

 
SNR/Nblog 5.37 ± 0.69 5.37 ± 0.45 0.7124 0.01 

Values are expressed as mean ± standard deviation. 

* represents statistical significance (p<0.05/11 = 0.0045). 
a represents medium effect size. 
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Table 4.4 Parameters evolution in the horizontal and vertical oscillations, after a shoulder fatigue 

in external or internal rotation. Parameters come from combined strokes 

Horizontal oscillations (N=20) 

  External rotation fatigue  Internal rotation fatigue 

  
Pre fatigue Post fatigue P-value Effect size 

 
Pre fatigue Post fatigue P-value Effect size 

Central system 
         

 
Δ(t0) 0.08 ± 0.01 0.09 ± 0.01 0.0012* 0.80b 

 
0.09 ± 0.01 0.09 ± 0.01 0.0150 0.96

 

 
D 124.8 ± 23.7 126.2 ± 26.2 0.0008* 0.10 

 
124.2 ± 24.5 125.2 ± 28.8 0.2290 0.04

 

Peripheral system 
  

 
     

 
μ -0.81 ± 0.07 -0.75 ± 0.10 0.0001* 0.82b 

 
-0.81 ± 0.11 -0.75 ± 0.10 0.0001* 1.21c 

 
σ 0.06 ± 0.00 0.06 ± 0.00 0.8870 0.09 

 
0.06 ± 0.00 0.06 ± 0.00 0.0568 0.32 

Motor program execution 
  

 
     

 
Mode 0.53 ± 0.04 0.56 ± 0.06 0.0001* 0.80b 

 
0.53 ± 0.06 0.57 ± 0.06 0.0001* 1.18b 

 
Median 0.53 ± 0.04 0.57 ± 0.06 0.0001* 0.80b 

 
0.53 ± 0.06 0.57 ± 0.06 0.0001* 1.18b 

 
Time delay 0.53 ± 0.04 0.57 ± 0.06 0.0001* 0.80b 

 
0.53 ± 0.06 0.57 ± 0.06 0.0001* 1.18b 

 
Response 
time 

0.03 ± 0.02 0.03 ± 0.00 0.0001* 0.81b 

 
0.03 ± 0.00 0.03 ± 0.00 0.0001* 1.17b 

Global state of the neuromotor system 
 

 
     

 
Nblog 94.7 ± 6.78 89.1 ± 8.79 0.0002* 0.76a 

 
94.7 ± 10.4 89.4 ± 9.21 0.0002* 0.66

a
 

 
SNR 28.4 ± 1.40 27.6 ± 1.26 0.0868 0.38 

 
28.4 ± 1.12 28.2 ± 0.99 0.3824 0.10 

 
SNR/Nblog 0.21 ± 0.02 0.23 ± 0.03 0.0068 0.56a 

  0.21 ± 0.03 0.23 ± 0.02 0.0002* 0.61a 

Vertical oscillations (N=20) 

Central system 
         

 
Δ(t0) 0.09 ± 0.01 0.09 ± 0.01 0.7646 0.09

 

 
0.09 ± 0.02 0.10 ± 0.01 0.0256 0.56

 

 
D 118.4± 19.2 123.9 ± 19.4 0.0001* 0.57a 

 
119.4 ± 26.0 119.8 ± 21.6 0.4200 0.03 

Peripheral system 
        

 
μ -0.73 ± 0.11 -0.73 ± 0.14 0.9816 0.05

 

 
-0.74 ± 0.17 -0.69 ± 0.16 0.0001* 0.64a 

 
σ 0.06 ± 0.00 0.06 ± 0.00 0.6778 0.04

 

 
0.06 ± 0.00 0.06 ± 0.00 0.1486 0.23 

Motor program execution 
        

 
Mode 0.57 ± 0.07 0.58 ± 0.09 0.4820 0.11

 

 
0.58 ± 0.10 0.61 ± 0.09 0.0001* 0.61

a 

 
Median 0.58 ± 0.07 0.58 ± 0.09 0.4854 0.11

 

 
0.59 ± 0.10 0.61 ± 0.09 0.0001* 0.61

a 

 
Time delay 0.58 ± 0.07 0.58 ± 0.09 0.4906 0.11

 

 
0.59 ± 0.10 0.61 ± 0.09 0.0001* 0.61

a 

 
Response 
time 

0.03 ± 0.00 0.028 ± 0.00 0.1838 0.11
 

 
0.03 ± 0.01 0.03 ± 0.004 0.0001* 0.58

a 

Global state of the neuromotor system 

 
Nblog 88.0 ± 9.51 88.1 ± 12.1 0.9334 0.03 

 
88.4 ± 14.9 84.8 ± 12.1 0.0314 0.40 

 
SNR 27.6 ± 1.81 27.9 ± 1.46 0.5268 0.15 

 
28.0 ± 1.64 27.4 ± 1.39 0.3432 0.27 

 
SNR/Nblog 0.22 ± 0.02 0.23 ± 0.04 0.3886 0.20

 

 
0.23 ± 0.04 0.24 ± 0.04 0.6482 0.18 

Values are expressed as mean ± standard deviation. 

For the global state of the neuromotor system, N=19 after an ER fatigue and N=16 after an IR fatigue. 

* represents statistical significance (p<0.05/11 = 0.0045). 
a,b,c

 represent medium, large and very large effect sizes, respectively. 
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4.4.2.2 Correlation between parameters 

The reaction time (RT) was correlated with t0 of the agonist and antagonist component of the 

simple strokes (Table 4.5). The correlation with the triangles existed only with the t0 of the first 

stroke. These correlations were present pre- and post fatigue (ρ from 0.78 to 0.89 for the triangles 

and from 0.72 to 0.93 for the simple strokes). Parameters were more correlated for the agonist 

component than the antagonist. For example, before ER fatigue, the correlation was set at ρ=0.88 

for the agonist component and at ρ=0.76 for the antagonist component. Regarding t0 and µ, there 

is no evidence of high correlation for the simple strokes (ρ between -0.51 and -0.08 depending on 

the test) but it appears for the triangles (ρ from -0.86 to -0.47). 

Table 4.5 Spearman correlation coefficients between parameters, with rho-values of correlation 

pre- and post fatigue 

Parameters Test 
Type of 
fatigue 

Type of 
stroke 

Rho 
pre-fatigue 

Rho 
post-fatigue 

t0 and RT 

Simple 
strokes 

ER 
Agonist 0.88* 0.93* 

Antagonist 0.76* 0.72* 

IR 
Agonist 0.91* 0.92* 

Antagonist 0.86* 0.74* 

 

Triangles 

ER 

Stroke 1 0.89* 0.78* 

Stroke 2 0.07 0.20 

Stroke 3 -0.02 0.15 

IR 

Stroke 1 0.78* 0.81* 

Stroke 2 0.23 -0.10 

Stroke 3 0.10 0.24 

t0 and µ 

Simple 
strokes 

ER 
Agonist -0.37 -0.19 

Antagonist -0.42 -0.51* 

IR 
Agonist -0.08 -0.21 

Antagonist -0.14 -0.18 

 

Triangles 

ER 

Stroke 1 -0.74* -0.61* 

Stroke 2 -0.86* -0.83* 

Stroke 3 -0.74* -0.85* 

IR 

Stroke 1 -0.58* -0.47* 

Stroke 2 -0.83* -0.82* 

Stroke 3 -0.76* -0.52* 

* represents significant correlations (p<0.05). 
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4.5 Discussion 

This study aimed to settle an innovative, economical and non-invasive method to detect shoulder 

muscular fatigue and discriminate between central and peripheral fatigue. 

4.5.1 Distinction of the type of fatigue 

In the Kinematic Theory of rapid human movements, the distinction between central and 

peripheral fatigue is possible through the intrinsic properties of the parameters extracted from 

each stroke (O’Reilly & Plamondon, 2013). In addition to these parameters, we proposed a series 

of derived parameters, which translate a more global approach of motor control analysis. For the 

oscillations, using Δ(t0) instead of t0 seems relevant for the central system analysis. As t0 

represents the timing emission for a command (Plamondon, 1995b), Δ(t0) describes the frequency 

at which the emission command is sent. A statistical change means that the brain rapidity for 

generating command signals is impaired due to fatigue. On the other hand, the peripheral system 

is reflected through µ and σ, which are the temporal properties of the neuromuscular system. A 

significant difference in one of these parameters theoretically means that the peripheral system of 

the participant was impaired by fatigue. As exposed in Table 4.1, all the tests performed could 

reflect those changes. In practice, the correlation between the reaction time and t0 (Table 4.5) 

consolidated our position of using t0 for the central nervous system analysis. In fact, the reaction 

time is a commonly used parameter for cognitive studies (Sant'Ana, Franchini, da Silva, & 

Diefenthaeler, 2017; Tanaka, Mizuno, Tajima, Sasabe, & Watanabe, 2009). This correlation was 

higher for the first stroke of the simple strokes and the triangles. As the antagonist component 

appears after the agonist one, there is a delay, so a lower correlation. The same remark can be 

made for the triangles: strokes 2 and 3 appear later implying an absence of correlation between 

RT and their t0. In addition, the calculation of the conduction time |t0-RT| enables to locate more 

precisely the origin of the central fatigue. In our study, it changed for a small population (≤15%), 

whether simple strokes or triangles. This means that the time taken from the brain to propagate 

the information to the end effector does not change for most of the participants. Moreover, for 

clinical purposes, it would be of interest to differentiate the fatigued muscle, whether the 

infraspinatus (ER fatigue) or the subscapularis (IR fatigue), through the evolution of the 

Kinematic parameters. Machine learning algorithms, such as support vector machines, have 
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already shown interesting results in discriminating the kinematic parameters in attention deficit 

hyperactivity disorder and control group children (Faci, Nguyen, et al., 2020). The use of these 

algorithms could be of interest for a differentiation of the type of neuromuscular fatigue (ER or 

IR fatigue). 

4.5.2 Intra-participant follow-up 

Our study showed that an individual monitoring of fatigue is possible using a tablet. It is 

clinically relevant as pre- and post fatigue variations are different regarding the type of fatigue, 

the participant and the test performed. This can be explained by the task dependency of fatigue 

(Enoka & Stuart, 1992) and the uniqueness of each participant (Chaffin, D. B., Andersson, G. B. 

J., & Martin, B. J., 2006b). In fact, during submaximal muscle contraction, fatigue development 

depends on the type of fibers activated and on the duration of the contraction (Chaffin et al., 

2006a; Enoka & Stuart, 1992). Large variability in duration may come from the inter-subject 

difference, but also from their ability to generate a maximal force (Edwards, R. H., 1981). 

Different strategies were taken by the participants to counteract the effects of fatigue, which is 

reflected in the kinematic parameters. This can be observed as well in Figure 4.5, where behavior 

differences are illustrated for four velocity profiles. Some participants have a slower general 

response (Figure 4.5A), faster (Figure 4.5C), or not evolving due to fatigue (Figure 4.5B and D). 

The participant in Figure 4.5B was a former high-level swimming athlete, and therefore could be 

accustomed to shoulder fatigue. The participant in Figure 4.5D presents many statistical 

differences in parameters shown by the U-Mann-Whitney test. As µ – the logtime delay – 

significantly decreased and σ – the logresponse time – significantly increased for this participant, 

the resulting velocity profile showed little visual differences after fatigue as compared to before. 

The counterbalanced parameter changes masked the fatigue effect on the velocity profile, 

pointing out the interest of analyzing the lognormal parameters. Moreover, some participants 

have a higher µ (Figure 4.5A & C), meaning a diminution of the neuromuscular system to 

respond rapidly to a command, whereas some others have a lower value (Figure 4.5D). To 

compensate for a lower µ, participants can use a higher σ or t0. This respectively means that the 

participant will take more time to make the entire movement and that the brain will send the 

response command later. However, sometimes t0 significantly decreased after fatigue. The 

participant reacted faster to the stimulus, as physical exercise can improve someone’s cognitive 
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function (Hillman, Erickson, & Kramer, 2008). Different action plans for drawing strokes were 

also made: some participants made for example shorter strokes (smaller D, Figure 4.5A) because 

they had difficulties in executing them, whereas some others made larger strokes (higher D, 

Figure 4.5C) because they had, for instance, difficulties in stopping them. This is probably due to 

motor variability as movement is reorganized to prevent the apparition of disorders. In that sense, 

spatiotemporal muscular recruitment is variable after fatigue, which is assessed here (Falla & 

Farina, 2007; Srinivasan & Mathiassen, 2012; Yang et al., 2018). This method enables to study 

the evolution of each parameters and compensations made by participants for a case-by-case 

study, which is essential for example in personalized top-level athletes training.  

4.5.3 Group effect of fatigue 

A group effect was noticed from the analyses, signifying that a general pattern is highlighted after 

a neuromuscular fatigue. This analysis is a first step in the process of using the method in clinics. 

More studies would be needed to ensure that the parameters evolution highlighted in this study 

are specific to shoulder fatigue. In the simple strokes, the peripheral system was more impacted 

after an ER than an IR fatigue. As the time to fatigue was longer in ER, additional mechanisms of 

fatigue may have been present, such as at the level of the excitation-contraction coupling (Baker, 

Kostov, Miller, & Weiner, 1993), which is then observed in the Kinematic parameters related to 

the peripheral system. On the contrary, the IR fatigue was perceived harder and may have 

impacted more the parameters related to the central system. In fact, the action plan of the agonist 

components of simple strokes is changed, with for example an increase of the time to send the 

motor command. Moreover, it was noticed that the motor program execution was the most 

impaired system for most of the tests (Tables 4.2 to 4.4). In fact, the mode, median, time delay 

were significantly higher after fatigue, meaning a decline in the command velocity (Laniel et al., 

2019). However, parameters describing the global state of the neuromotor system, such as the 

Nblog and SNR/Nblog have a general trend to increase and decrease, respectively for the simple 

strokes and horizontal oscillations after an external rotation fatigue. The evolution of these two 

parameters reflects a worsening of the motor control quality. In fact, as in Cortes, Onate et 

Morrison (2014), fatigue impacts the smoothness and motor control of a person. On the other 

hand, the SNR does not seem to change in many cases, only in the simple strokes and triangles 

after an ER fatigue. As explained in Laniel et al. (2019), the reconstruction of the velocity 
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profiles stops when a 25dB SNR is reached, and adds lognormals until that condition is met. 

Studying the SNR of simple strokes after a Delta-Lognormal extraction might be more 

appropriate (Plamondon, 1995a, 1998; Woch et al., 2011), as it is expected to reconstruct the 

kinematics with only two lognormals, the agonist and antagonist. The evolution of the 

parameters, and especially the ones reflecting the motor program execution, is similar between 

participants, which is interesting for using the tablet as a clinical tool for fatigue detection. 

4.5.4 Performance of the tests 

As a general overview, simple strokes reveal information about agonist/antagonist systems. 

According to Turpin, Guevel, Durand et Hug (2011), muscular activity changes after fatigue but 

the coordination between muscles does not. The same muscles will create the agonist/antagonist 

synergy. For this purpose, analyzing and discriminating the two categories of muscles is 

appropriate. In case of complex tasks (i.e. triangles or oscillations), the distinction between those 

two systems is meaningless since there is no stop at the intermediate points, only at the end. The 

use of the speed/accuracy tradeoff tests could provide more information, as it can express further 

relationships between agonist and antagonist components and their evolution with fatigue 

(O’Reilly & Plamondon, 2013). Moreover, central and peripheral system parameters do not show 

a correlation in simple strokes (t0 and µ, Table 4.5), whereas this correlation exits when 

movements get longer. Participants anticipate them by targeting virtual points (Plamondon & 

Djioua, 2006; Plamondon et al., 2003). With the independency of parameters in the simple 

strokes, this test can be specifically used to differentiate a central from a peripheral fatigue.  

On the other hand, triangles seem to be more difficult to perform than simple strokes and 

oscillations. The inter-participant variability may be higher and therefore significant differences 

can be harder to notice in group studies. However, as depicted in Table 4.1, individual changes 

are detectable on triangles, and can therefore be used for extensive studies. A more specific 

method for extracting triangles may be more adapted, as they have the lowest number of 

lognormals retained compared to other tests (Figure 4.3). As a matter of fact, it also depicts the 

importance of performing more repetitions. 

In addition, studying larger movements, such as the oscillations seems more efficient to detect 

fatigue, as they depict a more biomechanical movement. Nevertheless, a compensatory effect 

between participants is noticed for the vertical oscillations. As participants adopted different 



65 

postures to execute the movements, the individual kinematic might have been affected (Fuller, 

Lomond, Fung, & Côté, 2009). It would have been interesting to record the overall kinematic of 

the upper-body. In fact, a test performance is often the same pre- and post fatigue, but strategies 

to perform the tests are different (Côté et al., 2002; Emery & Côté, 2012). 

4.5.5 Opening 

In a wider context, the Sigma-Lognormal model seems appropriate to study fatigue at different 

levels of the body, whether it is the upper limb or lower limb. In fact, fatigue results in deficiency 

in motor control and motion changes due to a modification at different biological levels of the 

human body physiology (Cortes et al., 2014; Enoka & Stuart, 1992; Gandevia, 2001). That is 

why, it is expected that any other impairment in the body, due to fatigue, could be detectable by a 

similar method. Also in Cowley et Gates (2017), it has been noticed that finger or shoulder 

fatigue affect movement coordination in different manners. In this way, we think that it would be 

possible to discriminate fatigue from different parts of the body and parameters from the theory 

could reflect those changes. By performing wider movements with the use of a white board 

(Fischer, Plamondon, O'Reilly, & Savaria, 2014), or by registering them in 3D (Schindler, 

Bouillon, Plamondon, & Fischer, 2018), it would then probably be easier to discriminate them. 

The use of a board seems interesting, as the system would remain easy to use. As the Kinematic 

Theory describes fine motor control and is suitable for many end effectors (such as fingertips, 

head (Lebel et al., 2018b), eye movements (Plamondon, 1995a) etc.), the use of markers directly 

on the studied articulation would be interesting to complete analyses.  

4.6 Conclusion 

This study highlights that shoulder neuromuscular fatigue is detectable in healthy active adults 

with the use of a digitizing tablet and the Kinematic Theory. The type of fatigue (central or 

peripheral) and the location of central fatigue (preparation or conduction time) are distinguishable 

through the parameters extracted from handwriting. An individual monitoring is relevant to 

determine the compensatory reactions made by each participant to counteract the effects of 

fatigue. Overall, common patterns in the parameters evolution are noticeable and are significant 

for clinical studies. Parameters having a more global approach, such as the mode, median, time 

delay tend to increase after fatigue, whereas the SNR/Nblog tends to decrease. We also observed 
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that all handwriting tests were sensitive to fatigue. Nevertheless, the simple strokes test could 

discriminate between the central and peripheral systems independently and between the 

agonist/antagonist systems, and the oscillations test is the most effective to detect shoulder 

fatigue. 

4.7 Supplementary Material 

Table 4.6 Resume of the parameters extracted and their signification 

Input level: central system 

t0 

It is the time that takes the brain to perceive the stimulus and emit the command to the 

musculoskeletal system. It refers to the moment when a population of neurons sends a 

motor command, it occurs after the audible stimulus is perceived and the motor command 

prepared. 

Δ(t0) 
It reflects the rhythmicity of an input command. It represents the time elapsed between two 

successive t0 and is used in the oscillations only. 

D It corresponds to the distance covered by the resulting lognormal. 

θs 
It is the starting angle of the lognormal. 

θe It is the ending angle of the lognormal. 

Timing properties of the neuromuscular system: peripheral system  

μ 

Also known as the logtime delay, it represents the time taken to reach half of the distance 

movement on a logarithmic scale. It corresponds to the rapidity of a reaction to a command 

by a system. 

σ 

Also known as the logresponse time, it represents the time taken from the neuromuscular 

system to respond to a command on a logarithmic scale. It is also linked to the movement 

duration and is a measure of the asymmetry of the lognormal. 

Global state of the neuromotor system 

Nblog It is the number of lognormals required to reconstruct the velocity profile of the movement. 
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SNR It is the measure of the quality of the movement reconstruction. 

SNR/Nblog 

It is a performance criterion and represents the motor control fluency of a gesture. The 

lognormality principle predicts that the ideal movement converges toward a lognormal 

profile. When the SNR/Nblog is higher, the movement is more similar to the ideal one, as 

postulated by the lognormal behavior. 

Motor program execution (Δ(t0) is used instead of t0 for the calculus in the oscillations) 

Mode 
It is the time at which the maximum value of the lognormal impulse response is reached. 

𝑀 = 𝑡0 +  𝑒𝜇−𝜎² 

Median 

It corresponds to the time at which the half value of the integral under the lognormal curve 

(50% of the covered distance) is reached. 

𝑚 = 𝑡0 +  𝑒𝜇 

Time delay 
It represents the rapidity of a neuromuscular system to respond to a command. 

𝑡̅ = 𝑡0 +  𝑒𝜇+0.5𝜎² 

Response 

time 

It is a measure of the spread of the impulse response. 

𝑠 = (𝑡̅ − 𝑡0)√(𝑒𝜎² − 1) 

Asymmetry 
It characterizes the shape of the lognormal. 

𝐴𝑐 = 1 − 𝑒−𝜎² 

Other parameters 

Reaction time 
It is the time needed to start the movement after a stimulus. In the present study, it was 

computed as the time required to reach 10% of the maximal velocity during the test 

Command 

propagation 

It is the duration of the command propagation 

𝐶𝑃 = 𝑅𝑇 − 𝑡0 
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CHAPITRE 5 ARTICLE 2: RELIABILITY OF THE KINEMATIC 

THEORY PARAMETERS: THE CASE OF A VERTICAL SETUP FOR 

DETECTING SHOULDER MUSCLE FATIGUE 

Les résultats de ce chapitre sont présentés sous la forme d’un article coécrit par Anaïs Laurent, 

Réjean Plamondon et Mickaël Begon à Journal of Shoulder and Elbow Surgery. Il traite du 

sous-objectif 3 énoncé en 0, correspondant à la répétabilité du modèle, première étape essentielle 

pour valider son utilisation en clinique. La méthode a été développée par Anaïs Laurent, Mickaël 

Begon et Réjean Plamondon. Le recrutement de participants, la collecte et le traitement de 

données ainsi que les analyses statistiques ont été réalisés par Anaïs Laurent. L’interprétation des 

résultats a été faite par Anaïs Laurent, Mickaël Begon et Réjean Plamondon. La rédaction de la 

première version de l’article a été faite par Anaïs Laurent, ensuite Mickaël Begon et Réjean 

Plamondon l’ont révisée plusieurs fois de manière critique. La version finale a été approuvée par 

tous les auteurs. 

 

Keywords: Sigma-Lognormal model; Kinematic Theory; Reliability; Shoulder; Muscle fatigue.  
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Abstract 

Background: The Kinematic Theory of rapid human movements and its Sigma-Lognormal model 

have been extensively used in the past few years in human motor control analyses. Recently, its 

application has showed very interesting results in shoulder neuromuscular fatigue detection. The 

use of an ergonomic setup made of a tablet offers good perspective for future clinical 

applicability of fatigue detection. To do so, the parameters reliability extracted from the model 

needs to be evaluated. The aim of this study is to assess the test-retest reliability of these 

parameters in the specific case of fatigue detection.  

Method: Forty participants performed two sessions of fast strokes handwriting (simple strokes, 

triangles, horizontal and vertical oscillations) on a tablet placed at shoulder’s height. Reliability 

was assessed using the intraclass correlation coefficient (ICC) on single and average values, and 

their relative standard error of measurement (SEM) and coefficient of variation. The minimal 

detectable change (MDC) was also reported. 

Findings: Except for the logtime delay and the starting angle in the antagonist components of 

simple strokes and the logresponse time in the horizontal and vertical oscillations (SEM 

respectively 7.86, 3.41, 0.61 and 2.66%), a moderate to excellent reliability was denoted in the 

main parameters of each test (ICC: 0.54-0.91). The mode, median and time delay had good to 

excellent reliability (ICC: 0.77-0.90) with low SEM (SEM: 4.75-6.99%).  

Conclusion: Most of the parameters have good test-retest reliability and the setup seems adequate 

for shoulder fatigue detection. In case of a horizontal setup, it is expected to have better 

reliability. 
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5.1 Introduction 

Muscle fatigue corresponds to a decline in strength production during an exercise (Chaffin et al., 

2006a). It is the result of either a deterioration in the central nervous system (central fatigue), 

where the voluntary activation is impaired (Gandevia, 2001), or in the muscles (peripheral 

fatigue), where the muscular excitation is defected (Enoka & Stuart, 1992). According to the 

“Differential Fatigue Theory”, fatigue can be a precursor to musculoskeletal injuries (Kumar, 

2001). For example, the musculoskeletal system needs to adapt itself to fatigue with 

compensatory movements or muscle activation, which can lead to muscle injuries. The 

musculoskeletal disorders affecting shoulders are numerous with 33% of the US population older 

than 18 years old affected in 2012 (Initiative, 2014). These disorders affect people’s quality of 

life and are also expensive to treat with increasing physiotherapy treatments over years (Duguay, 

Hébert, & Massicotte, 2003). They also cause work absenteeism and a decline in labor 

productivity (Bevan, 2015). For all these reasons, it is essential to detect shoulder muscle fatigue 

before the apparition of an injury. In the long pathway of assessing a test as clinically usable, an 

important step is to evaluate its diagnostic accuracy (Van den Bruel et al., 2007). To that extent, 

screening tests have to be reliable with sensitive and specific data, but must also be affordable 

and easily implementable (Ljungqvist et al., 2009). Currently existing methods can detect fatigue, 

but unfortunately present limitations for clinical use (Al-Mulla, Mohamed R. et al., 2011). 

Questionnaires such as the Borg’s Rating of Perceived Exertion Scale reflects the participant’s 

feeling due to exercise (Borg, 1998). However, studies correlating this rating with physiological 

variables of exertion were not always consistent (Chen et al., 2002; Dedering, Németh, & Harms-

Ringdahl, 1999), as the rating depends on motivation and is subjective. Objective measures can 

be used, such as biomarkers, but the assessment of their evolution is invasive (Finsterer, 2012). 

Surface electromyography may be used with the analysis of its signal amplitude and power 

spectrum density to detect fatigue (Edwards, R. H., 1981; Kai, Gotoh, Nagata, & Shiba, 2012; 

Lindström et al., 1977). It is a reliable measure for fatigue detection (Al-Mulla, Mohamed R. et 

al., 2011; Cifrek et al., 2009), as the median and mean power frequencies tend to be greatly 

reliable (Intraclass Correlation Coefficient > 0.80) (Larsson, Karlberg, Elert, & Gerdle, 1999). 

However, a good electrode placement is essential to avoid cross-talk and maintain a good 

reliability (Farina et al., 2004; Hermens et al., 2000). The data processing at the end of the 

recording is time-consuming, which is a disadvantage for clinical evaluation. Other methods, 
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such as mecanomyography, sonomyography or near-infrared spectroscopy can also be used to 

detect fatigue. However, they are combined most of the time with electromyography, which is 

difficult to implant in clinics (Al-Mulla, Mohamed R. et al., 2011). Recently, a new method for 

shoulder fatigue detection has been settled using the Kinematic Theory of Rapid Human 

Movements (Laurent et al., 2019; Laurent, Plamondon, & Begon, 2020). This theory reflects 

someone’s behavior through his end-effector kinematics (Plamondon, 1995a, 1995b). The 

movement velocity is described as the synergy of impulse responses from neuromuscular systems 

generating the movement. Each response is modeled through a lognormal equation whose 

parameters describe the participant’s motor control conditions (Plamondon et al., 2008). The 

ideal movement is known and a change in the parameters baseline highlights neuromuscular 

problems, such as shoulder neuromuscular fatigue (Laurent et al., 2019, 2020). In this study, 

handwriting data were recorded on a tablet, an ergonomic and easy to use setup (Faci et al., 

2018), that has therefore encouraging potential for clinical applications in line with Van den 

Bruel et al. (2007). The theory has already highlighted sufficient reliability in the Kinematic 

parameters (Intraclass Correlation Coefficient = 0.64-0.81) during cranio-caudal signature, with a 

characterization of the movement from the head-trunk orientation (Lebel et al., 2017). However, 

to the best of our knowledge, parameters reliability still needs to be assessed on handwriting data 

recorded from a tablet.  

The objective of this study is then to assess the test-retest reliability of the parameters extracted 

through the Kinematic Theory, from handwriting movements recorded with a digitizing tablet. A 

characterization of the reliability of these parameters will allow a better comprehension of their 

behavior and of their measurement errors for motor control studies. 

5.2 Methods 

5.2.1 Participants 

Forty healthy active adults participated in the study (18 males and 22 females, age: 24.8±4.3 

years, height: 173.3±9.8 cm, mass: 69.6±12.6 kg, 6 left-handed and 34 right-handed). Participants 

were excluded if: (i) they had upper-limb musculoskeletal disorders; (ii) neurological problems or 

(iii) history of shoulder surgery in the past years. The study was approved by Polytechnique 

Montréal research ethics committee (CER-1819-23 v.3).  
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5.2.2 Protocol 

Fast stroke kinematics was recorded on a Wacom Cintiq 13HD tablet (sampling frequency: 

200 Hz) during two-test sessions. The tablet was positioned at the shoulder’s height of each 

participant while standing (Figure 5.1). Four series of fast strokes were drawn on the tablet with 

the dominant arm in a random sequence: 30 simple strokes, 30 triangles, 10-second horizontal 

oscillations and 10-second vertical oscillations at maximal speed. A training period of five to 

seven fast strokes was given before simple strokes and triangles. The procedure of collecting data 

is fully described in Laurent et al. (2020). Test and retest were recorded by a single tester with a 

minimum of one-day interval (up to two months).  

 

Figure 5.1 Position of the participant while drawing strokes. The tablet was positioned at the 

shoulder’s height. 

5.2.3 Extraction of kinematic parameters, the Sigma-Lognormal model  

Data were extracted using the in-house program named Script Studio (O’Reilly & Plamondon, 

2009). According to the Sigma-Lognormal model that describes the velocity profile of the end 

effector, the kinematics of fast strokes is defined as a vector summation of N lognormals, as 

described by Eq. [1] (Plamondon & Djioua, 2006). Each i-th lognormal is characterized with an 

action plan made of an initiation time from the brain t0 (s), an amplitude D (mm) and a starting θs 

and ending θe angular orientations (rad). The log response time σ (s) and the log time delay µ (s) 

are two other intrinsic parameters of a lognormal (Figure 5.2A). They both describe the timing 

properties of the neuromuscular system (O’Reilly & Plamondon, 2009).  
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The Signal-Noise-Ratio (dB, SNR) which assesses the fitting of the reconstruction on raw data 

was also extracted. It had to be higher than 25 dB to reflect an excellent reconstruction. The 

number of lognormals used for the movement reconstruction is notified as Nblog and represents 

the movement’s fluidity. The SNR/Nblog (dB), that depicts the motor control quality, was also 

used as a performance criterion. For the oscillations, Δ(t0) (s) was extracted instead of t0 alone. It 

corresponds to the time elapsed between two successive t0 and is used to evaluate the rhythmicity 

of a command sent during the test. Besides the eight main parameters (i.e. t0, D, θs, θe, µ, σ, 

Nblog, SNR), five derived parameters were calculated as follows (Faci et al., 2018; Plamondon et 

al., 2003): (i) the mode (s) (M=t0+exp(μ+σ²)), which corresponds to the time when the maximum 

velocity is reached; ii) the median (s) (m=t0+exp(μ)), that is the time when half the value of the 

lognormal integral is attained; iii) the time delay (s) (𝑡̅=t0+exp(μ+σ²/2)), which corresponds to the 

response command rapidity of a given system; iv) the response time (s) (s=(𝑡̅-t0)* √(exp(σ²)-1)), 

which evaluates the impulse response spread; and v) the asymmetry (no units) (Ac=1-exp(-σ²)), 

which describes the general shape of the lognormal. For the oscillations Δ(t0) was used instead of 

t0 in the calculation of the mode, median, time delay and response time. The reaction time (RT), a 

classical parameter not from the theory, was also extracted to calculate the conduction time (s), 

(CT=|RT-t0| and in the case of the oscillations: CT=|RT-Δ(t0)|), which represents the duration of 

the command propagation (Woch & Plamondon, 2001). 

5.2.4 Data processing 

Simple strokes were divided into their largest agonist and antagonist components (Figure 5.2B). 

When only one lognormal described the stroke, it was automatically labeled as agonist. 
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Lognormals with parameters outside of the mean±3SD were rejected. For the Nblog, the SNR, the 

SNR/Nblog, the reaction time and the conduction time, no distinctions between 

agonist/antagonist components were made, as they refer to global stroke properties. The mean 

value of each parameter was calculated. 

Triangles were split into the agonist components explaining the three main strokes (Figure 5.2C). 

Outliers were manually removed when the action plan of the reconstruction was not correct. 

Finally, lognormals with parameters outside of the mean±3SD were rejected. The mean value of 

each parameter was calculated, except for t0 as only the first one was considered. 

For the horizontal and vertical oscillations (50-160 mm long), only lognormals extracted from a 

stable phase were analyzed (i.e. from 2 to 10-s oscillations). Each stroke of the oscillatory 

movement was considered as agonist (Figure 5.2D). Lognormals with an amplitude below 

50 mm and with parameters outside of the mean±3SD were considered as artefacts, therefore 

rejected. The mean value of each parameter was calculated, except for the reaction time, the 

conduction time, the SNR and the SNR/Nblog, since only a single value per test and participant 

can be recorded. 

 

Figure 5.2 Reconstruction of the different types of strokes. (Green) is the final velocity profile 

and (black) are the lognormals used for reconstruction referred as agonists (solid lines) or 

antagonists (dashed lines). (A) is a vizualisation of the parameters on a lognormal. (B) is the 

reconstruction of a simple stroke. (C) is the reconstruction of a triangle. (D) is an example of a 

signal portion reconstruction for the oscillations. 
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5.2.5 Statistical analysis 

An analysis of variance (ANOVA) based on intraclass correlation coefficients (ICC) was 

performed (Matlab, the Mathworks Intraclass Correlation Coefficient (ICC) version 1.3.1.0 of 

Arash Salarian) to get the test-retest reliability. ICC were calculated by parameters at 95% 

confidence intervals using a two-way mixed effects model based on absolute agreement (Koo & 

Li, 2016). An average measurements model was used for mean values whereas a single measure 

model was used for single values (i.e. reaction time, conduction time, SNR and SNR/Nblog in the 

oscillations). The scores were interpreted in line with the scale used in Koo et Li (2016): poor 

(<0.50), moderate (0.50-0.75), good (0.75-0.90) and excellent (>0.90) reliability. As fully 

explained in Bartko (1976), a value of zero was set in case of negative ICC. Moreover, the 

absolute and relative standard error of measurement (SEM), the coefficient of variation (CV) and 

the minimal detectable change (MDC) were also reported to estimate the measurement errors. 

Bland-Altman plots were also drawn (see APPENDIX A) to display the degree of agreement of 

the intra-participant measurements for SNR, asymmetry, σ and conduction time. 

5.3 Results 

Data are expressed as mean±SD. In the simple strokes (Table 5.1), the time t0 had good 

reliability, both for the agonist (ICC=0.80) and antagonist components (ICC=0.89). The 

coefficient of variation was higher in the agonist than in the antagonist components (respectively 

36.81% and 25.51%). Regarding σ, the ICC was moderate with a value of 0.62 for the agonist 

components and 0.69 for the antagonist. Their CV was respectively equal 18.12% and 23.27%. 

The mode, median, time delay and response time had good to excellent reliability, ranging from 

0.85 to 0.90 in both components, with a low SEM (5.44 - 14.11%) and a minimal detectable 

change (MDC) of 0.10 s. Parameters describing the global state of the neuromotor system 

(Nblog, SNR and SNR/Nblog) had a moderate ICC ranging from 0.56 to 0.73 with low values of 

SEM (from 2.35% to 5.41%). The conduction time had a moderate ICC (0.67) with a high CV 

(38.78%).  
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Table 5.1 Test-retest reliability of kinematic parameters extracted from simple strokes with the 

Sigma-Lognormal model. Red, orange, green and dark green respectively represents poor, 

moderate, good and excellent reliability. 

Parameter Test Retest ICC (95% CI) SEM SEM (%) CV (%) MDC 

Agonist component 

t0 0.24 ± 0.11 0.26 ± 0.09 0.80 (0.63-0.90) 0.04 16.29 36.81 0.11 

D 206.40 ± 20.75 208.40 ± 23.31 0.86 (0.74-0.93) 7.74 3.73 9.96 21.46 

µ -1.34 ± 0.26 -1.40 ± 0.19 0.76 (0.54-0.87) 0.10 7.44 15.05 0.28 

σ 0.27 ± 0.07 0.27 ± 0.05 0.62 (0.28-0.80) 0.03 11.19 18.12 0.08 

|cos(θs)| 0.79 ± 0.09 0.78 ± 0.09 0.91 (0.82-0.95) 0.03 3.17 10.32 0.07 

|cos(θe)| 0.94 ± 0.04 0.95 ± 0.03 0.83 (0.66-0.91) 0.01 1.47 3.53 0.04 

Mode 0.51 ± 0.09 0.51 ± 0.10 0.85 (0.71-0.92) 0.04 6.99 17.83 0.10 

Median 0.53 ± 0.10 0.52 ± 0.10 0.86 (0.73-0.93) 0.04 6.72 17.89 0.10 

Time Delay 0.54 ± 0.10 0.53 ± 0.11 0.87 (0.75-0.93) 0.04 6.60 17.99 0.10 

Response Time 0.07 ± 0.02 0.07 ± 0.02 0.84 (0.67-0.92) 0.01 10.10 25.02 0.02 

Asymmetry 0.10 ± 0.05 0.09 ± 0.04 0.51 (0.09-0.74) 0.03 29.24 41.81 0.07 

Antagonist component 

t0 0.46 ± 0.12 0.45 ± 0.13 0.89 (0.79-0.94) 0.04 8.59 25.51 0.11 

D 30.11 ± 6.00 29.69 ± 7.42 0.70 (0.44-0.84) 3.22 10.76 19.80 8.92 

µ -1.80 ± 0.18 -1.84 ± 0.24 0.19 (0.00-0.57) 0.14 7.86 8.71 0.40 

σ 0.37 ± 0.10 0.36 ± 0.10 0.69 (0.41-0.84) 0.05 12.98 23.27 0.13 

|cos(θs)| 0.94 ± 0.05 0.96 ± 0.05 0.00 (0.00-0.46) 0.03 3.41 3.39 0.09 

|cos(θe)| 0.89 ± 0.10 0.91 ± 0.07 0.86 (0.74-0.93) 0.03 3.17 8.55 0.08 

Mode 0.64 ± 0.11 0.63 ± 0.11 0.88 (0.77-0.94) 0.04 5.64 16.14 0.10 

Median 0.66 ± 0.11 0.65 ± 0.12 0.89 (0.79-0.94) 0.04 5.49 16.59 0.10 

Time Delay 0.67 ± 0.12 0.66 ± 0.12 0.90 (0.81-0.95) 0.04 5.44 16.97 0.10 

Response Time 0.06 ± 0.02 0.06 ± 0.02 0.81 (0.64-0.90) 0.01 14.11 32.13 0.02 

Asymmetry 0.21 ± 0.11 0.20 ± 0.11 0.66 (0.37-0.82) 0.05 26.49 45.75 0.15 

Whole signal 

Nblog 2.28±0.27 2.19±0.25 0.73 (0.49-0.86) 0.12 5.41 10.50 0.34 

SNR 30.05±1.34 30.06±1.21 0.56 (0.15-0.77) 0.71 2.35 3.53 1.96 

SNR/Nblog 13.89±1.68 14.41±1.75 0.67 (0.37-0.82) 0.86 6.11 10.57 2.40 

RT 0.41±0.08 0.41±0.10 0.82 (0.65-0.90) 0.04 8.55 19.90 0.10 

|t0-RT| 0.17±0.09 0.15±0.05 0.67 (0.39-0.83) 0.04 22.18 38.78 0.10 

ICC: Intraclass Correlation Coefficient, CI: Confidence Interval, SEM: Standard Error of Measurement, CV: Coefficient of Variation, MDC: 

Minimal Detectable Change 

For the triangles (Table 5.2), t0 presented a good reliability (ICC=0.81), with a SEM of 10.41%. 

Parameters related to the peripheral system, μ and σ, had respectively moderate (0.68) and good 
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(0.78) reliability, with a low value of SEM (11.69% and 8.76%). The derived parameters (the 

mode, median, time delay, response time and asymmetry) had good reliability, ranging from 0.77 

to 0.79 with a low CV (10.4% - 15.8%) except for the asymmetry (42.2%). Their MDC was 

0.11 s. The SNR had poor reliability (0.13) with a low SEM (1.10%) whereas the SNR/Nblog had 

moderate reliability. The conduction time had good reliability (0.77, 95%CI: 0.57-0.88), with a 

CV of 39.46%. 

Table 5.2 Test-retest reliability of kinematic parameters extracted from triangles with the Sigma-

Lognormal model. Red, orange, green and dark green respectively represents poor, moderate, 

good and excellent reliability. 

Parameter Test Retest ICC (95% CI) SEM SEM (%) CV (%) MDC 

t0 0.25 ± 0.06 0.25 ± 0.07 0.81 (0.64-0.90) 0.03 10.41 23.67 0.07 

D 151.87 ± 8.36 154.15 ± 9.05 0.54 (0.14-0.75) 4.92 3.21 4.72 13.63 

µ -0.75 ± 0.17 -0.77 ± 0.19 0.68 (0.40-0.83) 0.09 11.69 20.67 0.25 

σ 0.20 ± 0.04 0.19 ± 0.04 0.78 (0.58-0.88) 0.02 8.76 18.51 0.05 

Mode 0.79 ± 0.08 0.77 ± 0.10 0.77 (0.57-0.88) 0.04 5.08 10.61 0.11 

Median 0.82 ± 0.09 0.79 ± 0.10 0.77 (0.57-0.88) 0.04 5.02 10.47 0.11 

Time Delay 0.82 ± 0.09 0.80 ± 0.10 0.77 (0.57-0.88) 0.04 5.00 10.42 0.11 

Response time 0.08 ± 0.02 0.08 ± 0.01 0.79 (0.43-0.91) 0.01 7.28 15.84 0.02 

Asymmetry 0.06 ± 0.03 0.05 ± 0.02 0.78 (0.58-0.88) 0.01 19.99 42.19 0.03 

Nblog 5.43 ± 0.65 5.09 ± 0.50 0.78 (0.25-0.91) 0.25 4.82 10.27 0.70 

SNR 26.78 ± 0.41 26.97 ± 0.45 0.13 (0.00-0.52) 0.30 1.10 1.18 0.82 

SNR/Nblog 5.12 ± 0.63 5.47 ± 0.51 0.74 (0.19-0.90) 0.27 5.03 9.95 0.74 

RT 0.42 ± 0.07 0.43 ± 0.09 0.85 (0.71-0.92) 0.03 7.01 17.84 0.08 

|t0-RT| 0.17 ± 0.07 0.19 ± 0.08 0.77 (0.57-0.88) 0.03 18.82 39.46 0.09 

ICC: Intraclass Correlation Coefficient, CI: Confidence Interval, SEM: Standard Error of Measurement, CV: Coefficient of Variation, MDC: 

Minimal Detectable Change 

Parameters were similarly categorized for the horizontal and vertical oscillations (Table 5.3), 

except for the reaction time and the conduction time. Δt0 had good reliability (ICC=0.79 and 0.80) 

and a low SEM (horizontal oscillations: 5.07%; vertical oscillations: 6.92%). Poor reliability was 

observed for σ, the asymmetry and the SNR. The SNR/Nblog had moderate reliability, ranging 

from 0.64 to 0.70 (95% CI: 0.29-0.82). The mode, median, time delay and response time had an 

ICC considered as good (horizontal oscillations: 0.83; vertical oscillations: 0.79-0.80). The 

conduction time had poor reliability in the horizontal oscillations and moderate in the vertical 

oscillations, with a low SEM (horizontal oscillations: 17.60%; vertical oscillations: 19.49%). The 
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Nblog was exactly the same for every participant whether for the horizontal or vertical 

oscillations. 

Table 5.3 Test-retest reliability of kinematic parameters extracted from horizontal and vertical 

oscillations with the Sigma-Lognormal model. Red, orange, green and dark green respectively 

represents poor, moderate, good and excellent reliability. 

Parameter Test Retest ICC (95% CI) SEM 
SEM 
(%) 

CV (%) MDC 

Horizontal oscillations 

Δ(t0) 0.09 ± 0.01 0.09 ± 0.01 0.79 (0.52-0.90) 0.00 5.07 11.04 0.01 

D 119.74 ± 22.42 116.30 ± 20.94 0.86 (0.73-0.92) 7.72 6.54 17.25 21.39 

µ -0.75 ± 0.13 -0.79 ± 0.10 0.83 (0.62-0.92) 0.05 5.91 14.39 0.13 

σ (0.06 ± 0.83)E-03 (0.06 ± 1.33)E-03 0.07 (0.00-0.50) 3.51E-04 0.61 0.63 9.73E-04 

Mode 0.57 ± 0.08 0.54 ± 0.06 0.83 (0.59-0.92) 0.03 4.75 11.38 0.07 

Median 0.57 ± 0.08 0.55 ± 0.06 0.83 (0.59-0.92) 0.03 4.75 11.38 0.07 

Time Delay 0.57 ± 0.08 0.55 ± 0.06 0.83 (0.59-0.92) 0.03 4.75 11.38 0.07 

Response Time (30.0 ± 3.67)E-03 (30.0 ± 2.71)E-03 0.83 (0.63-0.92) 1.22E-03 4.54 11.16 3.39E-03 

Asymmetry (3.36 ± 0.25)E-03 (3.43 ± 0.72)E-03 0.03 (0.00-0.48) 4.19E-05 1.27 1.29 1.16E-04 

RT 0.48 ± 0.11 0.45 ± 0.10 0.36 (0.00-0.66) 0.07 14.43 18.06 0.18 

|Δ(t0)-RT| -0.38 ± 0.10 -0.36 ± 0.10 0.33 (0.00-0.64) 0.07 17.60 21.51 0.18 

SNR 28.21 ± 1.20 28.62 ± 0.97 0.00 (0.00-0.26) 0.77 2.71 2.64 2.13 

SNR(dB)/NbLog 0.23 ± 0.04 0.22 ± 0.03 0.70 (0.44-0.84) 0.02 7.04 12.83 0.04 

Vertical oscillations 

Δ(t0) 0.10 ± 0.02 0.09 ± 0.01 0.80 (0.49-0.91) 0.01 6.92 15.38 0.02 

D 116.04 ± 21.12 114.44 ± 22.21 0.84 (0.69-0.91) 8.12 7.05 17.41 22.52 

µ -0.68 ± 0.17 -0.75 ± 0.14 0.81 (0.49-0.91) 0.06 8.86 20.11 0.18 

σ (0.06 ± 4.74)E-04 (0.06 ± 2.82)E-03 0.25 (0.00-0.60) 0.0013 2.30 2.66 3.60E-03 

Mode 0.61 ± 0.11 0.57 ± 0.08 0.79 (0.47-0.90) 0.04 6.80 14.87 0.11 

Median 0.61 ± 0.11 0.57 ± 0.08 0.79 (0.47-0.90) 0.04 6.80 14.87 0.11 

Time Delay 0.61 ± 0.11 0.57 ± 0.08 0.79 (0.47-0.90) 0.04 6.80 14.87 0.11 

Response Time 0.03 ± 0.01 0.03 ± 0.004 0.80 (0.50-0.91) 0.00 6.57 14.84 0.01 

Asymmetry (3.30 ± 0.06)E-03 (3.55 ± 1.56)E-03 0.06 (0.00-0.50) 0.00 22.40 23.14 2.13E-03 

RT 0.46 ± 0.15 0.43 ± 0.10 0.55 (0.16-0.76) 0.07 15.61 23.25 0.19 

|Δ(t0)-RT| -0.37 ± 0.14 -0.34 ± 0.10 0.53 (0.12-0.75) 0.07 19.49 28.56 0.19 

SNR 28.00 ± 1.43 28.07 ± 1.30 0.45 (0.15-0.67) 0.86 3.07 4.14 2.39 

SNR(dB)/NbLog 0.25 ± 0.05 0.23 ± 0.04 0.64 (0.29-0.82) 0.02 10.26 17.10 0.07 

ICC: Intraclass Correlation Coefficient, CI: Confidence Interval, SEM: Standard Error of Measurement, CV: Coefficient of Variation, MDC: 

Minimal Detectable Change 
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5.4 Discussion 

The aim of this study was to assess the test-retest reliability of fast strokes’ kinematic parameters 

drawn on a tablet using a vertical setup. They were extracted according to the Sigma-Lognormal 

model with the aim of using the setup for clinical applications in fatigue detection. Overall, most 

of the parameters from the four tests seem to present sufficient reliability for clinical applications. 

5.4.1 Reliability of the four tests 

In general, the four series of tests seem to present a satisfying reliability. As exposed in Smits et 

al. (2018), a zigzag graphical task (i.e. a combination of simple strokes) was already assessed as 

good, with an ICC of 0.89 for its movement time and of 0.82 for its mean error. Other 

handwriting tests were considered as having excellent reliability (ICC=0.927) in their average 

absolute velocity (Yung & Wells, 2017), meaning that handwriting global kinematics seems 

reliable from day to day. This result may be reflected in the kinematic parameters of each test. 

When analyzing simple strokes through the theory, the parameters describing the action plan (t0, 

D, θs and θe) of the agonist system seems more reliable than for the antagonist (e.g. D agonist 

ICC=0.86, D antagonist ICC=0.70; |cos(θs)| agonist ICC=0.91, |cos(θs)| antagonist ICC=0.00). 

The parameters of the agonist system are reliable as the strokes are equally oriented each time 

thanks to the guiding sheet. However, as exposed in Plamondon et Djioua (2006), glitches at the 

end of the movement, can change the velocity profile of the stroke. Those glitches do not occur in 

the main orientation of the movement, i.e. the agonist system, and can therefore enlarge the 

variability of the antagonist system. Even if glitches were partly rejected during the data 

processing, they could have still influenced the reliability of the antagonist parameters and also 

explain the poor ICC value of μ antagonist. A detailed comparison with a Delta-Lognormal 

extraction (i.e. simple strokes defined only by two Lognormals) could help to determine the most 

appropriate and accurate extraction method for simple strokes (Woch et al., 2011). When 

analyzing more complex movements, such as the triangles or the oscillations, a good reliability is 

also denoted in general. Except for the logresponse time σ in the oscillations, the intrinsic 

parameters of a lognormal (t0 or Δ(t0), D, μ, σ) are reliable from day to day. In fact their ICC 

values may be lowered by the very low inter-participant variability, as explained in Weir (2005). 

This explanation could also be relevant for the SNR, which has a poor ICC for every test. As a 

stopping criterion for the reconstruction program Script Studio is for the SNR to attain 25dB, the 
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SNR/Nblog should be analyzed instead when evaluating the motor control quality (Laniel et al., 

2019; Plamondon, O'Reilly, et al., 2013). The triangles, which are more complex tests than 

simple strokes and oscillations, can have a better reliability to assess fine motor control quality 

because the learning inter-session effect is smaller, as mentioned in Smits et al. (2018). Each day, 

the Sigma-Lognormal model seems to similarly reconstruct the data, whether for a simple stroke 

or a complex movement, leading to parameters with sufficient reliability.  

5.4.2 The setup as a new clinical tool for the detection of shoulder fatigue 

The vertical setup was specific to shoulder neuromuscular fatigue detection (Laurent et al., 2019, 

2020) and its clinical relevance still needs to be assessed. As explained in Van den Bruel et al. 

(2007), the tool needs to be easily implementable with quickly accessible data. The tablet linked 

to the computer offers interesting advantages as the whole process is integrated (Faci, Boyogueno 

Bidias, et al., 2020). However, triangles had to be manually verified, because some 

reconstructions presented inaccuracies in their trajectory. As Script Studio optimizes the 

reconstruction on the velocity profile, a trajectory offset can be observed (O’Reilly & 

Plamondon, 2007, 2009). The use of “iDeLog”, a new algorithm optimizing parameters on both 

speed and trajectory may avoid outliers and accelerate the data formatting process (Ferrer-

Ballester, Diaz, Carmona-Duarte, & Plamondon, 2020). This will be the subject of a follow up 

study. Nevertheless, the simplicity of use of the tablet and the permanent improvements in 

algorithm optimization, leads us to believe that the setup will soon offer the adequate 

requirements for a clinical implementation.  

On top of that, clinical guidelines require data to be reliable with high sensitivity and specificity 

(Ljungqvist et al., 2009). As exposed in Laurent et al. (2020), the mode, median and time delay 

present the most significant differences pre and post shoulder fatigue in internal and external 

rotation. Their reliability on all tests was good to excellent, ranging from 0.77 to 0.90. In 

comparison, goniometers and inclinometers, have a reliability ranging from moderate to excellent 

in external and internal rotation (goniometer: ICC from 0.64 to 0.91, inclinometer: ICC from 0.63 

to 0.97) (Kolber et al., 2011; Shin et al., 2012). Those tools are used in clinics for the evaluation 

of the articular amplitude, reflecting shoulder neuromuscular disorders (Mullaney et al., 2010). 

These disorders can also be assessed with a muscular force evaluation. To that extent, stationary 

dynamometers have high reliability with ICC ranging from 0.87 to 0.94 (Plotnikoff & MacIntyre, 
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2002). However the minimal detectable changes (MDC) were not reported (Leggin, Neuman, 

Iannotti, Williams, & Thompson, 1996; Plotnikoff & MacIntyre, 2002), or having high values (21 

to 43% MDC) (Meeteren, Roebroeck, & Stam, 2002) limiting their assessment of sensitivity to 

changes. In our study, the MDC were higher than the mean difference pre and post fatigue 

(Laurent et al., 2020). However, the effect sizes of the pre and post fatigue differences were 

always ranging from moderate to good, indicating that the observed phenomenon of variation 

was high and that a clinically important change has still occurred. The MDC might be too severe 

in the assessment of the sensitivity to changes in our study. Moreover, further studies need to be 

accomplished to specify the sensitivity and specificity after an internal and external rotation 

fatigue using the Kinematic Theory. For clinical requirements, these values have to tend to be 

excellent as in medical imaging (sensitivity and specificity>0.85) (de Jesus et al., 2009; Grant et 

al., 2013). Otherwise, a combination of several tests with different values of sensitivity and 

specificity is also possible, as it is done with physical tests (Itoi, 2013; Roy et al., 2015). In fact, 

tests with a high sensitivity will exclude healthy people from the detection whereas those with a 

high specificity will confirm the diagnosis (Akobeng, 2007). The theory is reliable from day to 

day and its use in shoulder fatigue detection could be clinically relevant, when sensitivity and 

specificity are assessed. 

5.4.3 Further clinical applications 

The Kinematic Theory has been used in many applications for motor control evaluation. The 

tablet is an ergonomic and standardized method (Faci, Boyogueno Bidias, et al., 2020), which has 

already shown many interesting results in studies such as Parkinson’s disease (Nadeau et al., 

2018), concussion (Faci, Désiré, et al., 2020), attention deficit hyperactivity disorder (Faci, 

Nguyen, et al., 2020), aging phenomena (Plamondon, O'Reilly, et al., 2013), stroke risk factor 

(O'Reilly, C. et al., 2014). Contrary to the present study, data were recorded on a setup 

horizontally oriented, with sitting participants. Another study from Fischer et al. (2014) 

reconstructed handwriting from a whiteboard, in a vertical orientation. Portnoy, Rosenberg, 

Alazraki, Elyakim et Friedman (2015) postulated that whether on a vertical or horizontal surface, 

final kinematic performance of handwriting is not affected. Without efficient support, upper-limb 

muscles have higher amplitude activation (Delisle, Larivière, Plamondon, & Imbeau, 2006; Wise, 

Uhl, Mattacola, Nitz, & Kibler, 2004). Moreover, the handwriting kinematics on horizontal 
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surfaces seems more fluid than on vertical surfaces (Phillips & Ogeil, 2010). A better reliability 

may thus be expected on horizontal surfaces with sitting participants than on vertical surfaces 

with standing participants. As simple strokes and more complex tasks (i.e. triangles and 

oscillations) were reliable after the Sigma-Lognormal model analysis, it can be expected that the 

parameters extracted from any kind of well-specified movement are reliable from one day to 

another. 

5.4.4 Limitations 

A first limitation to our study is that participants were not constrained when executing their 

strokes. As they were asked to execute the movement in such a way that they felt comfortable, 

different strategies were used, especially for vertical oscillations. Difference in the posture 

between days could have affected the kinematic (Kebaetse, McClure, & Pratt, 1999) and could 

therefore explain a lower reliability in this test. A standardization of the distance between the 

participant and the tablet, and the posture to take could be meaningful to increase the intra-

participant reliability. In addition, tiredness and boredom could be observed in such studies. As 

the model describes the neuromotor condition of the participant (O'Reilly, Christian et al., 2013; 

Plamondon, 1998), it could be interesting to add a fatigue scale or a subjective scale to know if 

the participants were tired (Lee et al., 1991). Performing the study at the same moment of the day 

(whether always the morning or afternoon) could also heighten the reliability as handwriting 

speed could be affected by circadian variations (Jasper et al., 2009). Furthermore, a learning 

process can be observed between two sessions as the velocity in handwriting can be affected by 

familiarity and practice of the test (Dixon, Kurzman, & Friesen, 1993). Despite the training 

period at the beginning of each session, kinematic profiles appeared faster on the second day in 

our study, as in Smits et al. (2018), and showed more variability. To diminish the inter-session 

variability, it could be interesting to add an extra training session, at least one day before the 

recording session. For clinical reasons, the same study shall be performed on fatigued 

participants. Despite some improvements to perform, the method seems appropriate for fatigue 

detection and later, for a clinical use.   
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5.5 Conclusion 

Most of the parameters have good test-retest reliability in the four series of tests presented. Both 

agonist lognormals and more complex movements present parameters with high reliability. The 

mode, median and time delay had good to excellent reliability supporting their use in shoulder 

fatigue detection. However, the minimal detectable change might not be usable so far. 

Nevertheless, the theory has many other applications and a utilization on a horizontal surface 

(e.g. in a sitting position) leads us to believe that the reliability of the data would be even better.  

5.6 SUPPLEMENTARY MATERIAL, APPENDIX A 

 

Figure 5.3: Bland Altman plots of the SNR for simple strokes, triangles, horizontal and vertical 

oscillations with the mean difference (solid lines) and the limits of agreement (dotted lines). 

 

 

Figure 5.4: Bland Altman plots of |t0-RT| for the simple strokes and triangles; and for |Δ(t0)-RT| 

for horizontal and vertical oscillations with the mean difference (solid lines) and the limits of 

agreement (dotted lines). 
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Figure 5.5: Bland Altman plots of σ for the horizontal and vertical oscillations with the mean 

difference (solid lines) and the limits of agreement (dotted lines). 

 

 

Figure 5.6: Bland Altman plots of the asymmetry for the agonist and antagonist components of 

simple strokes (ST), triangles, horizontal and vertical oscillations with the mean difference (solid 

lines) and the limits of agreement (dotted lines). 
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CHAPITRE 6 DISCUSSION GÉNÉRALE 

Ce projet de recherche fait l’étude de l’implémentation d’une solution innovante pour la détection 

de la fatigue neuromusculaire de l’épaule, qui soit implantable en clinique. Pour ce faire, la 

Théorie Cinématique des mouvements humains rapides a été utilisée et nous en avons analysé 

son efficacité pour répondre à cet objectif général. D’après Van den Bruel et al. (2007), afin 

d’évaluer un test et savoir s’il est cliniquement utilisable, il est nécessaire d’entreprendre les 

étapes suivantes : (i) voir si le test répond aux besoins en conditions expérimentales en 

laboratoire ; (ii) déterminer la valeur ajoutée du test dans la chaîne clinique ; (iii) valider la 

fidélité des mesures en fonction de son degré d’importance dans la chaîne clinique et (iv) évaluer 

l’impact du test sur les patients, sa valeur économique et toutes autres retombées sociétales. Dans 

ce mémoire nous nous sommes essentiellement intéressés aux points (i) et (iii). Nous allons ici 

aborder chacun des points pour faire état des études accomplies et de celles qui restent à faire. 

6.1 Utilité du test en laboratoire 

6.1.1 Méthode de détection de la fatigue 

Lors de ce projet de recherche, le premier sous-objectif que nous avions était la mise en place 

d’une étude de faisabilité pour la détection de la fatigue neuromusculaire de l’épaule. Pour cela, 

nous avons choisi d’utiliser la Théorie Cinématique des mouvements humains rapides. L’analyse 

de la cinématique du mouvement a été faite au travers de tâches d’écriture. Il s’agit d’une activité 

complexe qui permet d’étudier les processus cognitifs des participants et ceci, de manière peu 

coûteuse tout en étant non-invasive pour le monitoring et le diagnostic (Chang, Chen, & Yu, 

2015).  

La méthode expérimentale mise en place a permis de montrer que de la fatigue musculaire à 

l’épaule est détectable au moyen de cette théorie (Chapitre 3). Un suivi individualisé des 

participants est possible, et un profil général de réaction à la fatigue se dénote également. Il est 

possible à partir d’un état de référence d’étudier l’état des participants. Cependant, si cette 

référence n’existe pas, un effet de groupe existe permettant possiblement par la suite de mettre un 

seuil afin de savoir si un participant est fatigué ou non. Ce sont essentiellement les paramètres 

servant à décrire le système musculo-squelettique dans son ensemble (mode, médiane et temps de 
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délai) qui ont été le plus impactés par la fatigue. Ceci s’explique probablement par le fait que les 

fatigues centrales et périphériques apparaissent toutes deux lors d’un exercice. Les paramètres 

dérivés de la théorie et regroupant des notions centrales et périphériques sont alors plus impactés 

(Boyas & Guével, 2011). 

Par ailleurs notre deuxième sous-objectif visait à préciser le type de fatigue détectable. D’après la 

définition intrinsèque des paramètres, il est possible de distinguer ceux relatifs à la commande 

motrice (fatigue centrale) de ceux relatifs à la réponse impulsionnelle (fatigue périphérique) 

(Plamondon et al., 2003). La comparaison de cette méthode avec des mesures gold standard de 

détection de fatigue centrale vs périphérique serait une belle perspective pour continuer dans la 

lignée de cette étude. Au cours des deux sessions (fatigue en rotation interne et fatigue en rotation 

externe), de la fatigue neuromusculaire, à la fois centrale et périphérique, a été détectée (Chapitre 

3). En fonction de l’exercice, la fatigue a plus ou moins impacté le système central ou 

périphérique, compte tenu de la force développée couplée à la durée de l’exercice. De même qu’il 

a été montré expérimentalement que le paramètre t0 correspond à l’occurrence temporelle d’une 

commande motrice (O’Reilly, Plamondon, Landou, & Stemmer, 2013), des analyses 

complémentaires, couplées à de l’EMG seraient utiles pour valider l’utilité du temps de délai μ et 

du temps de réponse σ dans la quantification de fatigue périphérique.  

En ce qui concerne les muscles fatigués, nous avons constaté que des différences significatives 

existent après une fatigue en rotation interne et en rotation externe. L’activité musculaire est 

différente si la fatigue se fait en rotation interne ou en rotation externe. Par exemple, suite à une 

fatigue en rotation interne la fréquence médiane instantanée tend à diminuer pour le 

sous-scapulaire, tandis qu’elle tend à baisser en rotation externe pour l’infra-épineux (Gaudet, 

Tremblay, & Dal Maso, 2018). Comme les muscles fatigués sont différents, nous avons donc 

posé l’hypothèse que l’analyse paramétrique à l’aide de la Théorie Cinématique devrait être 

différente en fonction du muscle fatigué. Des analyses préliminaires de différenciation des 

paramètres suite à une fatigue en rotation interne et une fatigue en rotation externe au travers du 

partitionnement en k-moyennes ne nous ont pas encore permis de distinguer les deux types de 

fatigue. Le partitionnement en k-moyennes est une méthode non-supervisée permettant de diviser 

n observations en k groupes (i.e. groupe fatigué en rotation interne et groupe fatigué en rotation 

externe). Les groupes sont formés de façon à ce que les distances entre les observations et la 

moyenne du cluster attribué (le centroïde) soient minimales (Wikipédia, 2019). Des algorithmes 
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d’intelligence artificielle plus puissants que celui utilisé pourraient être utiles pour éclaircir ce 

point. L’algorithme de machine à vecteurs de support a en effet déjà donné de bons résultats en 

ce qui concerne l’analyse des paramètres de la Théorie Cinématique (Faci, Nguyen, et al., 2020) 

pour l’étude d’enfants atteints de trouble déficitaire de l’attention avec ou sans hyperactivité. Son 

utilisation pourrait être intéressante pour distinguer un état fatigué d’un état qui ne l’est pas, ou 

encore pour différencier les muscles fatigués. 

6.1.2 Nouvelles pistes de recherche 

La combinaison du protocole expérimental avec de l’électromyographie permettrait par exemple 

de s’assurer que les muscles sont fatigués et également de voir si notre protocole ne fatiguerait 

pas lui-même les participants (Konrad, 2006). En effet, nous sommes partis du principe que les 

tâches de traits ne sont pas fatigantes, puisqu’il s’agit de gestes simples, brefs et peu demandant 

physiquement. L’utilisation de l’électromyographie permettrait de s’en assurer en analysant 

l’activité musculaire pendant l’exécution des traits (Côté, 2014; Côté et al., 2005). Ceci 

permettrait de fixer un nombre maximal de traits à effectuer pour éviter que le protocole 

expérimental ne fatigue les participants de manière non voulue. Par ailleurs, le protocole étudié 

dans ce mémoire était éprouvant et les comparaisons avec de la fatigue ne se faisaient que lorsque 

les critères d’arrêt étaient atteints. Ceci a permis de montrer que lorsque le participant a perdu en 

force, il est possible de détecter de la fatigue au travers des paramètres de la Théorie 

Cinématique. Cependant, il pourrait être intéressant de voir à partir de quand la fatigue est 

détectable au moyen de la théorie, en lien avec l’électromyographie et le nombre de Borg. Ceci 

permettrait éventuellement d’instaurer une valeur seuil de détection de la fatigue au niveau des 

paramètres cinématiques. En outre, notre étude s’est attardée spécifiquement à la fatigue de 

l’épaule en rotation interne et externe. Nous pensons qu’un autre type de fatigue à l’épaule (e.g. 

en flexion/extension ou abduction/adduction) serait détectable au moyen de la Théorie 

Cinématique. Néanmoins des analyses complémentaires sont nécessaires afin de s’en assurer et 

de voir quelle serait la spécificité de l’évolution des paramètres en fonction du muscle fatigué. 

D’un point de vue clinique, il serait également intéressant de voir l’influence d’une fatigue 

présente au coude ou encore au poignet. Il faudrait en effet s’assurer de ne pas donner un 

jugement erroné quant à l’origine du muscle fatigué. Par ailleurs, le montage expérimental mettait 

de l’avant l’activation de l’épaule puisque les traits sont tracés à hauteur d’épaule.  
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En ce qui concerne la Théorie Cinématique et le choix de ses modèles/paramètres, plusieurs 

remarques sont à faire également. En effet, nous nous sommes attardés à l’utilisation du modèle 

Sigma-Lognormal (Chapitre 4 et Chapitre 5), que ce soit pour les traits simples ou les 

mouvements plus complexes. Ce modèle peut être vu comme une généralisation des différents 

modèles de reconstruction (et notamment du Delta-Lognormal). Nous avons choisi ce modèle car 

les personnes fatiguées à l’épaule ne sont pas en parfait contrôle de leur mouvement et un trait 

simple pourrait ainsi être reconstruit à l’aide de trois voire quatre fonctions lognormales, et non 

deux uniquement, comme avec le modèle Delta-Lognormal. Néanmoins, pour les traits simples, il 

serait intéressant de faire une comparaison avec le modèle Delta-Lognormal. Ceci permettrait 

notamment de comparer les informations agonistes/antagonistes recueillies au travers des 

modèles Delta- et Sigma-Lognormaux. En effet, le modèle Sigma-Lognormal fait une 

approximation des lognormales agonistes/antagonistes, tandis que le modèle Delta-Lognormal 

est plus précis dans ce sens. 

De plus, nous avons également supposé l’indépendance des paramètres en effectuant les 

différents tests statistiques sur chaque paramètre. Les tests d’Hotelling (Chapitre 4) ont mis en 

évidence qu’un effet général de fatigue existe pour chacun des tests. Néanmoins par la suite, il 

pourrait être intéressant de combiner un ensemble de paramètres pour voir la différence entre les 

types de fatigue (rotation externe vs rotation interne, périphérique vs centrale). Par ailleurs, 

comme la Théorie Cinématique permet de décrire le mouvement de n’importe quel effecteur 

terminal (Plamondon, 1995a), l’élargissement de l’étude de la fatigue aux membres inférieurs 

pourrait aussi être possible. Il faudrait néanmoins garder en tête que pour une application 

clinique, le système se doit d’être facile à transporter et peu coûteux.  

6.2 Insertion du test en clinique 

Lorsqu’un nouveau test est développé, il faut définir sa position dans la chaîne clinique (Bossuyt, 

Irwig, Craig, & Glasziou, 2006). Ceci permet de définir plus exactement son utilité clinique et les 

exigences qu’il doit respecter. Trois principaux rôles peuvent être définis pour le test : il peut être 

conçu en remplacement d’un test préexistant, en tant que « triage », ou alors en complément aux 

autres tests existant. D’après les définitions de Van den Bruel et al. (2007), le test mis en place 

dans ce mémoire est là pour aider au « triage ». Il est en effet utile pour pré-dépister des 

personnes fatiguées et à risque de blessure. Il est de plus non invasif et peu coûteux et la fiabilité 
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de ses données sont similaires aux tests de mesure clinique (Chapitre 5). Des études 

complémentaires sont à effectuer pour déterminer sa sensibilité, avec l’EMG comme 

comparaison à un gold standard. Pour aller plus loin, rappelons qu’une blessure à l’épaule peut 

également être synonyme de variabilité musculaire et d’adaptation cinématique (Côté et al., 

2005). Ainsi, il est possible que les paramètres de la Théorie Cinématique soient également 

modifiés en présence de blessure. Bien sûr, des études complémentaires seront à effectuer pour 

voir si cela est avéré. Le cas échéant, comme ce test est facile d’utilisation et non invasif, il 

pourrait éventuellement être utilisé dans le cadre de dépistage de blessure. Des études sur la 

sensibilité et la spécificité d’une telle méthode dans la détection de fatigue et/ou de blessure à 

l’épaule seront à effectuer. 

6.3 Fiabilité des données 

Les exigences psychométriques et métrologiques d’un test requièrent des données fiables, 

répétables d’un jour à l’autre et d’un évaluateur à l’autre (Ljungqvist et al., 2009). La sensibilité 

et la spécificité du test sont également importantes afin d’en connaitre sa validité diagnostique. 

Les résultats relatifs à ce point ont été sont abordés au Chapitre 5 où nous avons vu que les 

mesures sont de manière générale répétables d’un jour à l’autre. Afin d’améliorer la 

reproductibilité des données d’un jour à l’autre, plusieurs changements seraient à faire. Il faudrait 

par exemple standardiser la position des participants, définir un horaire de prise de données 

(Gueugneau, Pozzo, Darlot, & Papaxanthis, 2017) ou encore contrôler la prise de neurostimulants 

(de Morree, Klein, & Marcora, 2014; Kalmar & Cafarelli, 2006). La durée entre deux sessions de 

données était très variable (de un jour à deux mois d’écart entre deux sessions). Néanmoins, les 

tests d’analyse de la variabilité en plusieurs groupes (Groupe 1, jours d’écart : [1,7], 25 

participants ; Groupe 2, jours d’écart : [1,14], 32 participants ; Groupe 3, jours d’écart : [1,60], 40 

participants) n’ont pas montré de différences dans les valeurs d’ICC. Nous avons donc choisi de 

garder la dernière catégorie pour avoir une puissance statistique plus élevée avec le plus grand 

nombre de participants. 

Par ailleurs, comme il y a une volonté d’utiliser le test en clinique, il faudrait qu’il soit capable de 

distinguer une personne fatiguée d’une personne en forme. Dans ce mémoire, nous avons pu 

mettre en évidence les différences significatives entre avant et après fatigue. Cependant, nous 

n’avons encore vu la possibilité de différencier les personnes fatiguées des personnes qui ne le 
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sont pas (et pour plus tard, les personnes blessées des personnes saines). L’utilisation 

d’algorithmes de classification permettant de faire la distinction entre les deux types de 

population pourrait être adéquate (Faci, Nguyen, et al., 2020). A la suite de cela, la validité 

diagnostique pourrait être évaluée au moyen de la sensibilité et de la spécificité.   

En outre, plusieurs modifications de la méthode pourraient améliorer la répétabilité et validité 

diagnostique du test. Notamment, le plan d’action lors de la reconstruction des traits n’était pas 

tout le temps réaliste. L’utilisation d’un logiciel d’extraction des paramètres, tel que le tout 

nouveau logiciel « iDeLog » pourrait permettre d’éviter ces désagréments étant donné qu’il fait 

l’optimisation de la reconstruction en vitesse et en trajectoire (Ferrer-Ballester et al., 2020), et 

non pas uniquement en vitesse comme « Script Studio » (O’Reilly & Plamondon, 2009). De plus, 

le temps aléatoire avant de tracer les traits varie entre 1 à 10 secondes et il a été vu que lorsque ce 

temps approximait les 10 secondes, les participants étaient surpris et leur performance changeait. 

Un intervalle de temps plus petit (e.g. 1 à 5 secondes) pourrait être préférable. Une étude 

impliquant de l’électroencéphalographie pourrait être adéquate pour étudier le lien entre le temps 

d’attente aléatoire, t0 et l’occurrence temporelle d’une commande motrice (O’Reilly et al., 2013).  

6.4 Impacts du test 

Les impacts du nouveau test doivent être évalués. La raison pour laquelle le test est mis en place 

est pour pouvoir mieux détecter les personnes à risque de blessures. Ainsi, l’impact des résultats 

axés sur les patients doit être évalué. La spécificité et la sensibilité nous permettent d’avoir un 

ordre de grandeur quant à la performance du test comparé à un gold standard. Il pourrait y avoir 

la nécessité d’effectuer des essais diagnostiques randomisés et contrôlés (Lord, Irwig, & Simes, 

2006; Rodger, Ramsay, & Fergusson, 2012). 

Par ailleurs, le rapport coût-efficacité doit également être évalué pour savoir si cela est acceptable 

pour la société (Van den Bruel et al., 2007). De nombreuses mesures sont incluses dans ce coût, 

telles que le nombre de chirurgies évitées, le nombre de patients traités, et le coût associé, le coût 

pour la qualité de vie améliorée, etc. Cette étude devra aussi être conduite. Dans le cas de notre 

projet, le test permettrait d’avoir un suivi peu coûteux et rapide de détection de la fatigue pour 

empêcher le participant de se blesser, ou alors d’empirer sa blessure.  
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CHAPITRE 7 CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 

7.1 Conclusion 

L’objectif de ce mémoire était de proposer une solution innovante dans la détection de fatigue 

musculaire à l’épaule. La détection de fatigue neuromusculaire devait pouvoir différencier une 

fatigue centrale d’une fatigue périphérique et le dispositif devait être utilisable en clinique. Les 

mesures devaient donc être répétables, recueillies rapidement et de manière non invasive. 

L’utilisation de la Théorie Cinématique des mouvements humains rapides a permis de mettre en 

avant l’apparition de fatigue. Pour ce faire, le protocole consistait à effectuer des traits sur une 

tablette située à hauteur d’épaules. Les paramètres de la théorie ont significativement changé 

suite à une fatigue d’épaule, que ce soit de manière individuelle ou en groupe. Ceci a permis de 

montrer qu’un suivi personnalisé est possible, mais également qu’une tendance générale se 

démarque. Par ailleurs, nous avons pu montrer d’un point de vue théorique qu’il serait possible 

de différencier une fatigue centrale d’une fatigue périphérique. De plus, au travers de nos 

expériences, nous avons pu mettre en évidence le fait que les traits simples sont plus concluants 

pour déterminer plus exactement où se produit la fatigue, tandis que les oscillations sont plus 

sensibles à la détection de fatigue.  

Par la suite, nous nous sommes attardés à la répétabilité des mesures du dispositif expérimental et 

démontré qu’elle était très bonne. Ces résultats sont prometteurs pour utiliser le dispositif 

expérimental en clinique. Néanmoins le changement minimal détectable était plus élevé que les 

différences avant et après fatigue de la première étude, ce qui laisse penser qu’il n’est pas 

utilisable dans notre étude de cas.  

Pour résumer : l’application de ces travaux dans le pré-dépistage de fatigue neuromusculaire à 

l’épaule est une innovation pour la prévention de blessures, qui, à termes pourrait être transposée 

en clinique. 

7.2 Recommandations 

Pour continuer dans la lignée de ce projet,  plusieurs recommandations sont énoncées dans ce 

paragraphe. Tout d’abord, nous avons montré que d’un point de vue théorique, la fatigue centrale 
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et périphérique sont discernables et différenciables au travers de la Théorie Cinématique. Une 

prochaine étape serait de pouvoir le prouver expérimentalement avec comparaison à un gold 

standard. 

Par ailleurs, afin d’améliorer la répétabilité de nos études, un protocole plus strict de collecte de 

données devrait être instauré. Notamment, il faudrait standardiser la position des participants et 

l’angle de flexion du coude et de l’épaule, ainsi que définir une heure de la journée identique 

pour chaque participant. Il serait également important d’étudier à la fois des marqueurs de fatigue 

neuromusculaire subjectifs (questionnaires ou échelles de fatigue) avec des marqueurs objectifs 

(Théorie Cinématique).  

La Théorie Cinématique permettant de définir le mouvement de n’importe quel effecteur 

terminal, nous pensons qu’il y aurait la possibilité, à long terme, de pouvoir détecter de la fatigue 

neuromusculaire de n’importe quelle autre articulation, telle que la hanche, le genou etc. Des 

études complémentaires ont besoin d’être effectuées pour s’en assurer.  
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