
HAL Id: tel-02400067
https://theses.hal.science/tel-02400067

Submitted on 9 Dec 2019

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépôt et à la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche français ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.

Les muscles paravertébraux lombaires : de l’anatomie à
l’étude en élastographie ultrasonore et par résonance

magnétique, appliquées à la lombalgie chronique
Maud Crézé

To cite this version:
Maud Crézé. Les muscles paravertébraux lombaires : de l’anatomie à l’étude en élastographie ultra-
sonore et par résonance magnétique, appliquées à la lombalgie chronique. Anatomie, Histologie, Anato-
mopathologie [q-bio.TO]. Université Paris Saclay (COmUE), 2019. Français. �NNT : 2019SACLS182�.
�tel-02400067�

https://theses.hal.science/tel-02400067
https://hal.archives-ouvertes.fr


 
 

Les muscles paravertébraux 
lombaires : de l’anatomie à l’étude 
en élastographie ultrasonore et par 
résonance magnétique, appliqué à 
la lombalgie   
 
Thèse de doctorat de l'Université Paris-Saclay 
Préparée à l’Université Paris-Sud 
 
 
 
École doctorale n°566  
Science du sport, de la motricité et du mouvement humain (SSMMH) 
Spécialité de doctorat : Sciences du mouvement humain 
 
Thèse présentée et soutenue au Kremlin-Bicêtre, le 11 juillet 2019, par  
 

 Maud Crézé  
 
 
Composition du Jury : 
 
Charles Court 
Professeur, Université Paris-Saclay     Président 
 
Sébastien Laporte,  
Professeur, ENSAM       Rapporteur 
 
Fabrice Duparc 
Professeur, Université de Rouen      Rapporteur 
 
Gael Guilhem 
Professeur, INSEP      Examinateur 
 
Daphne Guenoun  
Maitre de conférence, Université de Marseille    Examinateur 
 
Olivier  Gagey 
Professeur, Université Paris-Saclay     Directeur de thèse 
 
Marie-France Bellin  
Professeur, Université Paris-Saclay    Co-Directeur de thèse 
 
Jean-Luc Drapé 
Professeur,  Université Paris-Diderot    Examinateur 

N
N

T
 : 

20
19

S
A

C
LS

18
2 



 

 

 

 

 

 

2

 

Titre :  Les muscles paravertébraux lombaires : de l’anatomie à l’étude en élastographie ultrasonore et par résonance 
magnétique, appliquées à la lombalgie chronique 
Mots clés : anatomie, élastographie, IRM, muscles paravertébraux, ultrasons  

Résumé : La connaissance de l’anatomie des muscles 
paravertébraux lombaires et la compréhension de leur 
mode d’action représentent un enjeu majeur de la prise en 
charge des lombalgies. L’expérience chirurgicale montre 
que les muscles paravertébraux constituent une 
volumineuse masse musculaire dépourvue de gros tendons 
et engainée dans un fascia inextensible. En biomécanique, 
la force maximale d’un muscle est positivement corrélée à 
la surface de section des tendons et du corps charnu. Il 
existe probablement, au niveau lombaire, une étonnante 
discordance entre le volume musculaire, qui suggère une 
force élevé, et celui des tendons dont la résistance 
mécanique est très limitée. Les modèles biomécaniques 
classiques semblent inappropriées pour décrire le mode 
d’action des muscles paravertébraux. Selon certains 
modèles biomécaniques dérivés de la théorie des poutres, 
l’augmentation de la dureté ou élasticité au sein du 
compartiment paravertébral serait le mécanisme principal 
de la stabilisation de la colonne vertébrale.  
Ces travaux se sont articulés autour de deux grands axes. 
L’axe anatomique avait pour objectif de vérifier 
l’hypothèse de la discordance morphologique 
tendon/muscle des principaux muscles paravertébraux 
lombaires. L’axe radiologique avait pour objectif la mise 
en place de protocoles d’élastographie par résonance 
magnétique et ultrasonore pour  

l’exploration de l’élasticité des différents muscles 
paravertébraux lombaires au repos et dans plusieurs 
postures différentes.  
Les résultats des travaux anatomiques montrent un ratio de 
surface tendon/muscle du multifudus et de l’iliocostalis 
extrêmement bas et une petite surface de section du 
multifidus suggérant que muscles ne sont pas capables de 
générer l’extension dorsale de la colonne lors de la 
contraction musculaire. Ils semblent plutôt stabiliser la 
colonne vertébrale en lui assurant une certaine rigidité 
assurée par un volume musculaire conséquent confiné dans 
une loge inextensible. Au moyen de l’élastographie, nous 
montrons que l’élasticité des muscles paravertébraux est la 
plus basse au repos, en décubitus et qu’elle n’est pas 
influencée par la flexion ou l’extension passive de la 
colonne, ni par l’étirement du fascia thoracolombaire. 
L’élasticité augmente lors des positions : assise, debout, 
penchée en avant et en arrière. Le comportement 
biomécanique de chaque muscle est différent selon les 
postures. Ces travaux confirment qu’il existe des 
modifications significatives de l’élasticité lors de la mise 
en charge de la colonne. Les lombalgies sont associées à 
des modifications d’élasticité de la colonne et des muscles 
paravertébraux observées lors de l’examen clinique, 
l’élastographie pourrait permettre de les explorer et de les 
caractériser de façon objective et non invasive. 
 

 

 

Title :  Anatomy and elastography of the paraspinal muscles 
Keywords : anatomy, elastography, MRI, paraspinal muscles, sonography 

Abstract : Knowledge about the anatomy and the mode 
of action of the lumbar paraspinal muscles is major 
importance for the management of low back pain. 
Surgical experience shows that the paraspinal muscles 
constitute a voluminous muscle mass without large 
tendons and enclosed in an inextensible fascia. In 
biomechanics, the maximum strength of a muscle is 
positively correlated to the cross-sectional area of tendons 
and the muscle belly. Therefore, there is a paradox 
between the presumed high strength of the voluminous 
muscle belly and the low strength of the tendons. 
Traditional biomechanical models seem inappropriate for 
describing the mode of action of the paraspinal muscles. 
According to the beam theory, increasing elasticity within 
the paraspinal compartment would allow the stabilization 
of the spine.  
The work has two broad objectives. The first objective 
was to assess the assumption that there is an inconsistency 
betwenn the cross-sectional area of the tendon and of the 
belly of the main paraspinal muscles, i.e. the multifidus, 
the longissius and the iliocostalis. The second objective 
was to establish elastography protocols with magnetic 
resonance imaging and ultrasonography for the 
exploration of the elasticity of the paraspinal muscles at 
rest and in several different postures.  

Results of the anatomical studies show that the tendon-to-
muscle area ratios of the longissimis and the iliocostalis 
were extremely small, as well as cross-sectional area of 
the belly of the multifidus. That suggests that paraspinal 
muscles are not able to provide the dorsal extension of the 
spine during muscle contraction. Rather, they seem to 
stabilize the spine by providing it with a certain rigidity 
ensured by a substantial muscle volume contained in an 
inextensible compartment. Through elastography, we 
have shown that the elasticity of the paraspinal muscles 
was the lowest at rest, in decubitus. Elasticity was not 
influenced by passive flexion or extension of the spine, 
nor by the stretching of the thoracolumbar fascia. 
Elasticity increased during sitting, standing, bending 
forward and bending backward the compared to 
decubitus. The biomechanical behaviour of the 
longissimus, the iliocostalis and multifidus differed 
according to the postures. This work confirms that there 
are significant changes in elasticity during standing 
postures. Low back pain is associated with stiffness 
changes of the spine and of the paraspinal muscles that 
have been observed through clinical examination. In the 
future, elastography could allow exploring low back pain. 
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INTRODUCTION ET PROBLEMATIQUE  

 

La bipédie est le propre de l’Homme. Au cours de la phylogénèse, pour rester érigée 

de la façon la plus économique qu’il soit, la colonne vertébrale s’est dotée de courbures 

antéropostérieures et d’un puisant manchon myoaponévrotique lui conférant équilibre et 

stabilité. Les temps modernes ont vu l’avènement de techniques visant à améliorer le confort 

des individus, diminuer l’effort physique et… la croissance exponentielle des personnes 

souffrant de lombalgie, communément appelée « le mal du siècle ». Les biologistes de 

l’évolution parlent de la lombalgie comme d’une maladie de l’inadéquation.  Bien qu’il existe 

de nombreuses causes de lombalgies – tumorales, infectieuses, dégénératives, rhumatismales - 

les lombalgies les plus fréquentes sont les lombalgies non spécifiques, qualifiées 

de lombalgies sans relation retenue avec des lésions anatomiques et seraient dues à des 

atteintes myofasciales ou tendineuses.  

Au cours de notre expérience anatomique, orthopédique et radiologique, nous avons été 

surpris par l’anatomie singulière des muscles paravertébraux, volumineuse et puissante masse 

musculaire capable de maintenir le tronc, intimement attachée (avec un court bras de levier) à 

la colonne vertébrale par de délicats, frêles et fragiles tendons, mais également tout le long de 

la face profonde de leur aponévrose. En biologie, en anatomie, la forme détermine la fonction. 

L’anatomie descriptive devient donc source d’interrogation, pourquoi ? Pourquoi les muscles 

paravetébraux sont-ils agencés de la sorte ? Pourquoi ne présentent-ils pas de tendons 

puissants en corrélation avec leur masse musculaire ? Compte tenu de cette anatomie, les 

muscles paravertébraux ne semblent pas capables d’effectuer les tâches qui leur sont 

communément dévolues, à savoir l’extension dorsale du rachis et le maintien de la posture 

réalisé par le raccourcissement musculaire et l’application de forces adaptées aux tendons lors 

de la contraction. Avec cette même arrière-pensée, quelques biomécaniciens ont émis 

l’hypothèse que les muscles paravertébraux, chez l’Homme, agissaient vraisemblablement 

comme des poutres composites dont la raideur intrinsèque stabilise le rachis. Ainsi, toute 

modification des propriétés viscoélastiques du système myoaponévrotique paravertébral 

engendrerait des troubles fonctionnels segmentaires à l’origine de lombalgies. A l’heure 

actuelle, ces hypothèses sur le mode d’action des muscles paravertébraux et la 
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physiopathologie des lombalgies relatives aux propriétés viscoélastiques des muscles dérivent 

de calculs mathématiques et d’expérimentations réalisées ex vivo.   

Depuis quelques années, l’élastographie, nouvelle technique d’imagerie médicale,  permet 

d’explorer, de façon non invasive et  in vivo les propriétés viscoélastiques des tissus mous. 

Elle pourrait peut-être nous permettre de mieux appréhender le comportement biomécanique 

de ces muscles lombaires qui sont si particuliers chez l’Homme. 

L’hypothèse que nous faisons est que les muscles paravertébraux ont un mode d’action 

complexe, dépassant le simple modèle de corde. L’anatomie singulière des muscles 

paravertébraux, dont le fait plus marquant est d’être volumineux, pourtant presque dépourvus 

de tendons et contenus dans un compartiment ostéofibreux semble en être la démonstration. 

Comme l’ont suggéré les anatomistes et biomécaniciens aux cours des dernières décennies, 

l’action des muscles paravertébraux, indissociable de leur contenant avec lequel ils 

constituent le compartiment musculaire paravertébral, s’apparente à celle de poutres 

composites. Les propriétés viscoélastiques intrinsèques des muscles paravertébraux et plus 

largement du compartiment musculaire paravertébral jouent un rôle fondamental dans 

l’équilibre de la colonne lombaire. L’imagerie médicale « conventionnelle » est un des piliers 

de la prise en charge du patient lombalgique mais ne permet pas d’appréhender les anomalies 

biomécaniques des muscles paravertébraux. L’élastographie, technique d’imagerie 

émergeante pourrait permettre de caractériser et de mieux comprendre la biomécanique du 

rachis et plus précisément, les propriétés viscoélastiques des muscles paravertébraux et ainsi 

appréhender la physiopathologie des pathologies rachidiennes dont la plus fréquente est très 

largement représentée par la lombalgie chronique. 

Le travail  de thèse s’est donc articulé autour de deux grands axes :  

- Un axe anatomique dont l’objectif principal était de vérifier l’hypothèse de la 

discordance morphologique tendon – muscle. Compte tenu de la complexité 

anatomique et des descriptions anatomiques variées des muscles paravertébraux, la 

première étape consistait en une étude anatomique précise des muscles paravertébraux 

et du compartiment musculaire paravertébral. 
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- Un axe radiologique dont l’objectif était la mise en place d’un protocole 

d’élastographie et la détermination première de l’élasticité des muscles 

paravertébraux, à la fois en élastographie par résonance magnétique et ultrasonore.  
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ETAT DE L’ART 

1. La colonne vertébrale lombaire  

La colonne vertébrale constitue le pilier central du corps. Elle constitue une tige de soutien 

implantée sur le pelvis et maintenant le corps en position érigée.  Elle doit ainsi concilier deux 

impératifs mécaniques contradictoires : la souplesse, afin de permettre le mouvement du tronc 

et de l’ensemble du corps ; et la rigidité, pour assurer la stabilité du tronc et la position érigée 

(Kapandji 1971). La stabilité rachidienne dépend d’éléments osseux, ligamentaires et 

musculaires intimement associés. 

 

1.1. Eléments de la stabilité rachidienne 

1.1.1. Squelette osseux 

Le squelette osseux lombaire est formé par un empilement de cinq vertèbres articulées 

en haut avec le segment thoracique et en bas la première pièce sacrée.  Chaque vertèbre, 

constituée en avant du volumineux corps vertébral et en arrière de l’arc postérieur, est unie 

aux vertèbres sus et sous-jacentes par un triple système articulaire : le disque intervertébral et  

les deux articulations inter-apophysaires postérieures (Castaing P). Perçue dans son ensemble, 

la colonne vertébrale lombaire est assez mobile et permet des mouvements de flexion/ 

extension, d’inclinaison latérale et de rotation. Elle soutient le poids du tronc, de la tête et des 

membres supérieurs et est donc est soumise à des contraintes de compression très élevées. De 

L1 à L5, le volume et le poids du corps vertébral de la vertèbre augmentent, 

proportionnellement aux efforts qu’elle doit supporter.   

 

1.1.2. Système ligamentaire 

L’appareil ligamentaire intervertébral assure la limitation des mouvements et fait de la 

colonne vertébrale une unité fonctionnelle. Les ligaments interépineux sont attachés entre les 

bords supérieur et inférieur de deux processus épineux adjacents. Ils sont renforcés par les 

ligaments surépineux insérés au sommet des processus épineux. Ce sont de puissants freins à 

la flexion.  
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Les ligaments jaunes, très résistants et très élastiques, sont tendus entre les lames de deux 

processus épineux adjacents. 

Les ligaments inter-transversaires unissent les processus transverses et constituent un frein 

aux mouvements d’inclinaison latérale. 

Le ligament longitudinal postérieur, est une large bande fibreuse tendue de l’os occipital au 

sacrum, attaché sur les disques et la face postérieure des corps vertébraux. Peu résistant, il est 

un frein accessoire de la flexion. 

Le ligament longitudinal antérieur représente un véritable fourreau ligamentaire engainant la 

face antérieure des corps vertébraux et des disques intervertébraux de l’os occipital au 

sacrum. Il est très résistant et constitue le seul frein ligamentaire de l’extension.  

Tous ces ligaments sont en continuité, renforçant ainsi le complexe disco-corporéal et les 

articulations inter-apophysaires postérieures. Le système tendineux complexe transforme la 

colonne vertébrale en un tube osseux et limite ses possibilités de mouvements. 

1.1.3. Système myoaponévrotique 

A l’étage lombaire, la colonne vertébrale est entourée de 9 muscles paravertébraux. 

Les muscles de la colonne vertébrale sont monoarticulaires et polyarticulaires et présentent 

des insertions complexes (Winckler 1974). Dans le règne animal, les muscles paravertébraux 

lombaires sont classiquement divisés selon leur localisation par rapport aux processus 

transverses : les muscles hypaxiaux sont situés en avant des processus transverses, les muscles 

epaxiaux, en arrière, chacun engainé dans un fascia ou aponévrose inextensible. 

Une coupe horizontale passant par L3 permet de répartir les muscles du tronc en trois 

groupes musculaires : 

- Les muscles de la paroi abdominale : les muscles droits de l’abdomen et les muscles 

larges de l’abdomen (muscle transversus, obliquus internus, obliquus externus) 

- Les muscles latéraux vertébraux (ou muscles hypaxiaux) : le muscle quadratus 

lumborum et le psoas. 

- Les muscles postérieurs (ou epaxiaux).  
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Les muscles postérieurs sont disposés en trois plans de la profondeur à la superficie. Le 

muscle latissimus dorsi constitue le plan superficiel. Le latissimus dorsi participe aux 

mouvements d’adduction, de rotation interne et de rétropulsion du bras.  Il permet également 

l’inclinaison latérale du tronc. A l’étage lombaire, il est représenté par sa large aponévrose qui 

participe à la constitution du fascia thoracolombaire. 

Le plan musculaire moyen est représenté par le muscle serratus posterior inferior. Il s’insère 

sur les apophyses épineuses lombaires par un tendon étalé partiellement fusionné avec celui 

du latissimus dorsi. Il se termine par trois ou quatre digitations sur les trois ou quatre dernières 

côtes. Il est abaisseur des côtes et joue un rôle de muscle expirateur. 

Les muscles profonds, souvent appelés muscles spinaux, sont directement appliqués contre le 

rachis. Ils partagent une loge commune et sont innervés par les branches postérieures des 

nerfs rachidiens. Leurs faisceaux musculaires sont d’autant plus courts qu’ils sont 

profondément situés (Kapandji 1971). La systématisation des muscles paravertébraux 

profonds est basée sur la direction de leurs faisceaux. A l’étage lombaire, ces muscles peuvent 

être classés selon 4 groupes (Winckler 1974) (figure1):  

- le groupe sacro-transversaire (muscle ilio-costalis et longissimus dorsi) 

- le groupe spino-transversaire (multifidus) 

- le groupe inter-spinal. Situés de part et d’autre de la ligne médiane et séparés par un 

léger interstice cellulo-graisseux, les muscles inter-épineux unissent deux processus épineux 

contigus. 

- le groupe inter-transversaire. Chaque muscle inter-transversaire se compose de trois 

faisceaux : un faisceau inter-mammillaire, tendu entre deux tubercules mammillaires sus- et 

sous-jacents, un faisceau mammilo-styoïdien, tendu entre un tubercule mammilaire et le 

tubercule accessoire de la vertèbre sous-jacente et un faisceau inter-styloïdien tendu entre 

deux tubercules accessoires sus- et sous- jacents. 
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1.2. Innervation sensitive  

Deux systèmes innervent la colonne vertébrale lombaire (Bogduk 2016, Yang, Liao et al. 

2018):  

- le système sympathique par l’intermédiaire du nerf sinu-vertébral et les rameaux 

communicants.  

- le système somatique par l’intermédiaire de la branche dorsale du nerf spinal.  

Le nerf  sinu-vertébral  naît  au  niveau  du  canal  vertébral  par  une  branche ascendante et 

une branche descendante. Ses branches innervent la face ventrale de la dure-mère et le  

ligament longitudinal dorsal. Elles innervent également le disque intervertébral et plus 

Figure 1 : A. Anatomie des muscles sacro-transversaires et spinotransversaires d’après H Gray ; le plan profond 
(à gauche) à est constitué par le multifidus ; le plan superficiel  (à droite) est constitué par les érecteurs spinaux. 
B. Anatomie des muscles inter-transversaires et inter-spinal d’après G. Winckler   
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précisément les couches superficielles de l'annulus fibrosus dans sa partie postérieure (Raoul, 

Faure et al. 2003). La face ventrale de la dure-mère, le ligament longitudinal dorsal et la partie 

postérieure de l'annulus fibrosus présentent de nombreux nocicepteurs et mécanorécepteurs. 

Le nerf sinus vertébral contient des axones d’origine somatique, se dirigeant vers le ganglion 

spinal,  et des axones d’origine sympathiques postganglionnaires.  

Le deuxième système prend en charge les processus articulaires, les structures musculo-

aponévrotiques postérieures et le revêtement cutané. L’innervation sensitive, particulièrement 

riche au niveau des surfaces articulaires et du fascia thoracolombaire, emprunte la branche 

postérieure du nerf spinal. 

 

1.3. Equilibre rachidien 

En position debout, la colonne lombaire est rectiligne dans le plan frontal. Dans le plan 

sagittal, elle présente une courbure à convexité antérieure, la lordose lombaire. Cette courbure 

antéropostérieure, caractéristique de l’espèce humaine, apparaît dès lors que le nourrisson 

commence à se tenir assis.  Les courbures sagittales du squelette axial, en particulier la 

lordose lombaire et l’orientation du sacrum, permettent un équilibre stable, économique en 

termes de sollicitations mécaniques et d’efforts musculaires nécessaires à son maintien 

(Duval-Beaupere, Schmidt et al. 1992, Le Huec, Saddiki et al. 2011). L’équilibre - toutefois 

précaire - du squelette osseux est renforcé par le puissant manchon myoaponévrotique 

paravertébral. Les courbures vertébrales, et notamment la lordose lombaire, jouent également 

le rôle d’amortisseur. 

La posture dans laquelle les efforts musculaires pour la maintenir sont les plus faibles se 

définit comme la position neutre. La « zone neutre » ou « équilibre élastique » définit une 

région d’amplitude lombaire dans laquelle les contraintes élastiques appliquées aux éléments 

passifs de la colonne vertébrale (ligaments, aponévroses et muscles paravertébraux au repos) 

sont les plus faibles (Panjabi 1992, Scannell and McGill 2003)(figure 2). C’est la zone de 

laxité ou de flexibilité. Au-delà de la zone neutre, la zone élastique correspond à l’amplitude 

de mouvement produite, c’est la zone de haute rigidité. Comme l’ont montré plusieurs études 

sur l’activité neuromusculaire des muscles paravertébraux dans la vie quotidienne, l'équilibre 

« économique » ne recruterait que la tension des structures passives (Sauvannet 1983). Mais 
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ce rôle de frein passif apparait cependant insuffisant pour caractériser l’équilibre vertébral 

puisque c’est la mise en tension ligamentaire qui déclenche la boucle de contre-réaction 

musculaire lorsque la posture est modifiée. L'équilibre vertébral est donc intimement 

dépendant du rôle proprioceptif qui aboutit à la contraction des muscles paravertébraux, 

muscles dont le fonctionnement est majoritairement involontaire et réflexe. Toute 

modification de la zone neutre, et donc des propriétés viscoélastiques des muscles 

paravertébraux, peut être à l’origine d’une instabilité de la colonne vertébrale qui parasite 

alors l'émission des messages proprioceptifs et modifie, perturbe ou retarde l'ajustement des 

contractions des muscles paravertébraux.  

 

 

 

 

Ainsi l’équilibre de la colonne vertébrale est « initié » par les courbures sagittales du squelette 

osseux et « terminé » par le système myoaponévrotique qui lui est intimement appliqué. Les 

propriétés viscoélastiques des muscles paravertébraux participent aux deux composantes 

passive et active de la zone neutre.  

Figure 2 : Schéma expliquant la zone 
neutre d’après Panjabi. 
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2. Les muscles paravertébraux 

Nous ne détaillerons ici que les muscles que nous étudierons, à savoir les muscles 

paravertébraux, le multifidus et l’erector spinae, lui-même constitué par le longissimus dorsi 

et l’iliocostalis. 

2.1. Anatomie morphologique 

2.1.1. Multifidus 

Muscle médial et profond de la  région lombaire, le multifidus est un muscle 

polyarticulaire, constitué de multiples faisceaux rayonnants à partir du processus épineux de 

chaque vertèbre, superposés les uns par rapport aux autres et arrangés à la façon des tuiles 

d’un toit (Gray and Williams 1989)(figure 3). Au niveau lombaire, le multifidus apparaît à 

première vue comme une masse musculaire homogène, mais l’étude anatomique précise de sa 

structure montre qu’il est constitué de plusieurs faisceaux musculaires, parfois séparés par un 

plan de clivage cellulo-graisseux, chacun présentant une insertion proximale commune sur la 

face postérieure de l’arc vertébral et une insertion caudale sur le tubercule mammillaire des 

quatre vertèbres sous-jacentes où sur le sacrum. Les descriptions anatomiques des insertions 

proximales et caudales, du nombre de faisceaux, de la pennation, de la présence de plan de 

clivages cellulograisseux diffèrent selon les auteurs. Ainsi, Wincker G. décrit précisément 

trois faisceaux : le long lamellaire, le court épineux et le long épineux franchissant 

respectivement deux, trois et quatre espaces intervertébraux pour de se terminer sur la lame et 

le processus épineux des deuxième, troisième et quatrième vertèbres sous-jacentes (Winckler 

1974)(figure 4). Le long épineux présente parfois deux ou trois insertions. Selon Macintosh et 

al. 1986, le nombre de faisceaux diffère selon l’étage lombaire (entre trois et cinq) 

(Macintosh, Valencia et al. 1986). Il précise que l’insertion proximale des trois faisceaux les 

plus superficiels s’effectue au moyen d’un tendon commun sur le sommet du processus 

épineux.  Au travers de dissections chimiques, Lonnemann et al. (2008) ont montré les 

interdigitations entre les fascicules musculaires à l’origine d’une architecture multipennée du 

multifidus (Lonnemann, Paris et al. 2008).  

 



 

 

 

 

 

 

19

 

 

 

 

 

Figure 3 : Disposition des faisceaux musculaires du multifidus d’après Macintosh et al, 1986 

Figure 4: Anatomie du multifidus d’après G. Winckler 
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2.1.2. Erector spinae 

Muscle le plus volumineux de la région lombaire supérieure, l’erector spinae joue un rôle 

primordial dans la stabilité dynamique du rachis. Classiquement, ce muscle est décrit comme 

une masse musculaire commune fixée à la région lombosacrée par l’aponévrose des érecteurs 

spinaux.  Il est en réalité constitué de deux muscles : le longissimus dorsi médialement, et 

l’ iliocostalis, latéralement, eux même issus de la réunion de deux parties : pars lumborum et 

pars thoraci, qui fusionnent dans la région de la charnière lombosacrée (Macintosh and 

Bogduk 1991)(figure 5). Il est recouvert, à sa face superficielle par l’aponévrose des érecteurs 

spinaux. 

Le longissimus dorsi pars thoraci est constitué de fascicules attachés sur les processus 

transverses et l’arc postérieur des huit ou neuf dernières côtes. Le longissimus dorsi pars 

lumborum s’insère sur le tubercule mamillaire de L1 à L5 et se termine en regard de l’épine 

iliaque postéro supérieure et l’aileron sacré.   

 

Figure 5 : Anatomie de l’erector spinae (iliocostalis et longissimus)  d’après G. Winckler 



 

 

 

 

 

 

21

 

L’iliocostalis lumborum pars thoraci est constitué par plusieurs fascicules provenant de 

l’angle de la première à la douzième côte et se terminant par l’intermédiaire de l’aponévrose 

des érecteurs spinaux sur la face postérieure de la crête iliaque, latéralement à l’épine iliaque 

postéro supérieure. L’iliocostalis lumborum pars lumborum s’insère sur les processus 

transverses de L1 à L4 et se termine sur la crête iliaque. 

2.1.3. Le fascia thoracolombaire et le compartiment musculaire paravertébral 

Le fascia thoracolombaire est une structure composite multi-lamellaire complexe 

provenant de la fusion des aponévroses entourant les muscles paravertébraux, des muscles de 

la paroi abdominale, du quadratus lumborum et du psoas (figure 6). Plusieurs modèles ont été 

proposés pour décrire son anatomie. La description la plus récente, et la plus communément 

utilisée, définit le fascia thoracolombaire comme une structure composée de trois feuillets : un 

feuillet antérieur situé en avant du quadratus lumborum correspondant à une expansion du 

fascia transversalis, un feuillet moyen située en avant des muscles paravertébraux et un 

feuillet postérieur situé en  arrière des muscles paravertébraux (Willard, Vleeming et al. 2012) 

(figure 7). 

 

Figure 6 : Anatomie du fascia 
thoracolombaire d’après H. Grey 
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Le feuillet postérieur du fascia thoracolombaire est une bande fibrillaire épaisse de forme 

triangulaire, fortement adhérente aux processus épineux et ligaments interépineux 

médialement, à la face postérieure du sacrum et de la crête iliaque. Le feuillet postérieur du 

fascia thoracolombaire est une structure bi-lamellaire constituée par une lame superficielle 

(elle-même divisée en 3 lames présentant une orientation fibrillaire différentes) et une lame 

profonde (Benetazzo, Bizzego et al. 2011). La lame superficielle est majoritairement 

représentée par l’aponévrose du latissimus dorsi (Bogduk and Macintosh 1984, Bogduk, 

Johnson et al. 1998, Barker and Briggs 1999). L’aponévrose du gluteus maximus et le tendon 

du biceps femoris envoient des expansions aponévrotiques à la lame superficielle du feuillet 

postérieur du fascia thoracolombaire.  La lame profonde du fascia thoracolombaire est 

constituée par la gaine retinaculaire paraspinale (paraspinal reticular sheath, PRS). La gaine 

retinaculaire paraspinale encapsule les muscles paravertébraux. 

Le feuillet moyen du fascia thoracolombaire est situé entre le quadratus lumborum et les 

muscles paravertébraux. Il est constitué par la réunion des aponévroses du transversus 

abdominis et de l’obliquus internus (Barker, Hapuarachchi et al. 2014). Il s’attache sur le 

sommet des processus transverses (Barker, Urquhart et al. 2007).  

Le feuillet moyen et le feuillet superficiel fusionnent latéralement au niveau du raphé latéral. 

Le fascia thoracolombaire partage ainsi de nombreuses connexions avec le membre supérieur 

par l’intermédiaire du latissimus dorsi et les muscles de la sangle abdominale. Le biceps 

femori et le gluteus maximus présentent également quelques attaches sur le fascia 

thoracolombaire, mais probablement sans véritable interaction mécanique (ce qui n’exclut pas 

de possibles interconnexions par le biais de mécanorécepteurs). Il existe donc un continuum 

anatomique entre les fascia et aponévroses du membre supérieur, de l’abdomen et du membre 

inférieur (Vleeming, Pool-Goudzwaard et al. 1995).  

Le fascia thoracolombaire est richement innervé et il est le siège d’un grand nombre de 

mécanorécepteurs qui renseignent sur son état de tension. Le fascia thoracolombaire présente 

des propriétés  contractiles intrinsèques grâce à la présence de myofibroblates capables 

d’entrainer une augmentation de sa rigidité (Willard, Vleeming et al. 2012).  
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Les muscles paravertébraux sont donc contenus dans un compartiment ostéofibreux 

inextensible constitué en avant par le processus transverse, la lame et le processus épineux des 

vertèbres et des structures ligamentaires qui les unissent, et en arrière par le fascia 

thoracolombaire. Cet ensemble réalise le compartiment musculaire paravertébral. 

 

 

 

2.2. Anatomie fonctionnelle 

Selon les caractéristiques anatomiques, biomécaniques et physiologiques, les muscles 

paravertébraux et plus globalement, les muscles du tronc, peuvent être classés en deux 

groupes : les muscles stabilisateurs et les muscles mobilisateurs (Richardson, Jull et al. 1992, 

Norris 2001). Les muscles mobilisateurs sont généralement superficiels, fusiformes, à 

contraction rapide, actifs dans les activités nécessitant de la puissance, activés lors de niveaux 

de résistance élevés (40% de la contraction maximum volontaire). Les muscles stabilisateurs 

sont eux, sollicités lors d’activités d’endurance, lors de faibles niveaux de résistance (30-40% 

de la contraction maximum volontaire) et sont en général des muscles profonds et recouverts 

d’une aponévrose. L’erector spinae est ainsi considéré comme un muscle mobilisateur et le 

multifidus, un muscle stabilisateur. 

Figure 7 : Anatomie du fascia thoracolombaire, d’après Willard 2012 
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Plusieurs modèles ont été utilisés pour décrire le mode d’action des muscles paravertébraux 

(Kalimo, Rantanen et al. 1989). Nous décrirons ici les modèles qui ont été appliqués aux 

muscles paravertébraux. 

 

2.2.1. Le modèle de biomécanique classique : « le modèle des cordes » 

Le modèle de biomécanique classique détermine la fonction d’un muscle d’après sa 

configuration externe. Dans le cadre d’un muscle typique, simple et fusiforme, on distingue 

deux tendons : un tendon d’origine, fixe, et un tendon de terminaison, mobile, qui se déplace 

au cours d’une contraction. Le tendon de terminaison se rapproche du tendon d’origine au 

moment du raccourcissement du muscle et déplace l’élément sur lequel il se fixe. Selon ce 

modèle, que nous avons appelé le « modèle des cordes », la contraction des muscles 

paravertébraux lombaires, dont les tendons d’origine s’attachent sur le bassin et les tendons 

mobiles s’attachent à la face postérieure des vertèbres et côtes sus-jacentes, réalisent une 

extension dorsale de la colonne. D’après Kapandji, l’action des muscles postérieurs est donc 

essentiellement l’extension du rachis lombaire (figure 8). Ils entrainent l’exagération de la 

lordose lombaire car ils constituent « des cordes partielles ou totales de l’arc formé par le 

rachis lombaire » (Kapandji 1971). Ainsi, les muscles paravertébraux « tirent en arrière le 

rachis tout en l’incurvant ». A partir de travaux modélisant les insertions des muscles 

paravertébraux sur des radiographies du rachis, Bockduk et al. ont estimé  la contribution de 

l’erector spinae et du multifidus à la production de 70-86% et  20% respectivement du 

moment extenseur en L4-L5 (Bogduk, Macintosh et al. 1992). Ils ont également décrit une 

force de cisaillement antérieure en L5 et postérieure en de L1 à L4 lors de la position debout. 

La stabilisation vertébrale serait assurée par la contraction synergique des muscles spinaux 

(extenseurs) et abdominaux (fléchisseurs) qui renforcent la stabilité rachidienne. Le 

mouvement est dû à une contraction prédominante d’un groupe antagoniste (Castaing). 

Certaines singularités anatomiques des muscles paravertébraux lombaires, telles qu’un 

court bras de levier, l’absence de puissants tendons et la fixation du corps charnu aux parois 

fibreuses de la loge interrogent sur la pertinence de ce modèle. 
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i. Le modèle de « haubanage ou frettage » 

La colonne vertébrale est souvent comparée à un mât de bateau à voile. La 

représentation la plus approchante que nous connaissions est un dessin de Leonard de Vinci 

qui représente les muscles du rachis sous forme linéaire (figure 9, 10). La colonne 

(correspondant au mat du bateau) posé sur le bassin (s’apparentant à la coque) s’élève jusqu’à 

la tête et supporte la ceinture scapulaire. A tous les étages, il existe des muscles et tendons 

disposés à la manière des haubans, c’est à dire reliant le mât au bassin. Un deuxième système 

de haubans est tendu de la ceinture scapulaire vers la colonne vertébrale (Kapandji 1971). 

Malheureusement, l’analogie est abusive et rend l’hypothèse erronée. Les haubans constituent 

un « gréement dormant » dont la tension est réglée de manière extrinsèque (Viel 2001). À 

l'inverse, la tension des muscles est réglée de manière intrinsèque, en réponse aux 

sollicitations du milieu. Le mât, toujours rectiligne, est construit d'une seule pièce. La colonne 

vertébrale est sectionnée tous les 4 ou 6 centimètres, construite avec des pièces articulées et 

mobiles les unes sur les autres. Les haubans (éléments passifs) qui renforcent le mât sont 

placés au large, ce qui n'est pas le cas des muscles paravertébraux qui adhèrent au squelette 

axial. 

Le haubanage correspond à une définition physique de la stabilité (propriété d'un système en 

équilibre stable), tandis que les muscles du rachis répondent à la définition mécanique 

Figure 8 : Modèle biomécanique des cordes. Les muscles paravertébraux réalisent l’extension dorsale de la 
colonne vertébrale d’après Castaing.  
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(propriété d'un système de revenir à son régime établi après en avoir été écarté par une 

perturbation).  

 

 

 

2.2.2. Modèle de serrage – raidisseur et modèle de poutre composite 

En 1965, Rabischong et Avril développent le modèle des poutres composites 

(Rabischong and Avril 1965). Les muscles entourant la colonne lombaire – les muscles 

hypaxiaux et epaxiaux- enfermés dans leur aponévrose inextensible réalisent une structure 

gonflable (Farfan 1975, Farfan 1995). Lors de leur contraction, ils modifient leur volume et  

surtout leur coefficient d'élasticité (module de Young) (Sauvannet 1983, Mabit 1996). Ils 

viennent se plaquer intimement tout autour de la colonne osseuse, la transforment en une 

poutre composite os-muscle obéissant aux lois de flexion des poutres et entraînent la 

Figure 10 : Modèle de frettage dérivant de 
l’architecture navale 

Figure 9 : Modèle de Haubanage 
d’après L. De Vinci 
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rigidification du segment. Toutefois, la théorie des poutres intègre un système monobloc, 

alors que la colonne vertébrale est constituée de plusieurs segments, ce qui constitue une 

limite de l’application du modèle.    

 

2.2.3. Système annexes  

- Le caisson abdominal  

En 1957, Bartelink constate que la contraction seule des muscles paravertébraux ne 

permet pas de maintenir une charge importante notamment lorsqu’un individu se relève de la 

position penchée en avant (Bartelink 1957). Il constate que le port d’une charge lourde est 

toujours associé à une augmentation de la pression abdominale. En mesurant la pression intra-

abdominale à l’aide d’un ballon gonflable placé dans l’estomac, il démontre d’une part, le rôle 

fondamental de la mise sous pression du contenu abdominal et d’autre part, celui de la 

contraction synergique des muscles de la paroi abdominale (figure 11). 

Les muscles paravertébraux, dont la surface de section est d’environ 60 cm2 en L5, agissent 

avec un bras de levier situé à 4-5 cm du centre de rotation alors que les muscles abdominaux 

ont une surface de section de 10 cm2 mais un bras de levier d’environ 25cm permettant de 

contrebalancer le moment des muscles paravertébraux (Farfan 1995).  

 

 

Figure 11 : Modèle du caisson abdominal d’après 
Hukins  
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- Rôle du fascia thoracolombaire 

Le rôle du fascia thoraco-lombaire apparait à 2 niveaux (Gracovetsky 2008). 

Premièrement, il permet de restituer l’énergie stockée lors son étirement et ainsi de réaliser 

une extension dorsale passive de la colonne vertébrale (Bogduk and Macintosh 1984); 

deuxièmement il participe à la création d’un compartiment pour les muscles paravertébraux 

dont la contraction va modifier la pression et la rigidité du contenu de la loge paravertébrale.  

La globulisation des muscles paravertébraux lors de leur contraction et de la mise en charge 

de la colonne vertébrale, la contraction et l’étirement des muscles de la paroi abdominale 

mettent en tension  le fascia thoracolombaire dont la rigidité augmente (Garfin, Tipton et al. 

1981)(figure 12, 13). La mise en tension du fascia s’oppose à l’expansion musculaire et 

augmente la pression et la dureté des compartiments musculaires paravertébraux 

(Gracovetsky 1989, Hukins, Aspden et al. 1990, Gatton, Pearcy et al. 2010).  

Par ailleurs, les propriétés contractiles intrinsèques du fascia thoracolombaire ainsi que la 

contraction et l’étirement des muscles de la sangle abdominale augmentent la dureté du fascia 

thoracolombaire et amplifient ainsi les effets au sein du compartiment.  

Le rôle du fascia thoracolombaire est donc intimement lié au mode d’action des muscles 

paravertébraux dont il va potentialiser les effets. 
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Figure 12 : schéma illustrant les 
muscles attachés au fascia 
thoracolombaire et l’orientation 
selon laquelle ils l’étirent. 

Figure 13 : La modélisation de la forme des érecteurs spinaux sur des coupes axiales de scanner permet de 
montrer le rôle des feuillets postérieur et moyen du fascia lors de la contraction musculaire, d’après Mabit 
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2.3. Le complexe muscle tendon : paradoxe anatomique des muscles paravertébraux  
et illustration du modèle viscoélastique des muscles paravertébraux   

Le muscle et le tendon agissent comme une unité fonctionnelle et sont mécaniquement 

liés. Dans Quaderni Anatomica, Léonard de Vinci décrit les tendons comme « des instruments 

mécaniques qui produisent autant de travail qui leur est confié ». L’expérience chirurgicale et 

l’étude radiologique suggèrent que les muscles paravertébraux sont constitués d’une 

importante masse musculaire mais ne présentent pas de volumineux tendon. En 

biomécanique, la force d’un muscle est généralement estimée par le volume ou la surface de 

section du corps charnu, le degré de pennation des fibres musculaires, la longueur des fibres 

musculaires. La taille du tendon et particulièrement sa surface de section reflète également la 

force musculaire exercée par le muscle au niveau de son insertion sur la pièce osseuse. Ce 

constat soulève donc un paradoxe anatomique : pourquoi des muscles si volumineux ne 

présentent- ils pas reliés à des tendons adaptés à leur force ?  Le faible bras de levier des 

muscles paravertébraux et l’absence d’épais (donc) puissant tendon des muscles 

paravertébraux laisse penser que les muscles paravertébraux ne peuvent pas réaliser 

l’extension dorsale du rachis selon le modèle de corde telle qu’elle est proposée par certains 

auteurs. Par ailleurs, certaines particularités anatomiques et histologiques telles que la 

volumineuse masse musculaire, la compartimentation des muscles paravertébraux, la forte 

proportion de capillaires intramusculaires, laisse penser, comme l’ont suggéré certains 

auteurs, que le mode d’action ne correspond donc pas au « modèle de corde » mais plutôt un 

modèle de « poutre-composite » dont les propriétés biomécaniques et notamment 

viscoélastiques régulent la stabilité et le mouvement de la colonne lombaire.  

3. La lombalgie 

La lombalgie commune de l’adulte est un enjeu de santé publique majeur puisqu’elle 

constitue un motif fréquent de consultation en médecine générale, de réalisation d’examen 

complémentaire et notamment l’imagerie. Ainsi, la lombalgie représente 20% des arrêts de 

travail et 30 % des arrêts de travail de plus de 6 mois. Elle constitue également 7% des 

maladies professionnelles reconnues. Il apparaît donc nécessaire de comprendre la 

physiopathologie de la lombalgie pour améliorer sa prévention et son traitement. 
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3.1. Histoire naturelle de la lombalgie 

Les innovations conçues pour l’amélioration de notre confort et nos commodités ont 

permis l’avènement de la lombalgie, considérée par les biologistes de l’évolution comme un 

maladie de l’inadéquation (Lieberman). L’inactivité physique que nous vivons au quotidien, 

la station assise prolongée, l’absence de sollicitation permanente des muscles de notre dos 

conduisent naturellement à une diminution de la masse, de la force et de l’endurance des 

muscles paravertébraux et donc à des déséquilibres, ce qui contribue à l’apparition de la 

lombalgie. A l’autre bout de l’échelle, l’hyper sollicitation du dos, par exemple lors du port 

quotidien de charge lourde, est à l’origine d’altérations musculaires et ostéo-articulaires 

responsables de lombalgie. Il existe donc une relation en « U » entre le niveau d’activité 

physique et les lésions lombaires.  

Malheureusement, l’étiopathogénie de la lombalgie est mutifactorielle et s’étend au-delà des 

anomalies organiques morphologiques et fonctionnelles musculaires et osseuses auxquelles 

s’ajoutent des facteurs sociaux et psychologiques.      

 

3.2. Définition  

Selon l’HAS, la lombalgie est définie par une douleur de la région lombaire évoluant 

depuis plus de 3 mois. Cette douleur peut s’accompagner d’une irradiation à la fesse, à la 

crête iliaque, voire à la cuisse, et ne dépasse qu’exceptionnellement le genou. 

Selon son profil évolutif, la lombalgie est qualifiée d’aigue (durée est inférieure à 4 à 6 

semaines), chronique (durée est supérieure à 3 mois), récurrente (répétition de plusieurs 

épisodes de lombalgie aigue). 

En 2016, l’HAS a proposé une nouvelle définition de la lombalgie chronique en différenciant: 

- la lombalgie non dégénérative antérieurement dénommée lombalgie spécifique ou 

lombalgie secondaire (dite symptomatique), liée à une cause traumatique, tumorale, 

infectieuse ou inflammatoire ; 

- la lombalgie dégénérative dont l’origine peut associer une ou plusieurs des causes 

suivantes : discogénique ou facettaire ou mixte, ligamentaire, musculaire, liée à un 

trouble régional ou global de la statique rachidienne ; 
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- la lombalgie sans relation retenue avec des lésions anatomiques. 

3.3. Examen clinique du patient lombalgique 

Classiquement, la lombalgie est associée à une diminution de la « souplesse » de la 

colonne vertébrale explorée lors de l’épreuve doigt-sol et plus précisément par le test de 

Shober qui permet de mesurer spécifiquement l’amplitude de la flexion de la colonne 

vertébrale lombaire (figure 14). Ces modifications biomécaniques globales ne sont pas 

spécifiques d’une modification des propriétés mécaniques des muscles de la colonne 

vertébrale. 

 

Une augmentation globale de la dureté des muscles paravertébraux est classiquement 

observée lors de la palpation manuelle chez les patients lombalgiques et lors de l’utilisation de 

dynamomètres (Hu, Lei et al. 2018).  Plus spécifiquement, certains travaux ont montré que la 

présence de points gâchettes myofasciaux et certaines dysfonctions segmentaires pouvaient 

être mis en évidence lors de la palpation comme des zones douloureuses et dures. Les 

recherches expérimentales suggèrent que ces modifications d’élasticité myo-aponévrotique 

des muscles paravertébraux seraient dues à des spasmes (Fryer, Morris et al. 2004, Fryer 

2004). Cette hyperactivité neuromusculaire des muscles paravertébraux, focale ou globale, 

serait un réflexe protecteur en réponse à une atteinte articulaire ou ligamentaire ou une 

augmentation réflexe de la raideur musculaire comme conséquence d’une inflammation 

musculaire.  D’autres travaux ont également retrouvé une diminution de l’activité 

Figure 14 : Mesure de l’indice de Shober et de la distance doigt sol permettant de rechercher une raideur du 
rachis lombaire 
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neuromusculaire des muscles paravertébraux lors des mouvements dynamiques, une réduction 

de la force musculaire et une augmentation de la fatigabilité musculaire. 

Dans une revue de la littérature, Seffinger et al. 2004 démontre que la majorité des tests 

diagnostiques relatif à la palpation manuelle présentent une faible fiabilité quelles que soient 

les qualifications et l’expérience de l’examinateur (Seffinger, Najm et al. 2004).  Seule 

l’évaluation de l’amplitude de mouvement lombaire segmentaire (intra observateur) et la 

palpation de points gâchette des tissus mous paravertébraux (inter observateur) présentent une 

fiabilité acceptable.   

La prise en charge dépend de l’anamnèse et de l’examen clinique du patient 

lombalgique. Ce dernier repose principalement sur l’identification de symptômes dénommés 

« drapeaux rouges » dont la présence laisse suspecter une lombalgie dégénérative ou non 

dégénérative (tableau 1).  

 

DRAPEAUX ROUGES 

Âge d’apparition inférieur à 20 ans ou supérieur à 55 ans 

Traumatisme important récent 

Douleur de type non mécanique : douleur d’aggravation progressive, présente au repos et en particulier 
durant la nuit  

Douleur thoracique  

Antécédent de cancer  

Usage prolongé de corticoïdes  

Usage de drogue intraveineuse, immunodépression  

Altération de l’état général  

Perte de poids inexpliquée 

Troubles neurologiques (déficit du contrôle des sphincters vésicaux ou anaux, atteinte motrice des 
membres inférieurs, troubles sensitifs du périnée) 

Déformation structurale importante de la colonne vertébrale 

 Fièvre 

Tableau 1 : Liste des « drapeaux rouges » nécessitant de réaliser une imagerie chez le patient lombalgique. 

D’après les recommandations de l’HAS 2016 
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3.4. Imagerie du patient lombalgique 

L’utilisation de l’imagerie est un des points les plus importants dans le bilan 

étiologique du patient lombalgique puisqu’elle permet de distinguer la lombalgie non 

dégénérative, la lombalgie dégénérative et la lombalgie sans relation retenue avec des lésions 

anatomiques (HAS 2016).  

Le premier temps de l’exploration radiologique de la lombalgie aigue (avec drapeau rouge) et 

de la lombalgie chronique est la réalisation de radiographies de face et de profil du rachis 

lombaire. A l’heure actuelle, c’est le seul examen qui permet une étude en charge de la 

colonne vertébrale et donc l’analyse de l’espace inter somatique. Les radiographies permettent 

également de rechercher des éléments en faveur d’une cause tumorale : une lyse osseuse 

vertébrale somatique ou pédiculaire, un tassement vertébral malin ; en faveur d’une cause 

traumatique, on recherchera un tassement vertébral, une déminéralisation diffuse ; en faveur 

d’une cause infectieuse, on recherchera une lyse ou des érosions des plateaux vertébraux, un 

pincement discal ; en faveur d’une affection dégénérative, on recherchera un pincement 

discal, des ostéophytes, des géodes, une ostéocondensation sous chondrale ; enfin en faveur 

d’une cause inflammatoire,  on mettra en évidence des érosions, des syndesmophytes, une 

ankylose. En dehors des causes traumatiques, la radiographie présente une sensibilité et une 

spécificité largement inférieures à celles l’imagerie en coupe et notamment à l’IRM. La 

radiographie ne permet pas l’étude des tissus mous. Par ailleurs, il existe un délai de plusieurs 

semaines entre l’apparition des anomalies radiographiques et des symptômes cliniques ou 

biologiques.  

Selon l’examen clinique, un scanner ou une IRM sera donc préconisé en complément de la 

radiographie. Le scanner permet de préciser les anomalies de composante minérale (calcique) 

de l’os, à savoir : une lyse, une ostéocondensation, une production osseuse ou calcique, il 

permet également la définition des contours et du contenu lésionnel et l’étude des structures 

canalaires. Le scanner permet également l’étude des tissus mous paravertébraux. 

L’IRM prend une place de choix dans l’étude des lombalgies puisqu’elle permet de mettre en 

évidence précocement les anomalies de la médullaire osseuse et des tissus mous. 

Classiquement, l’examen en IRM des lombalgies comporte une séquence sagittale T1 

(séquence anatomique), une séquence sagittale T2-STIR, une séquence coronale T2-STIR, 
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une séquence axiale T2. Les séquences T2-STIR sont très sensibles pour montrer l’infiltration 

médullaire relative à l’inflammation, l’infiltration œdémateuse ou le remplacement médullaire 

par un tissu tumoral, cela avant même l’apparition d’anomalies radiographiques. Les 

séquences T1 permettent de caractériser la composante graisseuse de l’os. Selon hypothèse 

clinique (tumorale ou infectieuse), l’examen sera complété par une séquence T1 réalisée après 

injection d’agent de contraste qui sensibilisera la détection de collection (abcès) et 

l’infiltration œdémateuse ou tissulaire de la médullaire osseuse ou des tissus mous. 

Dans le cadre des lombalgies sans relation retenue avec des lésions anatomiques, l’IRM 

« conventionnelle » met souvent en évidence une atrophie et/ ou une involution des muscle 

paravertébraux, en particulier du multifidus, mais ces anomalies morphologiques ne sont pas 

spécifiques et sont également retrouvées dans d’autres pathologies lombaires (Bierry, Kremer 

et al. 2008, Goubert, De Pauw et al. 2017) (figure 15).     

 

3.5. Traitement 

D’après les recommandations de l’HAS (version 2000), le traitement de la lombalgie 

commune aigue repose sur les traitements médicaux visant à contrôler la douleur sont 

indiqués, tels que les antalgiques de palier I voire de palier II et les anti-inflammatoires non 

stéroïdiens. Le repos n’est pas indiqué et la poursuite des activités ordinaires est 

recommandée. Les manipulations rachidiennes ont un intérêt à court terme dans la lombalgie 

Figure 15 : Coupe axiale T1 
montrant une atrophie et une 
involution graisseuse des muscles 
paravertébraux 
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aigue. Parmi les techniques de manipulation, aucune n’a fait preuve de sa supériorité. Les 

autres thérapeutiques n’ont pas fait la preuve de leur efficacité. 

D’après les recommandations de l’HAS (2000), la stratégie thérapeutique des lombalgies 

chroniques comprend 1) la prise en charge de la douleur (antalgique de palier I ou II) avec à 

titre complémentaire : manipulations, infiltrations articulaires, myorelaxant, massage, 

acuponcture, balnéothérapie, 2) la restauration de la fonction (exercice physique), 3) 

l’accompagnement psychologique et 4) la réinsertion professionnelle.   

 

3.6. Modification des propriétés viscoélastiques des muscles paravertébraux : cause 
et conséquence des lombalgies sans relation retenue avec les lésions anatomiques    

Il apparaît clairement que la lombalgie sans relation retenue avec des lésions anatomiques 

est associée à des modifications morphologiques et biomécaniques des muscles 

paravertébraux et des compartiments musculaires paravertébraux (Bierry, Kremer et al. 2008). 

La prise en charge du patient lombalgique apparaît donc insuffisante car l’examen clinique 

évaluant les modifications de la dureté des muscles paravertébraux n’est pas reproductible ni 

spécifique. De plus, les examens complémentaires prescrits habituellement ne permettent pas 

d’apprécier des propriétés biomécaniques des muscles paravertébraux. Depuis plusieurs 

années, une nouvelle modalité d’imagerie, l’élastographie, permet d’imager et de quantifier 

les propriétés biomécaniques des tissus biologiques. Cette technique, appliquée aux muscles 

paravertébraux, pourrait permettre de quantifier ces anomalies biomécaniques intrinsèques 

aux muscles paravertébraux et constituer ainsi un biomarqueur pour certains types de 

lombalgies. 

  

4. La caractérisation mécanique des tissus 

La palpation manuelle constitue un temps fondamental de l’examen clinique en particulier 

de l’examen musculo-squelettique. Elle permet de détecter des modifications morphologiques 

et biomécaniques des tissus, telle qu’une augmentation ou une diminution de la rigidité (ou 

élasticité) d’un tissu. En biomécanique, l’élasticité correspond à la capacité d’un tissu à 

résister à une déformation lorsqu’il est soumis à une contrainte (ou force ou stress).  
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Malheureusement, l’appréciation manuelle des propriétés biomécaniques des tissus présente 

une part de subjectivité et est donc qualitative. Elle est de fait peu sensible, peu spécifique et 

peu reproductible, en particulier lors de l’examen des muscles paravertébraux chez le patient 

lombalgique (Fryer, Morris et al. 2004, Fryer 2004).  

L’élastographie permet de remplacer la palpation qualitative et vise à quantifier par l’imagerie 

les propriétés viscoélastiques des tissus et plus particulièrement l’élasticité (Muthupillai and 

Ehman 1996). L’élastographie quantifie l’élasticité en examinant la réponse d’un tissu à une 

sollicitation mécanique. Cette sollicitation, souvent appliquée depuis l’extérieur du corps, 

entraîne une déformation des tissus qui peut être mesurée par des méthodes d’imagerie 

médicale comme l’échographie ou l’imagerie par résonance magnétique (IRM) (Gennisson, 

Deffieux et al. 2013). La dureté des tissus, communément appelée élasticité, est décrite par le 

module d’Young E, exprimé en kilo Pascal (kPa).  

 

4.1. Propriétés biomécaniques des tissus 

4.1.1. Propriétés biomécaniques des tissus biologiques 

Un solide est un corps caractérisé par une forme et un volume. Parmi les solides, on 

distingue les solides indéformables et les solides déformables ou mous. Les tissus biologiques 

ont un comportement mécanique s’apparentant à celui d’un solide mou aussi appelé solide de 

Hooke, il est dit viscoélastique.  

Une contrainte (stress ou excitation mécanique) va entrainer une déformation du solide. La 

dureté est définie comme la capacité d’un matériau à résister à une contrainte. La rigidité 

correspond au degré de déformation élastique du matériau sous cette contrainte. L’élasticité 

est la capacité du matériau à reprendre sa forme initiale à l’arrêt de la contrainte. Bien que 

chaque tissu réagisse différemment à une contrainte en fonction de ses constituants propres, 

les tissus suivent les mêmes lois face aux contraintes. 

Dans le cas de figure le plus simple, matériel isotrope, homogène, incompressible, purement 

élastique et non actif, un solide a d’abord une déformation de type linéaire ou il y a un rapport 

de proportionnalité entre la contrainte et la déformation (figure 16). Ce comportement 

mécanique est régi par la loi de Hooke : 
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Module de Young (E) = S / e 

où E est la dureté, S, la contrainte externe responsable d’une déformation, e.  

 

 

E est d’autant plus élevé que le tissu est dur. 

Nous venons de décrire le cas d’un milieu purement élastique. Ces théories suscitées sont 

en réalité une extrême simplification du comportement biomécanique d’un tissu biologique. 

En effet, les tissus biologiques ne sont pas purement élastiques, mais sont également 

caractérisés par leur viscosité. Dans un milieu élastique et visqueux, l’onde propagée est 

atténuée. Les modules de cisaillement et de compression sont donc des modules complexes. 

Ainsi l’élasticité, qui traduit la rigidité du matériau et donc la capacité à conserver et restituer 

de l’énergie, est associée à la partie réelle du module de cisaillement ou de compression. La 

viscosité, qui traduit la résistance du matériau et donc la capacité à dissiper de l’énergie, est 

donc associée à la partie imaginaire du module de cisaillement. 

4.1.2. Principe de l’élastographie 

L’élastographie correspond au couplage d’une sollicitation qui produit la contrainte à un 

système de mesure des déformations engendrées par la contrainte appliquée. Quelle que soit 

la méthode utilisée, le concept de l’élastographie repose sur un même principe : accéder au 

Figure 16 : Relation linéaire entre la contrainte 
(stress) et la déformation (strain) des matériaux 
purement élastiques 
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module d’Young en analysant les mouvements des tissus étudiés suite à l’application d’une 

contrainte ou une force extérieure qui va le perturber.  

La contrainte appliquée au tissu biologique peut être de deux types : 

- Statique (ou quasi-statique) : consiste à appliquer une compression sur le tissu à une 

fréquence de l’ordre du Hertz et à imager le tissu avant et après contrainte. Ainsi, la 

déformation survient très lentement et est donc quasi statique. Les effets de viscosité 

ne sont pas présents et le matériel se comporte comme un solide élastique pur.  

- Dynamique : en instaurant une vibration continue à basse fréquence. Les effets 

transitoires ne sont pas présents et les ondes peuvent être considérées comme en état 

stationnaire. La fréquence donnée non nulle nécessite de prendre en compte la 

viscosité et l’état stationnaire conduit à des réflexions qui nécessitent l’acquisition de 

données 3D comme l’IRM ou l’échographie 3D. 

 

L’application d’une contrainte mécanique est à l’origine de deux types d’ondes 

mécaniques (figure 17): 

• Les ondes de cisaillement, transversales. Elles provoquent un glissement des couches 

de tissus les unes par rapport aux autres et se déplacent par des mouvements successifs 

perpendiculaires à la vitesse de déplacement de l’onde. À basse fréquence, environ de 

10Hz à 2000Hz, les ondes de cisaillement se propagent lentement et leur vitesse 

( 1 à 50 m/s) est reliée au module de cisaillement µ. 

• Les ondes de compression, longitudinale dans l’axe de la contrainte. Elles compriment 

le tissu de proche en proche et provoquent un déplacement du milieu de direction 

parallèle à la vitesse de propagation. Les ondes de compression se propagent très 

rapidement dans le corps humain (1500m/s) et les longueurs d’onde associées sont 

généralement plus grandes que les tailles des organes sondés. Elles ne permettent pas 

d’accéder aux propriétés mécaniques des tissus. 
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Les différentes techniques d’élastographie par résonance magnétique et ultrasonore ne 

mesurent pas directement la dureté mais la vitesse de propagation des ondes de cisaillement v 

qui est directement reliée au module de cisaillement (µ ou G) selon l’équation suivante : 

Module de cisaillement, µµµµ = ρρρρv2 

 où ρ correspond à la densité du milieu (supposée constante et égale à 1000 kg/m3) 

Le module de cisaillement µ est lui-même relié au module élastique E dans le cas d’un 

matériel incompressible et purement élastique selon l’équation : 

E =3µµµµ 

Sachant que la vitesse de déplacement d’une onde augmente avec le niveau de dureté du 

milieu, l’analyse de la vitesse de propagation des ondes au sein des tissus permettra de 

quantifier les propriétés mécaniques d’un tissu biologique. E est d’autant plus élevé que le 

tissu est dur. 

Plusieurs techniques basées sur les ultrasons et l’IRM ont été développées pour 

évaluer la réponse mécanique des tissus à une contrainte. Les méthodes de mesure en 

élastographie varient sur plusieurs points : (1) la nature de la contrainte (interne/externe) ; les 

caractéristiques temporelles de la contrainte (statique /dynamique) et la modalité d’imagerie 

Figure 17 :  L’onde de compression (P) se propage par des variations de volume successives du milieu. Le 
déplacement du milieu u est parallèle à la direction de propagation avec une vitesse VL. Les ultrasons, utilisés 
en échographie, sont des ondes de compression. Le son est aussi une onde de compression dans la gamme des 
fréquences audibles ; b : l’onde de cisaillement (S) se propage par des mouvements successifs 
perpendiculaires à la direction de propagation avec une vitesse VS. D’après Gennisson et al. 2013 
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(élastographie par résonance magnétique et SWE). Malgré cela, quelle que soit la méthode 

utilisée, toutes les approches d’élastographie développées partagent les trois mêmes étapes :  

- La première étape (excitation) est la génération et l’application d’une contrainte (ou 

stress) au tissu sous la forme d’une onde mécanique dont la source est interne ou 

externe.  

- La deuxième étape (acquisition) consiste à enregistrer le champ du déplacement 

tissulaire généré lors du passage de l’onde.  

La troisième étape (post-traitement) consiste à revenir aux propriétés biomécaniques du tissu 

par inversion de l’équation d’onde et ainsi accéder au module élastique de Young, E, en 

kiloPascal. Cette dernière étape génère une cartographie des propriétés biomécaniques du 

tissu imagé. 

 

4.1.3. Propriétés biomécaniques du tissu musculaire 

A cause d’une architecture fasciculaire, certains tissus répondent à la contrainte 

mécanique selon la direction de sollicitation, comme le muscle, l’os ou le cerveau. Le muscle 

est constitué d’une série d’éléments macroscopique et microscopiques (fascicules, fibres 

musculaires, myofibrilles, fibres de collagène, fibres élastiques) disposés parallèlement, 

généralement orientés selon la direction principale du muscle (figure 18). Cette architecture 

confère au muscle des propriétés anisotropes ce qui rend la modélisation des propriétés 

mécaniques associées plus complexe. L’anisotropie désigne la propriété d’un tissu à être 

dépendant de la direction de l’espace. Il en résulte que l’élasticité du muscle diffère selon 

l’axe de la mesure de l’élastographie (2D). Ainsi, la dureté sera d’autant plus élevée qu’elle 

est mesurée dans le sens des fibres, et d’autant plus faible qu’on se rapproche du plan 

perpendiculaire aux fibres.  

Le tissu musculaire est également un tissu actif dont les propriétés viscoélastiques sont 

modifiées selon l’état de contraction ou d’étirement. 
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4.2. Elastographie par résonance magnétique (ERM) : état de l’art 

4.2.1. Principe physique 

L’élastographie par résonance magnétique est une technique d’élastographie 

dynamique qui utilise les ondes mécaniques pour quantifier le module de cisaillement des 

tissus. L’élastographie par résonance magnétique a été proposée en 1995 par l’équipe du Dr 

Richard Ehman pour suivre les déplacement d’une onde de cisaillement induite dans un tissu 

et ainsi remonter aux propriétés biomécaniques du tissu à partir de l’équation d’onde 

(Muthupillai, Lomas et al. 1995). L’élastographie par résonance magnétique peut être réalisée 

sur les machines de 1.5 T à 3 T équipées d’un dispositif d’excitation et des séquences 

d’acquisition spécifiques. A partir d’une acquisition en contraste de phase, l’élastographie 

permet le déduire l’élasticité d’un tissu par la mesure de la vitesse de propagation des ondes 

en son sein. Afin de remonter aux propriétés biomécaniques des tissus, Muthupillai et ses 

collaborateurs appliquent une technique d’inversion des distributions d’amplitude et de phase 

Figure 18 : Structure du muscle 
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de l’onde de cisaillement dans le milieu afin de trouver la distribution du module de 

cisaillement. La technique consiste à calculer la longueur d’onde de cisaillement en chaque 

point du milieu. Le module de cisaillement est obtenu en exprimant la vitesse en fonction de 

la fréquence d’excitation et de la longueur d’onde.  

Les données acquises permettent ensuite de déterminer des cartes d’élasticité de cisaillement 

des tissus où les couleurs chaudes représentent les régions présentant une élasticité élevée et 

les couleurs froides une élasticité faible.  

4.2.2. Excitation des tissus, acquisition et reconstruction des données  

L’élastographie par résonance magnétique consiste en 3 étapes : 

- Excitation : De nombreux dispositifs d’excitation existent pour la production d’ondes 

classés en 3 catégories : les transducteurs piézoélectriques, les transducteurs 

électromagnétiques et les générateurs d’ondes passifs (pneumatiques) (Ringleb, 

Bensamoun et al. 2007). Ces derniers – que nous avons utilisés - sont les plus 

répandus. L’excitateur mécanique est composé de deux parties : un transducteur actif 

placé en dehors du tunnel de l’IRM qui crée l’excitation mécanique guidée jusqu’à un 

générateur d’onde passif externe (dispositif externe) qui génère l’onde mécanique 

dans le tissu (figure 19). Le générateur passif est placé dans le tunnel du scanner IRM, 

appliqué contre la surface de la peau, en projection de l’organe à étudier. Les 

transducteurs actifs distants communément utilisés sont les haut-parleurs qui, à cause 

de leur propre aimant permanent, ne peuvent pas être placés près de l’aimant. Les 

ondes de pression acoustique sont donc soit guidées et directement utilisées soit 

transmises à un générateur passif de type tambour via un tube pneumatique. 

L’avantage de ce type de générateur est que la partie passive est compatible avec le 

scanner IRM. L’application de cette onde sinusoïdale continue sur l’organe étudié est 

à l’origine d’un déplacement périodique à la fréquence ft des éléments constituant 

l’organe. Dans la plupart des cas, le dispositif externe produit une fréquence simple, 

entre 50 et 500Hz, au sein d’une région d’intérêt. La fréquence dépend de l’organe à 

étudier et est choisie par l’opérateur. Il est également possible d’appliquer une 

excitation mécanique multifréquence constituée de deux ou trois fréquences 

harmoniques afin d’étudier le comportement rhéologique du tissu. Le signal électrique 
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de ces dispositifs externe est généré par un générateur de fonction lui-même déclenché 

par et synchronisé avec la séquence IRM.  La vitesse de propagation des ondes 

transversales dans le tissu dépend en grande partie du paramètre d’élasticité du tissu 

appelé module de cisaillement.  

 

 

- Capture du déplacement de l’onde : La mesure du déplacement du tissu généré par la 

vibration du générateur passif est basée sur une séquence en contraste de phase 

(Tardieu, Poirier-Quinot et al. 2013). L’application de deux gradients de champ 

magnétique intenses, de durée et d’amplitude identiques mais de signes opposés, 

appelé gradient bipolaire ou bien gradient d’encodage du mouvement (GEM), va 

sensibiliser la séquence d’IRM au mouvement des spins. Le GEM est donc ajouté aux 

gradients classiques de sélection de coupe, de codages de lecture et de phase lors de la 

séquence d’acquisition. Afin de synchroniser la séquence et l’excitation mécanique, la 

stimulation mécanique est appliquée en continu pendant toute la durée de la séquence. 

Les déplacements de l’onde, ainsi encodés sur la phase du signal IRM, sont 

reconstruits à partir des données de l’espace de Fourier. Ces données ont été 

enregistrées en plusieurs points sur la période de l’onde mécanique (en général 4 ou 8 

points). Du signal complexe acquis par IRM, deux séries images seront extraites : 

l’image anatomique ou « image de magnitude » du volume étudié et l’image de 

« phase », reflétant le déplacement des ondes à l’intérieur du muscle.  

Figure 19 : Représentation schématique de la 
connexion à tuyau souple transmettant les 
ondes au relai passif au contact de la peau du 
patient.  
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De nombreuses séquences peuvent être modifiées et être rendues sensibles au 

mouvement en y ajoutant des gradients d’encodage de mouvement, et donc être 

utilisée pour l’élastographie par résonance magnétique. Ces séquences présentent 

chacune leurs propres avantages et inconvénients. La séquence en écho de spin 

supprime les inhomogénéités de champ rencontrées lors des séquences en écho de 

gradient et permet ainsi d’éviter des distorsions dans les cartes de déplacement 

acquises ; mais le temps d’acquisition est long. La séquence en écho de gradient 

permet de réduire le temps d’acquisition d’un facteur 5 et obtenir ainsi une durée 

d’acquisition plus acceptable lors d’études sur sujets sains et à terme sur sujets 

malades.  

Le champ de déplacement de l’onde peut être acquis en 1D, 2D ou 3D. Une 

acquisition mesure une composante du mouvement, dans la direction du GEM 

(Ringleb, Bensamoun et al. 2007). En routine clinique, les constructeurs proposent une 

acquisition 2D. Les acquisitions 2D présentent l’avantage majeur d’être rapides et 

donc facilement implémentées en routine clinique. L’élastographie 2D est suffisante 

pour l’analyse des tissus isotropes comme le foie ou le sein pour lequel elle est 

développée, mais elle ne permet pas de caractériser correctement les tissus anisotropes 

tels que le muscle ou le cerveau dont l’élasticité diffère selon la direction de la mesure 

de la vitesse de propagation de l’onde. Dans le cadre de la recherche, les acquisitions 

3D sont plus souvent réalisées. L’ensemble du volume est alors acquis trois fois en 

modifiant à chaque fois l’axe d’application du GEM (dans trois plans orthogonaux) 

pour acquérir les trois composantes du champ de déplacement (figure 20). 

L’image obtenue contenant les informations sur la propagation de l’onde est appelée 

par les constructeurs « image de l’onde » (wave image). 
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- Post-traitement : À partir de l’image de l’onde, un algorithme mathématique 

d’inversion permet de remonter aux paramètres mécaniques du milieu. De nombreux  

modèles rhéologiques permettent de modéliser la viscoélasticité des matériaux (Yue, 

Tardieu et al. 2017). Par exemple, le modèle de Maxwell est adapté au liquide 

viscoélastique. Le modèle de Kelvin-Voigt est un modèle élémentaire de solide 

viscoélastique. Il existe également d’autres modèles tels que le modèle de Zener et le 

modèle de Burgers. A partir des images de phase originales, il existe donc plusieurs 

méthodes de reconstructions permettant d’obtenir des données quantitatives sur 

l’élasticité et la viscosité des tissus (Fovargue, Nordsletten et al. 2018). Selon le 

modèle rhéologique choisi, il est possible d’acquérir le module de cisaillement selon la 

formule simplifiée, mais également de caractériser le module de cisaillement 

complexe, c’est-à-dire le module dynamique, Gd, représentant l’élasticité et par le 

module de perte, Gl, représentant la viscosité. 

L’ensemble des modèles rhéologiques et des techniques d’inversion peuvent conduire 

à des valeurs de paramètres viscoélastiques très différentes. Toutefois, ces techniques 

ont été appliquées cliniquement et, dans des conditions contrôlées, produisent des 

Figure 20 : Chronogramme de la séquence d’élastographie développée par Mayo Clinic en 1995, basée sur 
une séquence d’écho de gradient. L’excitation mécanique est synchronisée avec les gradients d’encodage de 
mouvement (GEM) appliqués le long d’un des trois axes d’encodage (rectangle gris). D’après la thèse de 
Marion Tardieu. 
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modules quantitativement éprouvés de l’élasticité des tissus (entre un tissu normal et 

pathologique par exemple). Malgré les simplifications faites, l’excitation mécanique 

associée à ces techniques est choisie de manière à ce que les déplacements créés dans 

le tissu satisfassent au mieux ces hypothèses, qui au final, justifient les techniques 

d’inversion utilisées. 

La vitesse de propagation de l’onde et le module de cisaillement peuvent être ensuite 

évalués au sein d’une région d’intérêt.   

4.2.3. Applications et recherche clinique 

L’IRM du foie fait partie intégrante de la prise en charge paraclinique des 

hépatopathies chroniques pour le dépistage des lésions focales et l’appréciation de la fibrose 

hépatique, ainsi que pour la caractérisation des nodules et masses hépatiques.  La réalisation 

de  l’élastographie par résonance magnétique s’est donc naturellement largement répandue en 

routine clinique pour les patients atteints d’hépatopathie chronique puisqu’elle permet 

d’appréhender et de grader, de façon non invasive la fibrose hépatique (Venkatesh, Yin et al. 

2013)(figure 21). Certaines études ont révélées que l’élastographie par résonance magnétique 

était plus pertinente que l’élastographie ultrasonore et la diffusion pour grader les cirrhoses 

(Hu, Liu et al. 2017). L’élastographie par résonance magnétique hépatique est généralement 

réalisée à une fréquence de 60 Hz. L’élasticité des tumeurs hépatiques apparait comme un 

facteur discriminant de malignité, les tumeurs malignes étant significativement plus dures que 

les tumeurs bénignes avec une valeur seuil de 5 kPa. 
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La caractérisation des lésions mammaires constitue une application grandissante de 

l’élastographie par résonance magnétique. La palpation manuelle est un temps fondamental de 

l’examen clinique de la femme puisqu’elle va permettre le dépistage de nodules et la 

caractérisation première de lésions mammaires.  Les tumeurs malignes du sein sont reconnues 

pour être plus dures que les tumeurs bénignes. Actuellement, l’IRM est un examen de seconde 

intention car elle présente une très bonne sensibilité mais une faible spécificité car elle détecte 

de très nombreuses lésions bénignes. Elle est préconisée dans la prise en charge de la 

pathologie mammaire, chez les patientes avec un sein traité avec doute sur une récidive, lors 

de métastase ganglionnaire axillaire isolée et imagerie mammaire normale, dans le cadre de la 

surveillance de femme à haut risque enfin chez les patientes sous chimiothérapie adjuvante.  Il 

a été montré que l’élastographie par résonance magnétique, associée à l’IRM conventionnelle, 

augmentait considérablement la spécificité diagnostique (Bohte, Nelissen et al. 2018).  La 

fréquence utilisée est de l’ordre de 100 Hz (Venkatesh, Yin et al. 2013). 

L’application à d’autres organes, tels que le poumon, le cerveau, le rein ou le testicule est 

toujours du domaine de la recherche (Morrell, Zhang et al. 2017, Kolipaka, Wassenaar et al. 

Figure 21: Elastographie du foie chez un patient sein (a,b,c) et chez une patient cirrhotique (d, e, f) . a et c 
correspondent aux images de magnitude (image anatomique) ; b et e correspondent aux images d’onde ; les 
images c et f correspondent à la cartographie d’élasticité. D’après Marriapan et al. 201 0 
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2018). L’élastographie par résonance magnétique est capable de remonter aux propriétés 

biomécaniques du parenchyme cérébral et de caractériser la malignité d’une tumeur.  

 

A l’heure actuelle, seuls quelques appareils destinés au suivi des patients sont équipés 

d’un module d’élastographie, ce module étant adapté pour le foie. L’avantage majeur de 

l’élastographie par résonance magnétique est son grand champ de vue et son accès aux tissus 

profonds. Elle permet par ailleurs une analyse 3D des propriétés viscoélastiques des tissus.  

Bien que l’élastographie par résonance magnétique permette de reconstituer des cartes de 

viscoélasticité en 3D, elle possède deux inconvénients majeurs : le temps d’acquisition et la 

position allongée et immobile nécessaire des sujets lors des expériences in vivo.  

Notons que les valeurs d’élasticité rapportées sont influencées par le type de générateur 

d’onde utilisé (Chakouch, Charleux et al. 2015), la fréquence de l’onde générée (Chakouch, 

Pouletaut et al. 2015), le modèle rhéologique utilisé (Debernard 2013) et le type 

d’acquisition : 1D, 2D ou 3D (Bensamoun, Glaser Kj Fau - Ringleb et al. 2008). 

4.2.4. Elastographie par résonance magnétique du muscle  

Compte tenu de l’anisotropie du muscle et de l’absence de module d’élastographie par 

résonance magnétique disponible pour une étude 3D sur les IRM cliniques, l’élastographie par 

résonance magnétique du muscle relève actuellement du champ de la recherche. Par ailleurs, 

les modules d’élastographie par résonance magnétique élaborés pour la recherche permettant 

une analyse 3D des propriétés biomécaniques des tissus nécessitent une étape de post-

traitement des données laborieuse, non concevable en pratique clinique. Malgré cela, les 

études d’élastographie par résonance magnétique réalisées sur le muscle ont montré que cette 

technique pouvait avoir des applications dans de nombreux domaines et notamment dans le 

champ des pathologies musculaires. Actuellement, l’IRM « conventionnelle » constitue de 

gold standard de l’imagerie musculaire. Sa réalisation fait partie du suivi des myopathies, du 

suivi des tumeurs des parties molles et peut aider à préciser les atteintes lors des pathologies 

musculaires traumatiques. Implémenter une séquence d’élastographie par résonance 

magnétique à la fin de l’examen serait donc un plus dans l’étude d’une pathologie musculaire. 

Dans le muscle, les fréquences appliquées oscillent entre 90 et 150 Hz. Les propriétés 

viscoélastiques des muscles sont affectées par la position de l’articulation et la sollicitation 
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musculaire (contraction, étirement), le positionnement dans le tube des articulations sur 

lesquelles s’insère le muscle ainsi que la position du générateur d’onde. 

La plupart des algorithmes d’inversion supposent que le tissu est linéairement 

élastique, homogène et isotrope. Le muscle étant un tissu anisotrope et inhomogène, ces 

algorithmes ne peuvent pas être a priori appliqués. Toutefois, suivant l’hypothèse que les 

ondes de cisaillement se propagent le long des fibres musculaires, l’élasticité peut être étudiée 

dans un modèle orthorhombique du muscle, le long ou dans le plan des fibres musculaires. 

L’élasticité est plus importante quand elle est mesurée dans le plan des fibres musculaires 

(Basford, Jenkyn et al. 2002, Heers, Jenkyn et al. 2003, Uffmann, Maderwald et al. 2004). 

Une étude a montré que la technique d’élastographie par résonance magnétique 1D a montré 

des résultats équivalents à ceux de l’élastographie par résonance magnétique 2D avec une 

diminution du temps d’acquisition par un facteur 4.5 (Bensamoun, Glaser Kj Fau - Ringleb et 

al. 2008).  

Plusieurs muscles ont été explorés avec succès par élastographie par résonance 

magnétique. Chez des sujets jeunes, le module de cisaillement était compris entre 3.7 kPa et 

7.5 kPa dans les muscles du compartiment antérieur de la cuisse (Bensamoun, Ringleb et al. 

2006), entre 2.7 kPa et  5.6 kPa dans les muscles du  compartiment postérieur de la cuisse 

(Chakouch, Pouletaut et al. 2015), 3.8 kPa dans la jambe (Debernard, Robert L Fau - 

Charleux et al. 2011), 29.3 kPa dans le biceps brachii (Papazoglou, Rump et al. 2006), et 3.3 

kPa dans le psoas (Chakouch, Charleux et al. 2014).   

La répétabilité de l’élastographie par résonance magnétique a été étudiée dans le 

biceps brachii et le gastrocnemius lateralis sur plusieurs jours (Uffmann, Maderwald et al. 

2004, Ringleb, Bensamoun et al. 2007). Il a été montré qu’il existait un coefficient de 

variation de 15.7%, ce même coefficient est retrouvé dans les études en EMG, ce qui suggère 

la répétabilité de l’élastographie par résonance magnétique (Uffmann, Maderwald et al. 

2004).  

L’élastographie par résonance magnétique permet de quantifier la relation linéaire 

positive entre l’étirement ou la contraction musculaire et l’élasticité (Dresner, Rose et al. 

2001, Basford, Jenkyn et al. 2002, Bensamoun, Ringleb et al. 2006, Bensamoun, Ringleb et 
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al. 2007, Debernard, Robert et al. 2011, Chakouch, Charleux et al. 2015). Dans le champ des 

pathologies musculaires, une diminution de l’élasticité a été observée dans les myopathies 

secondaires à l’hyperthyroïdie (Bensamoun, Ringleb et al. 2007) et l’hypogonadisme (Brauck, 

Galban et al. 2007), les syndromes d’apnée du sommeil (Brown, Cheng et al. 2015), 

augmentée dans les zones gâchettes, chez les patients aux antécédents de poliomyélite et de 

traumatisme médullaire (Basford, Jenkyn et al. 2002) et lors de l’immobilisation musculaire 

(Muraki, Domire et al. 2010). 

4.3. Elastographie ultra sonore dynamique : état de l’art 

L’élastographie ultrasonore par ondes de cisaillement a été développée à partir de 

1995 par l’équipe de Mathias Fink au laboratoire Ondes et Acousqtiue de l’ESPCI pour suivre 

les déplacements d’une onde de cisaillement induite dans un tissu et ainsi revenir aux 

propriétés biomécaniques du tissu à partir de l’inversion de l’équation de propagation des 

ondes. Plusieurs techniques existent et nous ne développerons ici que la technique que nous 

avons utilisée, la plus aboutie.  

4.3.1. Principe physique 

Les techniques d’élastographie dynamique ont l’avantage très important de permettre 

une imagerie quantitative et de meilleure résolution que les méthodes statiques. Elles 

nécessitent cependant un matériel permettant la génération des ondes de cisaillement (vibreur 

ou pression de radiation ultrasonore) et un dispositif de détection des ondes de cisaillement 

plus sensibles à des petites déformations (échographie ultrarapide). 

Plusieurs impulsions ultrasonores focalisées sont générées à des profondeurs 

différentes créant ainsi une onde de cisaillement interne qui se propage perpendiculairement 

au plan de la sonde (Bercoff, Tanter et al. 2004, Gennisson, Deffieux et al. 2013). En 

mesurant la vitesse de propagation de l’onde dans le tissu, la dureté du tissu peut être estimée 

quantitativement par inversion de l’équation d’onde.  

Dans notre travail, nous avons utilisé la technique d’élastographie ultrasonore développée par  

Supersonic Imagine (Aixplorer®) qui permet de suivre en temps réel le déplacement de 

l’onde de cisaillement par imagerie ultrarapide (Sarvazyan, Rudenko et al. 1998). Le couple 

excitation - imagerie est intégré dans un seul composant : la barrette échographique sur la 
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sonde. Les ultrasons, émis par la sonde, sont focalisés successivement à des profondeurs 

croissantes pour créer des poussées par pression de radiation appelées «pulses » (push) 

(Gennisson, Deffieux et al. 2010). Les interférences constructives des ondes de cisaillement 

forment un cône de Mach supersonique (dans lequel la vitesse de la source est supérieure à 

celle de l’onde générée) et un front d’onde plane est créé. L’échographe passe ensuite en 

mode d’imagerie ultrarapide pour suivre l’onde de cisaillement qui se propage dans le milieu 

(figure 22).  

Contrairement à l’élastographie par résonance magnétique, le praticien ne choisit pas 

la fréquence de l’onde appliquée au tissu imagé. 

 

 

 

L’acquisition du champ de cisaillement peut être réalisée en une seule fois en moins de 30ms. 

La technique est donc très peu sensible aux mouvements du patient et peut être affichée en 

temps réel, comme pour l’image échographique conventionnelle. Les cartes de module 

d’Young sont ensuite reconstruites par calcul du temps de vol de l’onde de cisaillement entre 

deux points de l’image.  

Figure 22 : Technique d’imagerie utilisée par  Supersonic Imagine. D’après Gennisson J-L 2010 
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Dans le cadre de l’Aixplorer, deux cartographies s’affichent sur l’écran de l’échographe : au-

dessus, le mode B, qui permet de repérer précisément le tissu dont l’élasticité doit être 

mesurée, et en dessous, l’élastogramme en surbrillance sur le mode B au sein d’une région 

d’intérêt rectangulaire appelée Q-Box. 

La vitesse de propagation de l’onde et/ou le module d’Young peuvent être mesurés par le 

clinicien au sein d’une région d’intérêt circulaire directement sur l’échographe.  

 

4.3.2. Applications cliniques et recherche 

Le faible coût et la disponibilité de l’échographie ont fait que l’élastographie 

ultrasonore s’est largement imposée en routine clinique dans l’exploration de nombreuses 

pathologies telles que les nodules thyroïdiens, les tumeurs du sein et les hépatopathies 

chroniques (Athanasiou, Tardivon et al. 2010, Hu, Liu et al. 2017, Zhang, Fowler et al. 

2019) ; 

L’échographie hépatique constitue le premier temps exploratoire du diagnostic et du 

suivi de pathologies du foie. Dans le champ des pathologies hépatiques chroniques, 

l’implémentation de la SWE dans la prise en charge radiologique des patients a eu des 

conséquences importantes. La pratique de la SWE a permis l’estimation du degré de fibrose 

hépatique de acon non invasive et a ainsi réduit significativement le nombre de biopsies 

hépatiques réalisées pour grader la fibrose hépatique (Agbim and Asrani 2019), Plus 

récemment, il a été démontré que la SWE permettait d’évaluer la sévérité de la stéatose 

hépatique, de l’hypertension portale (Jansen, Bogs et al. 2017) et que la SWE avait une très 

bonne sensibilité et spécificité pour la différencier les lésions bénignes des lésions malignes 

dans le foie (Jiao, Dong et al. 2017). 

Dans le cadre de la pathologie mammaire, de nombreuses études ont montré que la SWE était 

un outil permettant la distinction des lésions malignes et bénignes - les nodules malins étant 

plus durs - avec une sensibilité entre 0.86-0.96 et une spécificité de 0.84-0.92 (Xue, Yao et al. 

2017). La prise en considération de la valeur d’élasticité maximale au sein de la tumeur et non 

pas la valeur moyenne augmenterait la sensibilité de la technique (Balleyguier, Canale et al. 

2013). L’élastographie, utilisée en complément du mode B, augmente les performances du Bi-

Rads dans lequel elle va bientôt être intégrée.  
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Dans le cadre des pathologies thyroïdiennes, l’élastographie représente également un outil 

pertinent dans l’évaluation de la malignité des nodules. Bien que son apport n’ait pas modifié 

les recommandations concernant la prise en charge des nodules en échographie mode B, 

plusieurs sociétés savantes ont reconnu que les informations apportées par l’élastographie, 

complémentaires de l’étude en mode B présentait un réel bénéfice clinique, notamment dans 

le cadre des nodules indéterminées en échographie ou en anatomopathologie (Zhao and Xu 

2018). L’élastographie, réalisée au décours de l’échographie en mode B, permet de 

d’améliorer la valeur prédictive positive et la valeur prédictive négative de malignité obtenue 

par l’étude échographique en mode B.  Une tumeur dont la dureté est supérieure à 65kPa ou 

dont le ratio de rigidité est supérieur à 3,7 par rapport au tissu avoisinant est hautement 

suspecte. 

 

D’autres applications de l’élastographie sont en cours d’exploration dans le rein, le testicule, 

la prostate, le pancréas ou la caractérisation des lésions des tissus mous (Rocher, Criton et al. 

2017, Singh, Panta et al. 2017, Zaro, Dina et al. 2018, Ji, Ruan et al. 2019).   

Les avantages de la technique sont multiples. Premièrement, de plus en plus 

d’échographes sont dotées d’un module d’élastographie. Par sa disponibilité et son coût, 

l’échographie est bien souvent le premier temps exploratoire de nombreuses pathologies. 

Deuxièmement, l’élastographie ultra-sonore permet une acquisition dynamique et en temps 

réel et peut être appliquée à un muscle dans plusieurs positions. Les inconvénients de la SWE 

sont qu’elle ne permet, à l’heure actuelle, qu’une acquisition bidimensionnelle et elle reste 

limitées à l’étude des régions superficielles. Par ailleurs, les valeurs d’élasticité mesurées sont 

dépendantes de la pression appliquée sur le muscles (Kot, Zhang et al. 2012), la profondeur 

d’acquisition (Ewertsen, Carlsen et al. 2016, Shin, Kim et al. 2016), la machine et la sonde 

utilisée (Shin, Kim et al. 2016). 

4.3.3. Elastographie ultrasonore appliquée au muscle (Annexe 1) 

Depuis quelques années, de nombreux échographes (Philips, GE Healthcare, Siemens 

Healthineers, Ultrasonix, Supersonic Imagine) disposent d’un module d’élastographie ayant 

l’agrément de la Food and Drug Administration pour l’étude du système musculo-

squelettique. En pratique clinique, elle n’est pas encore beaucoup utilisée. Plusieurs raisons 
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peuvent expliquer cela, mais la raison la plus invoquée à l’heure actuelle est celle du caractère 

opérateur dépendant de la technique (Davis, Baumer et al. 2019).    

L’analyse bidimensionnelle de l’élasticité du muscle, tissu anisotrope, fait que la 

dureté du tissu diffère selon l’orientation de la sonde par rapport au grand axe des fibres 

musculaires.  L’élasticité musculaire est donc maximale lorsque la mesure est effectuée dans 

le sens des fibres musculaire et minimale dans le sens perpendiculaire. Il est donc nécessaire 

de bien connaître l’anatomie générale du muscle et son architecture (orientation générale des 

fibres et du muscle, pennation, nombre de chef et orientations) afin de réaliser des mesures 

reproductibles.  

Malgré la sensibilité de la SWE à l’anisotropie du muscle, de nombreuses études ont 

montré que, lorsque l’élastographie était réalisée selon un protocole très précis (mesure dans 

un plan strict par rapport aux fibres, à un endroit précis du muscle), les reproductibilités intra-

observateur et inter-observateur des mesures d’élasticité étaient bonnes à excellentes (Dorado 

Cortez, Hermitte et al. 2015). L’élasticité du muscle, qui dépend de sa structure biologique 

(degré de vascularisation, cellularité, densité graisseuse, densité des fibres de collagènes), 

reflète l’hétérogénéité biologique au sein du muscle. Ainsi, l’élasticité sera d’autant plus 

élevée que l’on se rapprochera de la jonction myotendineuse et des aponévroses.   La 

reproductibilité dépend de l’état de contraction, de l’étirement musculaire, de sa constitution 

externe (nombre de ventre, nombre de chef, pennation) de l’orientation de la sonde par 

rapport aux fibres musculaire. Il a été démontré que la reproductibilité de l’élastographie était 

meilleure dans les muscles présentant une architecture « simple » (fusiforme ou cylindrique), 

superficiels, au repos avec une mesure dans un plan parallèle aux fibres musculaires.  

De nombreux muscles ont été étudiés en élastographie. Toutefois, la plupart des études 

ont été conduites sur des muscles superficiels et appendiculaires, en particulier le 

gastronemius, le quadriceps et le biceps brachii. Nous avons réalisé une revue de la littérature 

qui a montré que le module de cisaillement mesuré dans un muscle au repos, oscillait entre 

3.1kPa dans le biceps brachii et 42.8kPa dans le masseter. 

Dans le domaine de la recherche, l’élastographie ultrasonore du tissu musculo-

squelettique tend à devenir un outil de plus en plus utilisé en biomécanique musculaire, en 

rééducation fonctionnelle et en médecine (Taljanovic, Gimber et al. 2017, Bachasson, Dubois 
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et al. 2018). Dans le champ de la biomécanique, la SWE s’impose comme un outil pertinent 

capable d’estimer in vivo, en temps réel, l’activité neuromusculaire, l’intensité de la force 

musculaire ou l’étirement, paramètres corrélés positivement et linéairement à l’élasticité 

musculaire (Nordez and Hug 2010, Ates, Hug et al. 2015, Hug, Tucker et al. 2015) (figure 

23). 

 

Dans le champ de la rééducation physique, plusieurs études ont montré que certaines 

thérapeutiques manuelles telles que les massages ou la cryothérapie entrainaient des 

modifications significatives d’élasticité des muscles (Hug, Ouellette et al. 2014, Point, 

Guilhem et al. 2017).   

Dans le champ des pathologies musculaires, une diminution de l’élasticité a été observée dans 

certaines pathologies telles que le syndrome femoropatellaire (Botanlioglu, Kantarci et al. 

2013), certaines myopathies congénitales (Carpenter, Lau et al. 2015). D’autres pathologies 

musculaires sont associées à une augmentation de l’élasticité musculaire : les tendinopathies 

(Rosskopf, Ehrmann et al. 2016, Zhang, Ng et al. 2016) ou la myopathie de Duchenne 

(Lacourpaille, Hug et al. 2015). Récemment, l’équipe de Alfuraih et al. (2019) a montré que 

les myopathies inflammatoires étaient marquées par une diminution de l’élasticité du muscle, 

laquelle était corrélée à la faiblesse musculaire, l’œdème musculaire visible en hypersignal T2 

et l’atrophie musculaire visible sur la séquence T1 (Alfuraih, O'Connor et al. 2019).  

4.4. Pertinence de l’élastographie des muscles paravertébraux 

Les propriétés viscoélastiques intrinsèques des muscles paravertébraux semblent 

constituer un élément essentiel de la stabilité de la colonne vertébrale. La quantification des 

propriétés biomécaniques des muscles paravertébraux via l’élastographie apparaît donc 

pertinente d’une part pour améliorer la compréhension du mode d’action des muscles 

Figure 23: Elastographie du biceps brachii dans plusieurs états : A : image en mode B ; B : repos ; C : 
étirement ; D : contraction 
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paravertébraux, d’autre part pour appréhender la physiopathologie des lombalgies. Les études 

réalisées sur les muscles superficiels et appendiculaires ont permis de valider l’élastographie 

dans la quantification les propriétés viscoélastiques des muscles sains et pathologiques. Au 

début de ce travail de thèse, aucune étude concernant l’élastographie des muscles 

paravertébraux n’a été publiée. Dans le cadre des muscles paravertébraux, l’élastographie par 

résonance magnétique et ultrasonore sont complémentaires. L’élastographie ultrasonore 

permet une approche dynamique du muscle. Elle permet d’accéder aux propriétés 

biomécaniques des muscles paravertébraux sur une colonne vertébrale en charge et dans de 

nombreuses postures. L’élastographie par résonance magnétique permet d’imager les muscles 

profonds du tronc, souvent difficilement accessible en échographie et de quantifier les 

propriétés visco-élastiques du multifidus et du psoas, muscles difficilement accessibles 

notamment chez les sujets corpulents. L’élastographie par résonance magnétique peut être 

couplée aux séquences  « conventionnelles » T1 et T2 dont la réalisation fait partie de la prise 

en charge des patients souffrant de lombalgies chroniques.  
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METHODOLOGIE GENERALE  

 

Ce chapitre présente la méthodologie générale qui a été appliquée pour les études 

anatomiques et les études en élastographie par résonance magnétique et ultrasonore. 

1. Etudes anatomiques 

1.1. Sujets anatomiques 

Les dissections ont été effectuées à l’Ecole de Chirurgie (APHP) sur 14 cadavres frais 

(9 femmes, 5 hommes, âge moyen : 73± 8 ans), non embaumés. Les sujets étaient indemnes 

de toute chirurgie du rachis. Un sujet présentait une scoliose. Les 4 premiers sujets 

anatomiques ont permis d’explorer et de comprendre la constitution du compartiment 

paravertébral et ainsi de définir la méthodologie. Pour les études anatomiques, 10 sujets ont 

été étudiés (6 femmes, 4 hommes, âge moyen : 77 ± 10 ans).  

Chaque dissection durait en moyenne 5 heures.  

1.2. Analyse des données 

Nous avons relevé les insertions et les terminaisons du multifidus, de l’iliocostalis et 

du longissimus. Nous avons mesuré avec un micromètre (Silverline, United Kingdom) la 

longueur, largeur et épaisseur maximale du corps charnu du longissimus et de l’iliocostalis 

ainsi que de chaque fascicule du multifidus entre L1 et S1, à droite et à gauche. Nous avons 

mesuré la longueur, la largeur et l’épaisseur maximale des tendons du multifidus, du 

longissimus et de l’iliocostalis. Nous avons étudié la pennation des muscles et l’orientation 

des fibres par rapport à la ligne médiane à l’aide d’un rapporteur. Au total, nous avons relevé 

les données morphométriques de 360 fascicules musculaires et 1276 tendons.  

Nous avons étudié les insertions et la structure des fascias et aponévroses (fascia 

thoracolombaire, aponévrose des érecteurs spinaux, aponévrose intermusculaire et aponévrose 

du multifidus). Nous avons mesuré leur épaisseur, leur largeur et leur longueur et caractérisé 

l’orientation des fibres de collagène par rapport à la ligne médiane avec un rapporteur. Nous 

avons relevé la distance par rapport à la ligne médiane ainsi que la taille du passage des nerfs 

cluniaux au travers du fascia thoracolombaire. 
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Pour traiter ces données, des statistiques descriptives ont été utilisées. Comme quelques 

variables n’étaient pas normalement distribuées, nous avons utilisé des tests non-

paramétriques. Un test de Wilcoxon a été réalisé pour rechercher des différences significatives 

relatives au sexe et à au côté. Le seuil de p <0.05 était considéré comme statistiquement 

signifiant. 

 

2. Etudes en élastographie  par résonance magnétique 

2.1. Matériel 

Nous avons travaillé sur deux imageurs, clinique et recherche, pour développer plusieurs 

aspects de l’élastographie musculaire.  

2.1.1. IRM de recherche 

Sur le site du SHFJ, l’élastographie a été réalisée sur un imageur Achieva 1.5 T 

(Philips Healthcare, Les Pays-Bas). L’amplificateur passif était celui développé par la Mayo 

Clinic d’élastographie (Resoundant ®, Mayo Clinic Foundation, Rochester, Minesota). Le 

scanner de recherche a permis de réaliser une étude tridimensionnelle des propriétés 

viscoélastiques du muscle. De plus, sur cette IRM et grâce à des logiciels de post traitement 

sophistiqués, il est possible de caractériser précisément l’ensemble des propriétés 

viscoélastiques des tissus tels que le module de cisaillement complexe G*, le module 

d’élasticité G’ (ou Gd), le module de viscosité G’’ (ou Gl), la longueur d’onde λ… Il est par 

ailleurs possible d’adapter plusieurs types de vibreurs. Un des inconvénients est que les 

amplificateurs passifs utilisés ne sont pas des dispositifs médicaux et rendent donc difficile 

l’obtention d’un CPP pour protocole de recherche clinique. Pour recueillir le signal, une 

antenne cardiaque 32 canaux fut utilisée. 

2.1.2. IRM clinique 

Sur le site de Bicêtre, ces travaux ont été conduits sur une IRM 1.5 T (Magnetom 

Aera, Siemens, Munich, Germany) avec un module d’élastographie (Resoundant ®, Mayo 

Clinic Foundation, Rochester, Minesota) (figure 24). Ce module d’élastographie consiste en 

un générateur d’onde (amplificateur actif) disposé en dehors de la salle IRM, relié par un tube 

flexible à un amplificateur passif, se présentant comme un tambour rigide (disque de 19 cm de 



 

 

 

 

 

 

60

diamètre, 1.5 cm d’épaisseur). Le module d’élastographie proposé par l’imageur Siemens est 

normalement utilisé pour le foie en routine clinique. Le module d’élastographie permet 

d’obtenir le module de cisaillement (seul paramètre biomécanique quantifiable) au travers du 

modèle rhéologique le plus simple.  Pour recueillir le signal, une antenne abdomen était 

utilisée. 

 

 

 

2.2. Séquence d’élastographie  

2.2.1. IRM de recherche 

Sur l’imageur Philips, une séquence d’écho de spin, sensibilisée au mouvement selon 

les trois directions, a été implémentée avec champs de vue = 320×264×14 mm3, Temps 

d’écho/temps de répétition = 35/350 ms, Epaisseur de la bande passante =362 Hz/pixel et un 

voxel isotrope de 2 mm pour un temps d’acquisition de 15 min. Trois gradients directionnels 

étaient appliqués : selon la direction M correspondant à la direction y de l’imageur soit la 

direction antéropostérieure, la direction P correspondant à la direction x de l’imageur, ou la 

direction droite-gauche, et la direction S correspondant à la direction z de l’imageur.  

 

Figure 24 : Module d’élastographie Resoundant ® 
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2.2.2. IRM clinique 

La séquence dont nous disposons est normalement implémentée pour l’élastographie 

du foie qui est un tissu qui peut être considéré comme mécaniquement isotrope. Nous devions 

donc adapter ses paramètres pour les muscles paravertébraux qui sont une structure 

anisotrope. Cette tâche a été compliquée car de nombreux paramètres de l’élastographie 

étaient « bridés » par le constructeur.   

Sur l’imageur Siemens, une séquence d’écho de gradient, sensibilisée au mouvement selon 

une direction a été implémentée avec les paramètres suivants : Champs de Vue = 320×220×14 

mm3 ; Temps d’écho/temps de répétition : 35/350ms ; Epaisseur de la bande passante = 300 

Hz/pixel, 15 coupes et un voxel isotropique de 2.5 mm pour une acquisition totale de 5 

minutes. Comme le champ de déplacement est mesurée dans le sens de la phase, nous avons 

choisi d’étudier les muscles paravertébraux dans 2 plans de coupes : coronal oblique, parallèle 

au fascia thoracolombaire pour être dans le plan des fibres musculaires et ainsi diminuer le 

biais d’anisotropie (Bensamoun, Glaser Kj Fau - Ringleb et al. 2008) et axial, perpendiculaire 

au premier.  

 

2.3. Choix de la fréquence – amplitude de l’onde. 

Afin de déterminer la fréquence optimale pour l’élastographie des muscles 

paravertébraux, nous avons réalisé plusieurs acquisitions d’élastographie avec une fréquence 

croissante, chez trois sujets, sur l’imageur clinique. Nous avons ensuite étudié sur les 

différentes cartographies proposées par le logiciel Syngovia ® (Syngo.via ® ; Siemens 

Healthineers, Munich, Germany) :  

- L’intensité du signal et la longueur d’onde sur la séquence des ondes 

- La présence d’un repliement sur la séquence de phase -  

- La zone de confiance à 95% 

Selon ces critères, nous avons retenu que la fréquence de 100 Hz et une amplitude de 40% 

étaient des paramètres optimaux pour la l’élastographie par résonance magnétique.  Cette 

fréquence est concordante avec celle souvent utilisée pour l’élastographie musculaire. Par 
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ailleurs, il a été montré qu’il devait figurer une longueur d’onde au moins dans la surface du 

tissu à imager. 

2.4. Reconstruction et post-traitement 

2.4.1. IRM de recherche 

Après l’import des données brutes concernant l’acquisition de la console d’acquisition 

vers un autre ordinateur, la reconstruction était réalisée à partir du logiciel ROOT (5.30/01, 

CERN, Geneva, Switzerland) fournie par Raph Sinkus (Green, Bilston et al. 2008, Nelissen, 

Sinkus et al. 2019). Pour réaliser le post traitement, il est nécessaire de renseigner au 

logiciel ROOT différentes données sur la séquence tels que les directions des gradients x, y et 

z et la fréquence de vibration, ce qui nécessitait une dizaine de minutes de post traitement. Le 

logiciel fournit ensuite l’ensemble des propriétés viscoélastiques des tissus tels que le module 

de cisaillement complexe G*, le module d’élasticité G’ (ou Gd), le module de viscosité G’’ 

(ou Gi), la longueur d’onde λ, dans un plan ou en trois dimensions.  

 

2.4.2. IRM clinique 

Le module d’élastographie de l’IRM clinique utilise le modèle élémentaire du solide 

Hookéen, caractérisé uniquement par un comportement élastique.  La reconstruction et le post 

traitement sont réalisés automatiquement à la fin de l’acquisition par le logiciel Syngo.via 

(Siemens, Heathinners, Germany). Immédiatement après l’acquisition, le logiciel de post-

traitement fournit, sur la console d’acquisition, 5 « cartes » relatives aux propriétés 

biomécaniques du muscle ainsi qu’aux données « brutes » acquises par l’IRM: l’image de 

phase, l’image de magnitude, l’image de l’onde de propagation, la carte d’élasticité  sous la 

forme d’un « élastogramme », et la carte de « confiance ». Sur l’élastogramme, les couleurs 

froides représentent les régions avec une faible élasticité (molles) et les couleurs chaudes 

représentent les régions avec une élasticité élevée (dures).  

Apres validation de l’acquisition sur les séquences de phase et de propagation de l’onde, 

l’élasticité était mesurée dans une région d’intérêt (ROI) définie manuellement sur 

l’élastogramme à partir d’une ROI dessinée sur la carte de magnitude (meilleure précision 
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anatomique). La valeur quantitative mesurée dans la ROI est le module de cisaillement 

(moyenne et écart type), en kiloPascal.  

 

2.5. Positionnement du sujet dans le tube 

La surface « cutanée » de l’amplificateur passif étant plane, elle ne s’appliquait pas 

correctement dans la région lombaire, à cause de la lordose lombaire. En conséquence, les 

ondes produites ne parvenaient pas aux muscles paravertébraux. Nous avons réalisé un petit 

coussin de gel posé entre l’amplificateur passif et la peau afin d’assurer un bon couplage entre 

les deux (figure 25).   

 

 

Nous nous sommes interrogés sur le positionnement du sujet dans le tube. Afin que 

l’amplificateur passif et le tube flexible auquel il est relié ne soient pas source d’inconfort 

pour  le patient, nous pensions initialement que le décubitus ventral était la position la plus 

adaptée pour réaliser la séquence d’élastographie. Les premières acquisitions ont donc été 

réalisées ainsi. L’élastographie est une séquence sensible au mouvement respiratoire, elle doit 

être réalisée en apnée. Les premiers volontaires ont témoigné de la difficulté de maintenir 

l’apnée pendant le temps de la séquence. Afin de s’affranchir de l’apnée, nous avons donc 

choisi d’installer les patients en décubitus dorsal, avec un coussin sous la tête et la ceinture 

Figure 25 : Positionnement de l’amplificateur passif. A. mise en place d’un coussin de gel sur la peau ; B : 
application de l’amplificateur passif sur le coussin de gel ; C : maintient ferme de l’amplificateur à l’aide 
d’une ceinture élastique 
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scapulaire, un coussin sous les genoux afin de diminuer la lordose lombaire et d’augmenter la 

surface de contact de l’amplificateur avec la peau (figure 26). Des petits coussins en mousse 

étaient appliqués entre le tube flexible et la peau afin que le patient ne souffre pas au niveau 

de ces zones d’appui. 

 

 

 

 

2.6. Protocole expérimental 

Après 5 minutes de repos en décubitus dorsal, le sujet était positionné en décubitus 

dorsal dans le tube. Il devait réaliser un étirement et une contraction des muscles.  

2.7. Analyse des données 

Les données recueillies ont été analysées avec le logiciel BiostaTGV 

(https://biostatgv.sentiweb.fr). La normalité des données était testée avec le test de Shapiro–

Wilk puis analysée avec la méthode des histogrammes. Selon la normalité, des tests 

paramétriques ou non paramétriques étaient utilisés. Des statistiques descriptives étaient 

effectuées dans un premier temps.   

Figure 26 : positionnement du sujet dans le tube 
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Pour étudier la relation entre l’élasticité et la posture et les différences inter-musculaires, une 

analyse de variance (ANOVA) était effectuée. Le seuil de significativité était de p<0.05. 

Afin de caractériser la proportion de la variation d’élasticité lors des différentes postures, le 

pourcentage de changement entre le repos et les autres postures était calculé selon la formule 

suivante : pourcentage de changement = (repos–posture)/(repos) × 100. 

 

 

3. Etude en élastographie ultrasonore 

3.1. Sujets 

L’élasticité des muscles paravertébraux a été mesurée chez 37 sujets sains (21 

hommes, 16 femmes ; âge moyen 24 ± 6 ans ; BMI moyen = 23) indemnes de toute 

pathologie lombaire. Les sujets étaient recrutés sur le site de l’hôpital Bicêtre, parmi le 

personnel médical et paramédical. 

3.2. Matériel 

L’élastographie ultrasonore a été réalisée sur un échographe (Aixplorer, SuperSonic Imagine) 

et une sonde courbe (figure 27).  
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3.3. Protocole expérimental 

Après 5 minutes de repos en décubitus ventral, le sujet réalisait une série de positions 

et postures.  

La mesure d’élasticité était réalisée manuellement dans le plan des fibres musculaires défini 

sur le mode B. Nous avons essayé initialement de réaliser les mesures en fixant la sonde sur 

un fixateur externe mais comme la sonde était successivement placée à droite et à gauche, 

ainsi qu’à différents étages lombaires et dans différentes positions, cette méthode était très 

longue. Nous voulions mettre en place des protocoles reproductibles en routine clinique, et 

nous avons choisi de privilégier des protocoles plus courts, avec un positionnement manuel de 

la sonde. Le plan des fibres musculaires était défini comme le plan dans lequel les fibres 

musculaires (hypoéchogène) entourées d’un fin endomysium (hyperéchogène) étaient 

visualisées dans leur plus grande longueur.  Selon les études, le module d’Young ou la vitesse 

de propagation de l’onde était mesurée au sein d’une région d’intérêt circulaire (en général 

1cm) placée sur l’élastogramme, directement sur l’échographe. Pour chaque muscle, à droite 

et à gauche, la mesure d’élasticité était répétée 3 fois afin de caractériser la répétabilité. Pour 

l’analyse statistique, la moyenne des trois mesures était utilisée. 

Figure 27 : Echographe Aixplorer (SuperSonic 
Imagine) 
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3.4. Analyse des données 

Les données recueillies ont été analysée avec le logiciel Stata14 software (StataCorp LP, 

College Station, TX, USA). La normalité des données était testée avec le test de Shapiro–

Wilk puis analysée avec la méthode des histogrammes. Selon la normalité, des tests 

paramétriques ou non paramétriques étaient utilisés. Des statistiques descriptives étaient 

effectuées dans un premier temps. Dans chaque étude, la reproductibilité était évaluée à 

travers du coefficient de corrélation intraclasse. La corrélation était considérée comme pauvre 

pour un ICC< 0.40, faible pour un ICC compris entre 0.40 et 0.59, bonne entre 0.60 et 0.74 et 

excellente entre 0.75 et 1.00.  

La relation entre l’élasticité et la posture, des différences inter-musculaires et les différences 

intra-musculaire, une analyse de variance (ANOVA) était effectuée. Le seuil de significativité 

était de p<0.05. 

Afin de caractériser la proportion de la variation d’élasticité lors des différentes postures, le 

pourcentage de changement entre le repos et les autres postures était calculé selon la formule 

suivante : pourcentage de changement = (repos–posture) /(repos) × 100. 
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PRINCIPAUX RESULTATS 

1. Etude anatomique des muscles paravertébraux 

1.1. Caractérisation de l’anatomie de la loge paravertébrale (Annexe 2) 

 

Organization of the fascia and aponeurosis in the lumbar paraspinal compartment.  

Creze M., Soubeyrand M., Nyangoh Timoh K., Gagey O. 

Travail publié, Surgical and Radiologic Anatomy 2018 

 

Compte tenu de la complexité anatomique du compartiment musculaire paraspinal et 

des discordances entre les descriptions anatomiques concernant le fascia thoracolombaire et 

l’insertion des muscles paravertébraux, il nous a paru essentiel d’élaborer notre propre 

représentation des muscles paravertébraux, du fascia thoracolombaire et plus globalement du 

compartiment musculaire paraspinal. Par ailleurs, très peu d’auteurs s’étaient intéressés à 

l’anatomie de l’aponévrose des érecteurs spinaux.   

L’objectif de ce premier travail était donc d’étudier la constitution du compartiment 

paravertébral, et principalement la structure, les insertions et les zones de glissement des 

aponévroses et fascia.   

Cette étude a été réalisée au travers de dissections de 10 cadavres non embaumés (6 

femmes, 4 hommes, moyenne d’âge : 77 ± 10 ans) à l’Ecole de Chirurgie du Fer à Moulin 

(APHP). Les corps étaient positionnés en décubitus ventral, les bras le long du corps. Après 

une longue incision réalisée sur la ligne médiane, la peau et le tissu graisseux sous cutané 

étaient réclinés latéralement, permettant ainsi d’exposer le feuillet superficiel du fascia 

thoracolombaire. Après l’étude du fascia thoracolombaire, ce dernier a été incisé, puis récliné 

latéralement afin d’étudier l’aponévrose des érecteurs spinaux sous-jacente et le feuillet 

moyen du fascia thoracolombaire sous la masse musculaire des muscles paravertébraux. Pour 

chaque fascia et aponévrose, nous avons étudié les insertions ainsi que leur rapport avec les 

tissus environnants (zones de glissement, adhérence, structures vasculaires) (figure 28). Nous 
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avons mesuré l’angle de pennation qui existait entre l’erector spinae et son aponévrose. Nous 

avons mesuré l’épaisseur, la largeur et la hauteur des fascias et des aponévroses. 

 

Au travers de cette étude, nous avons montré que l’aponévrose des érecteurs spinaux 

et le fascia thoracolombaire circonscrivaient trois sous compartiments (et zones de 

glissement) au sein du compartiment paravertébral : i) entre le fascia thoracolombaire et les 

muscles paravertébraux, ii) entre les érecteurs spinaux et le multifidus, et iii) entre 

l’iliocostalis et le longissimus. L’organisation des sous compartiments différait selon l’étage. 

En L1, les nerfs cluniaux perçaient le feuillet postérieur du fascia thoracolombaire en regard 

de la ligne médiane. Le longissimus et l’iliocostalis étaient séparés par un espace cellulo-

graisseux. En L2, la constitution de la loge était semblable. En L3, l’aponévrose 

Figure 28 : Anatomie du fascia thoracolombaire. A, D : Cette photographie montre le feuillet superficiel du 
fascia thoracolombaire correspondant à l’aponévrose d’insertion du latissimus dorsi. B : Insertion du feuillet 
moyen du fascia thoracolombaire sur les processus transverses (flèches).  C : Cette photographie montre 
l’organisation complexe des fibres de collagène au niveau de la charnière lombosacrée. D : Cette photographie 
montre les insertions du gluteus maximus sur le feuillet superficiel du fascia thoracolombaire. E : passage des 
nerfs cluniaux au travers du fascia thoracolombaire (têtes de flêches). LtD : Latissimus dorsi. TFL : fascia 
throacolombaire. ES : erector spinae. GM : gluteus maxuis. ESA : aponévrose des érecteurs spinaux. gluteus 
maximus. La ligne pointillée blanche représente la ligne médiane. La ligne pointillée noire représente le relief de 
la crète iliaque. 
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intermusculaire provenant de l’aponévrose des érecteurs spinaux constituait une séparation 

anatomique entre le multifidus et le longissimus. Les nerfs cluniaux perforaient le feuillet 

postérieur du fascia thoracolombaire à distance de la ligne médiane. En L4, le longissimus et 

l’iliocostalis fusionnaient. A hauteur de la charnière lombosacrée, le corps charnu de l’erector 

spinae disparaissait alors que le volume musculaire du multifidus augmentait. 

Le feuillet postérieur du fascia thoracolombaire était attaché sur la ligne médiane entre 

T7 et S1, sur les ailes iliaques et la face dorsale du sacrum. En haut, il se prolongeait par le 

latissimus dorsi, en dehors par muscle transverse, et en bas par l’aponévrose du gluteus 

maximus. L’orientation des fibres de collagène du feuillet postérieur du fascia 

thoracolombaire était semblable aux descriptions antérieures.   

L’aponévrose des érecteurs spinaux était la lame fibrillaire la plus épaisse (épaisseur moyenne 

= 1.85 mm), constituée de fibres de collagène orientées longitudinalement. L’erecteur spinae 

était fortement attaché à son aponévrose avec un angle de pennation moyen de 8°  pour 

l’iliocostalis and 14° pour le longissimus. Contrairement à la description faite par d’autres 

auteurs, nous avons constaté que seules quelques fibres superficielles du multifidus localisées 

à proximité de la ligne médiane et dans la région sacrée étaient attachées sur l’aponévrose des 

érecteurs spinaux. Une aponévrose intermusculaire développée jusqu’à 2 cm de profondeur  

séparait le longissimus et l’iliocostalis en dessous de L2. Les corps charnus étaient adhérents à 

l’aponévrose des érecteurs spinaux et aux parois du compartiment ce qui limite leur possibilité 

de raccourcissement.  

Cette étude nous a permis de bien comprendre la disposition des muscles et des 

aponévroses au sein du compartiment musculaire paravertébrall. Ainsi, nous avons pu 

élaborer des repères anatomiques pour la réalisation de l’élastographie.  
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1.2. Etude du système muscle-tendon des muscles paravertébraux (Annexe 3) 

  

The paradoxical anatomy of the lumbar epaxial muscles-tendon system: its 

functional significance 

Creze M, Soubeyrand M, Gagey O 

Travail publié, Plos One 2019 

Nos expériences chirurgicale et radiologique nous ont conduits à penser que les 

tendons des muscles paravertébraux sont parmi les plus fins de l’organisme. Nous avons fait 

l’hypothèse que la taille des tendons des muscles paravertébraux n’était pas « adaptée » à 

celle du corps charnu des muscles. L’objectif de ce travail était de démontrer l’inadéquation et 

l’incohérence entre la taille du muscle et celle du tendon.  

Les loges paravertébrales de 10 sujets non-embaumés ont été disséquées à l’Ecole de 

Chirurgie. Dans un premier temps, nous avons prélevé le longissimus et l’iliocostalis et 

mesuré la largeur, l’épaisseur et la longueur de leur corps charnu et de chacun de leur tendon 

(figure 29). Nous avons ensuite prélevé le multifidus (de L1 à S2) et mesuré la largeur, 

l’épaisseur et la longueur de chaque fascicule musculaire et de chaque tendon. Pour illustrer 

l’inadéquation du système tendon-muscle, nous avons comparé ces données à celle du muscle 

extensor communis digitorum du même sujet car il présentait des caractéristiques 

anatomiques comparables à savoir un trajet poly-articulaire et la présence de longs et fins 

tendons. Dans un deuxième temps, nous avons donc analysé le muscle extensor communis 

digitorum selon la même méthodologie. Ces mesures nous ont permis de calculer le ratio de la 

surface de section du tendon sur celle du corps charnu et le ratio du volume du tendon sur 

celle du corps charnu. Le ratio surface de section du tendon/muscle illustre la capacité du 

tendon à transmettre et à résister à la force que lui impose le muscle.  
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 Les données anthropométriques sont résumées dans le tableau 2. 

 

 Muscle belly (mean (standard deviation)) Tendon (mean (standard deviation)) 

 Length 

(cm) 

Thickness 
(cm) 

Width 
(cm) 

ACSA  

(cm2) 

Volume 
(cm3) 

 Length 
(mm) 

Thickness 
(mm) 

Width 
(mm) 

tCSA 
(mm2

) 

Ratio 
CSA 

Volume 
(mm3) 

Ratio 
volume 

Longissimus 34.58 
(5.60) 

2.78 
(0.61) 

3.747 
(0.94) 

10.42 
(3.16) 

360.21 
(33.55) 

Spinal 28.65 
(3.92) 

0.65 
(0.22) 

4.14 
(0.70) 

2.69 
(0.84) 

1/387  77.07 
(32.32) 

1/4674 

      Rib 36.00 
(4.78) 

0.32 
(0.11) 

4.49 
(1.36) 

1.43 
(0.76) 

1/739  51.72 
(32.38) 

1/6965 

Iliocostalis 20.86 
(4.15) 

2.53 
(0.70) 

3.62 
(1.22) 

9.16 
(0.85) 

191.08 
(19.82) 

Spinal 19.23 
(4.08) 

0.82 
(0.13) 

7.01 
(2.21) 

5.74 
(2.23) 

1/156  110.53 
(35.73) 

1/1729  

      Rib 44.14 
(12.47) 

0.59 
(0.13) 

4.04 
(1.04) 

2.38 
(0.70) 

1/385  105.21 
(38.87) 

1/1816 

Multifidus 5.29 
(0.77) 

0.52 
(0.16) 

0.47 
(0.09) 

0.24 
(0.09) 

1.29 
(0.43) 

Spinous 
process 

20.73 
(5.60) 

0.86 
(0.19) 

6.14 
(1.79) 

5.28 
(2.37) 

1/5  109.46 
(47.62) 

1/12 

      Tansverse 
process 

34.80 
(4.04) 

0.85 
(0.12) 

5.83 
(2.37) 

4.96 
(1.98) 

1/5  172.45 
(78.00) 

1/7  

Extensor 
digitorum 
communis 

14.71 

(4.04) 

0.82 

(0.21) 

1.23 
(0.81) 

1.01 

(0.25) 

14.84 

(4.34) 

Distal 
phalanx 

184.57 

(15.23) 

1.27 
(0.12) 

9.04 
(1.70) 

11.48 
(2.51) 

1/9 

 

2119.01 

(110) 

1/7 

 

Figure 29 : Tendons de l’iliocostalis attachés sur l’arc postérieur des côtes (A) et du longissimus sur les 
vertèbres (B) 
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La surface de section du tendon du longissimus, de l’iliocostalis et du mutifidus était 

largement inférieure à celle de l’extensor communis digiti, muscle dont la force estimée est 

d’environ 20 Newtons. Nous avons observé un ratio de surface tendon/muscle de l’erector 

spinae extrêmement bas (allant de 1/156 pour les tendons spinaux de l’iliocostalis à 1/739 

pour les tendons costaux du longissimus), suggérant que ces tendons ne sont pas capables de 

transmettre/supporter la force importante du muscle. Au contraire, le ratio de la surface 

tendon/muscle du multifidus laissait penser que le tendon était capable de supporter la force 

appliquée par le muscle mais la petite surface de section du corps charnu témoigne d’une 

faible puissance musculaire. Ker et Bennet (1988) ont montré que le ratio de la surface tendon 

/muscle optimal était d’environ 1/34 pour les membres (Ker 1988).  

Les résultats de notre étude suggèrent fortement que le modèle biomécanique traditionnel 

de corde n’est pas adapté aux muscles paravertébraux. Notre hypothèse est que la contraction 

des muscles paravertébraux n’agit pas pour tirer sur les tendons mais plutôt pour augmenter la 

dureté et la pression dans le compartiment musculaire thoracolombaire. La 

compartimentalisation de cette volumineuse masse musculaire, enchâssée dans une gaine 

inextensible,  jouerait le rôle d’un amplificateur hydraulique qui augmente la pression et la 

dureté au sein du compartiment paraspinal. Comme l’avait déjà proposé P. Rabishong, les 

muscles paravertébraux et plus globalement le compartiment paravertébral  constituent un 

système de poutre composite qui stabilise le rachis en se raidissant. Les corps musculaires de 

l’iliocostal et du longissimus sont quasi adhérents aux parois du compartiment ce qui limite 

leur capacité de raccourcissement et explique qu’ils n’exercent pas sur les tendons la force 

que leur section suggère. Les muscles se raidissent « sur place » et les tendons servent juste à 

stabiliser la partie haute des muscles. 
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2. Implémentation de l’élastographie  par résonance magnétique  

2.1. Comparaison des approches 1D et 3D en élastographie par résonance 
magnétique (Annexe 4) 

 

Approches 1D et 3D en élastographie par résonance magnétique des muscles 

paravertébraux lombaires 

Maud Crézé,  Jin Long Yue, Felicia Julea, Tanguy Boucneau, Claire Pellot-Barakat, Olivier 

Gagey, Marie-France Bellin et Xavier Maître 

Poster présenté au congrès de la SFRMBM, 2017 

 

Compte tenu de l’anisotropie des tissus musculaires et du caractère tridimensionnel 

des champs de déplacement, l’élastographie 3D s’impose a priori comme référence. Les 

appareils cliniques sont cependant pour la plupart dotés de modules d’élastographie qui 

reposent sur l’acquisition et l’analyse d’une seule des trois composantes du champ de 

déplacement. Nous comparons ici les modules d’élasticité de cisaillement obtenus par ERM 

1D et 3D sur les muscles paravertébraux afin d’évaluer la pertinence en routine clinique. 

Une IRM lombaire centrée sur les muscles paravertébraux a été réalisée chez un même sujet 

sur l’imageur Achieva 1.5 T (Philips Healthcare, Pays-Bas) au SHFJ et l’imageur Magnetom 

Aera 1.5 T (Siemens Healthcare, Allemagne) à Bicêtre et dans deux états musculaires 

différents : repos et étirement (flexion des jambes et des cuisses). Une onde de pression à 

100 Hz était guidée jusqu’à un générateur passif (Resoundant, États-Unis), placé sous le dos 

du sujet en décubitus dorsal, pour induire un déplacement harmonique des muscles. Les cartes 

de modules d’élasticité de cisaillement (G’) ont été reconstruites après inversion de l’équation 

d’onde pour les données Philips et directement sur la console pour les données Siemens. Les 

valeurs moyennes et écarts-types du module de cisaillement ont été calculés dans six régions 

d’intérêt délimitées sur les images de magnitude : muscles multifidus (M), erector spinae (ES) 

et paravertébraux (PV) droite et gauche. 
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La figure 30 présente les cartes d’élasticité avec les images de magnitude associées.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Le Tableau 3 synthétise les résultats obtenus dans les deux ensembles de muscles.  

 

 

 

 

 

Pour les deux imageurs, le module de cisaillement est plus important au cours de 

l’effort qu’au repos. Pour le sujet, de façon répétée, le module de cisaillement est également 

plus important à gauche qu’à droite quelle que soit la sollicitation musculaire. Enfin, de façon 

systématique, le module de cisaillement est sous-évalué en 1D par rapport à celui obtenu en 

3D. Le biais est de l’ordre de 30-40%. 

 

 

 

 
Figure 30 : Elastographie 1D (haut) et élastographie 3D (bas). A,D : Image de magnitude (u.a.) . 

B,E : module de cisaillement au repos (kPa). C,F : module de cisaillement  en étirement (kPa)  

<G’>±∆G’ 
(kPa) 

 Droite Gauche 
 M ES PV M ES PV 

Repos 3D 1.87±0.44 2.00±0.70 1.98±0.69 2.03±0.43 2.29±1.05 2.10±0.91 

 1D 1.29±0.54 1.28±0.44 1.24±0.51 1.26±0.55 1.65±0.43 1.45±0.54 

Étirement 3D 2.53±0.91 2.25±0.89 2.28±0.93 2.80±1.30 3.03±1.15 2.36±1.21 
 1D 1.69±0.53 1.88±0.50 1.85±0.52 2.39±1.55 1.82±0.52 1.91±0.95 

 
Tableau 3 : Valeurs moyennes et écarts-types du module d’élasticité G’ (kPa) dans les muscles 
multifidus (M), erector spinae (ES) et paravertébraux (PV) droite et gauche obtenus en ERM 1D 
et 3D   
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Ces résultats démontrent la sensibilité de l’élastographie 1D et 3D à la tension 

musculaire (droite et gauche, au repos et étiré) et soulignent le biais entre les mesures 

réalisées en 1D et 3D. L’acquisition des champs de déplacement (1D ou 3D) et les modèles 

rhéologiques empruntés (élastique et viscoélastique) expliquent ces différences. Le caractère 

systématique du biais est garanti ici par le choix unique de la direction d’encodage du champ 

de déplacement, le long des fibres musculaires principales, sur l’ensemble des mesures. Nous 

pouvons en effet nous attendre à obtenir d’autres valeurs d’élasticité en fonction de leur 

orientation relative. Dans ce cadre limité seulement, l’élastographie 1D est un outil pertinent 

de cartographie de l’élasticité des muscles paravertébraux 

 

2.2. Etude préliminaire de l’élasticité des muscles paravertébraux (Annexe 5) 

 

Magnetic resonance elastography of the lumbar back muscles: A preliminary study 

Creze M, Soubeyrand M, Yue Jin Yong, Gagey O, Maitre X, Bellin MF 

Travail publié, Clinical Anatomy 2018 

Cette étude portait sur l’évaluation des valeurs d’élasticité de l’erector spinae (longissimus 

et iliocostalis) et du multifidus au repos, lors de l’étirement passif et la contraction musculaire 

sur un imageur clinique (Siemens).  

 Une élastographie par résonance magnétique des muscles paravertébraux a été réalisée 

chez 7 volontaires sains (4 femmes - 3 hommes ; âge moyen : 25.6 ± 6 ans) dans plusieurs 

conditions musculaires : au repos, lors de l’étirement passif des muscles paravertébraux 

(réalisée par la flexion des hanches) et la contraction des muscles paravertébraux (réalisée par 

un gainage de l’abdomen) (figure 31).  
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L’élasticité était ensuite calculée au sein de régions d’intérêt tracées manuellement en 

suivant le contour des muscles. 

L’élasticité du multifidus était significativement plus basse que cette de l’erector spinae 

(tableau 4).  

 Droit (moyenne ± SD) Gauche (moyenne ± SD) 

 Multifidus Erector spinae Muscles 
paravertébraux 

Multifidus Erector spinae Muscles 
paravertébraux 

Repos 

1.25±0.06 1.48±0.22 1.55±0.20 1.25±0.13 1.50±0.18 1.60±0.14  
Etirement 

1.55±0.17** 
(+24%) 

1.72±0.10** 
(+16%) 

1.68±0.29* 
(+8%) 

1.50±0.14** 
(+20%) 

1.88±0.17** 
(+25%) 

1.67±0.29 
(+4%) 

Contraction 

1.75±0.58**‡ 
(+40%) 

1.88±0.50**‡ 
(+27%) 

2.03±0.78**† 
(+31%) 

2.03±0.71**‡ 
(+62%) 

2.18±0.50**‡ 
(+45%) 

2.0±0.70**†  
(+25%) 

 

L’élasticité des muscles paravertébraux augmentait significativement lors de l’étirement 

passif et lors de la contraction musculaire (figure 32).  

Tableau 4: Module de cisaillement (en kPa) et déviation standard (SD) chez 7 sujets dans 3 états musculaires : 
repos, étirement et contraction. Différence significative par rapport au repos p<0.01(**), p <0.05 (*), différence 
significative par rapport à l’étirement: p <0.01( ‡),  p <0.05(†) 
 

Figure 31 : Protocole expérimental de l’élastographie par résonance magnétique. A : repos. B : étirement. C : 
contraction 
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3.  Implémentation de l’élastographie ultrasonore  

3.1. Faisabilité de l’élastographie et évaluation de l’élasticité des muscles 
paravertébraux (Annexe 6) 

 

Feasibility assessment of shear wave elastography to lumbar back muscles: A 
Radioanatomic Study. 

Creze M, Nyangoh Timoh K, Gagey O, Rocher L, Bellin MF, Soubeyrand M 

Travail publié, Clinical Anatomy 2017 

 

Figure 32: Elastographie par résonance magnétique des muscles paravertébraux.  A: image anatomique en coupe 
axiale (localizer). La ligne rouge montre le plan de coupe utilisé pour effectuer l’élastographie sur les muscles 
paravertébraux et représente la coupe sur laquelle a été défini la ROI. B: image anatomique (magnitude) avec les 
ROI; C: Champs de déplacement; D, E, F: carte d’élasticité de cisaillement. D: au repos, E: en étirement; F: en 
contraction (kPa). M = multifidus; ES = erector spinae; PS = muscle paravertébral; R= right; L= gauche; I=ilium; 
S=sacrum; P=psoas; Q= quadratus lumborum; L2= 2ème vertèbre lombaire; L3=3ème vertèbre lombaire; L4=4ème 
vertèbre lombaire; L5=5ème vertèbre lombaire 
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Au début de ce travail, aucune étude n’avait été réalisée sur l’élastographie des 

muscles paravertébraux. Le but de cette première étude en élastographie ultrasonore était 

d’évaluer la faisabilité de l’élastographie des trois muscles paravertébraux principaux 

(multifidus, iliocostalis et longissimus). Cette étude s’est divisée en deux temps. Compte tenu 

de la complexité de l’anatomie des muscles paravertébraux, nous avons déterminé, dans un 

premier temps, l’architecture des muscles paravertébraux afin d’optimiser la position de la 

sonde lors de la mesure d’élastographie. Dans un deuxième temps, nous avons mesuré 

l’élasticité des muscles paravertébraux au repos.  

 Chez 7 cadavres frais, nous avons mesuré l’angle de pennation de l’erector spinae 

avec l’aponévrose des érecteurs spinaux et l’angle des faisceaux musculaire avec la ligne 

médiane. Nous avons ensuite prélevé ces muscles et avons étudié en mode B. Chez 16 

volontaires sains, nous avons mesuré l’élasticité du multifidus, du longissimus et de 

l’iliocostalis. 

L’étude anatomique au travers des dissections a montré que l’orientation des fibres 

musculaires par rapport à la ligne médiane était de 21 ± 3° pour le longissimus et 60 ± 3° pour 

l’iliocostalis. Les fascicules musculaires du multifidus étaient arrangés en 3 ou 4 couches 

unies entre elles par des digitations musculaires. A chaque étage lombaire, les fibres du 

multifidus avaient une orientation de 9 à 22 ° par rapport à la ligne médiane.  

L’étude en mode B, la direction des fibres de l’erector spinae était bien visualisée, dans un 

plan quasi-parallèle à la ligne médiane. Pour le multifidus, il n’était pas possible de se 

visualiser toutes les fibres musculaires dans un même plan compte tenu de son caractère 

multiceps.   

In vivo, le module de cisaillement moyen était de 6.9±2.7 kPa, de 4.9±1.4 kPa pour 

l’iliocostalis et de 5.4±1.6 kPa. 
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3.2. Rôle de la position des bras sur l’élasticité des muscles paravertébraux (Annexe 
7) 

 

Influence of posterior thoracolumbar fascia stretching on lumbar back muscle stiffness: a 

supersonic shear wave elastography approach 

Blain M, Dinova D, Bellin MF, Rocher L, Gagey O, Soubeyrand M, Creze M 

Travail publié, Clinical Anatomy 2018 

 

Lors de notre première étude anatomique, nous avons montré que le feuillet postérieur 

du fascia thoracolombaire constituait l’aponévrose d’insertion du latissimus dorsi et qu’il était 

en relation avec l’aponévrose du gluteus maximus. Des études biomécaniques ex vivo ont 

montré que la mise en tension fascia thoracolombaire via l’étirement des muscles de la sangle 

abdominale, du latissimus dorsi et du gluteus maximus était à l’origine d’une augmentation de 

pression et de dureté du compartiment musculaire paraspinal.   

L’objectif de cette étude était de déterminer l’influence de la mise en tension du fascia 

thoracolombaire via l’étirement passif du latissimus dorsi et du gluteus maximus dans deux 

positions différentes, en décubitus ventral et en position assise.  

Chez 15 volontaires sains, nous avons mesuré l’élasticité du multidifus et de l’erector 

spinae dans 5 positions (figure 33) :  

- posture 1 : en décubitus ventral et position assise sans mise en tension du fascia 

thoracolombaire, bras le long du corps.  

- posture 2 : en décubitus ventral avec étirement du fascia thoracolombaire. L’étirement 

du fascia thoracolombaire était réalisé par l’abduction – rotation interne du bras.  

- posture 3 : en position assise sans mise en tension du fascia thoracolombaire, bras le 

long du corps.  
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- posture 4 : en position assise avec étirement du fascia thoracolombaire. L’étirement du 

fascia thoracolombaire était réalisé par l’abduction – rotation interne du bras  

- posture 5 : en position assise avec étirement du gluteus maximus. L’étirement du 

gluteus maximus par la flexion de la hanche homolatérale. 

 

 

 

Quelle que soit la posture, la répétabilité était bonne à excellente (ICC moyen compris 

entre 0.65 et 0.95). Au travers de cette étude, réalisée avec Maxime Blain, alors interne dans 

le service de radiologie de Bicêtre, nous avons démontré que l’étirement maximal du 

latissimus dorsi n’entrainait pas de modification significative de l’élasticité des muscles 

Figure 33 : Schéma des différentes postures de l’étude. A. décubitus ventral ; B : décubitus ventral et 
étirement du fascia thoracolombaire via l’étirement du latissimus dorsi ; C : assis ; D : assis et étirement du 
fascia thoracolombaire via l’étirement du latissimus dorsi ; E : assis et étirement du fascia thoracolombaire via 
l’étirement du latissimus dorsi et du glutéus maximus. 
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paravertébraux (tableau 5). L’étirement du gluteus maximus, en position assise, était à 

l’origine d’une augmentation significative de l’élasticité des muscles paravertébraux (figure 

34).  

 Erecteurs spinaux Multifidus 
 Droit Gauche Droit Gauche 
Posture 1 26.3±13.4 24.7±12.9 11.2±3.4 13.1±8. 
Posture 2 22.5±11.1 

(-14%) 
23.6±9.7 
(-4%) 

10.3±4.0 
(-8%) 

16.1±9.7 
(+23%) 

Posture 3 64.5±31.3 
(+145%) 

58.4±31.6 
(+136%) 

35.2±16.4 
(+214%) 

34.9±18.0 
(166%) 

Posture 4 55.1±34.2 
(+109%) 

59.9±37.7 
(+142%) 

35.1±17.5 
(+213%) 

34.0±17.8 
(+159%) 

Posture 5 69.7±26.1 
(+176%) 

69.7±30.4 
(+192%) 

55.8±25.5 
(+398%) 

46.9±16.6 
(+280%) 

 

 

 

 

Tableau 5 : Module d’Young (moyenne ± écart type) des muscles erecteurs spinaux et multifidus dans les 5 
postures. Entre parenthèses : variation de l’élasticité par rapport à la valeur de repos (posture 1) 

Figure 34 : Boxplot représentant l’élasticité du 
multfidus et des érecteurs spinaux dans les 5 postures  
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Cette étude a également permis de montrer une augmentation significative de 

l’élasticité du multifidus et de l’erector spinae lors de la position assise.  

En pratique clinique, lors de la palpation manuelle, l’élastographie et en rééducation 

fonctionnelle, cela signifie que la position des bras lors de la mesure de l’élasticité des 

muscles n’influe pas sur la mesure d’élasticité. 

3.3. Rôle de la posture sur l’élasticité des muscles paravertébraux (Annexe 8) 

 

Posture-related stiffness changes of the lumbar paraspinal muscles: a supersonic shear 

wave elastography approach 

Creze M, Bedretdinova D, Rocher L; Gagey O, Maître X, Soubeyrand M, Bellin MF,  

Travail publié, Journal of Anatomy 2019 

 

L’objectif était de i) de déterminer la reproductibilité de l’élastographie dans plusieurs 

positions et postures, ii) de déterminer l’influence de la posture sur l’élasticité du multifidus, 

de l’iliocostalis et du longissimus.  

Cette étude a été conduite chez 16 jeunes adultes. Nous avons réalisé une 

élastographie du multifidus, de l’iliocostalis et lu longissimus à hauteur de L3 et du 

multifidus, à hauteur de S1. La mesure de la vitesse de propagation de l’onde de cisaillement 

était réalisée dans le plan des fibres musculaires au sein d’une région d’intérêt circulaire de 1 

cm de diamètre.  

L’élasticité musculaire a été mesurée au cours de 2 sessions (figure 35):  

- session 1 : postures passives 

 * décubitus ventral (repos) 

 * décubitus ventral, flexion ventrale à 30° 

 * décubitus ventral, extension dorsale à 30° 



 

 

 

 

 

 

84

- session 2 : postures actives 

 * décubitus ventral (repos) 

 * debout 

 * debout, penché en avant à 30° 

 * debout, penché en arrière à 30° 

 

Dans un premier temps, nous avons décrit avec précision les repères anatomiques 

échographiques pour la mesure d’élastographie.  

La reproductibilité était bonne à excellente sauf dans le longissimus en position penchée en 

avant où la mesure était parfois impossible (9 personnes) (tableau 6).  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 35 : Postures de l’étude. a. décubitus ventral. b : flexion passive. C : extension passive. d : debout. 

e : extension active. f : flexion active. 
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Muscle Posture Left side Right side 

  ICC 
average 

95% CI p-value ICC 
average 

95% CI p-value 

Multifidus 
(S1) 

Repos 0.76 0.45 0.91 <10-3 0.94 0.86 0.98 <10-3 

 Flexion passive 0.90 0.76 0.96 <10-3 0.94 0.86 0.97 <10-3 

 Extension passive 0.95 0.90 0.98 <10-3 0.97 0.93 0.99 <10-3 

 Repos 0.81 0.54 0.93 <10-3 0.71 0.29 0.90 <10-3 

 Debout 0.90 0.76 0.96 <10-3 0.90 0.77 0.97 <10-3 

 Flexion active 0.20 -1.04 0.73 0.30 0.46 -0.33 0.81 0.09 

 Extension active 0.85 0.64 0.95 <10-3 0.91 0.79 0.97 <10-3 

Multifidus 
(L3) 

Repos 0.53 -0.12 0.83 0.04 0.86 0.67 0.95 <10-3 

 Flexion passive 0.93 0.85 0.97 <10-3 0.83 0.61 0.93 <10-3 

 Extension passive 0.91 0.79 0.97 <10-3 0.84 0.65 0.94 <10-3 

 Repos 0.92 0.81 0.97 <10-3 0.84 0.63 0.94 <10-3 

 Debout 0.93 0.83 0.97 <10-3 0.89 0.75 0.96 <10-3 

 Flexion active 0.87 0.69 0.96 <10-3 0.74 0.31 0.91 <10-3 

 Extension active -0.06 -1.52 0.64 0.52 0.80 0.48 0.94 <10-3 

Longissimus Repos 0.91 0.79 0.97 <10-3 0.76 0.43 0.91 <10-3 

 Flexion passive 0.71 0.33 0.89 <10-3 0.93 0.83 0.97 <10-3 

 Extension passive 0.91 0.78 0.97 <10-3 0.86 0.67 0.95 <10-3 

 Repos 0.92 0.80 0.97 <10-3 0.84 0.63 0.94 <10-3 

 Debout 0.92 0.82 0.97 <10-3 0.89 0.67 0.95 <10-3 

 Flexion active 0.89 0.65 0.98 <10-3 0.76 0.28 0.94 0.01 

 Extension active 0.56 -0.09 0.86 0.04 0.88 0.70 0.96 <10-3 

Iliocostalis Repos 0.80 0.54 0.93 <10-3 0.86 0.68 0.95 <10-3 

 Flexion passive 0.79 0.51 0.92 <10-3 0.73 0.37 0.90 <10-3 

 Extension passive 0.11 -1.22 0.67 0.39 0.84 0.63 0.94 <10-3 

 Repos 0.71 0.35 0.89 <10-3 0.85 0.66 0.95 <10-3 

 Debout 0.83 0.61 0.94 <10-3 0.92 0.80 0.97 <10-3 

 Flexion active 0.79 0.50 0.93 <10-3 0.61 -0.01 0.87 0.03 

 Extension active 0.48 -0.15 0.81 0.06 0.83 0.59 0.94 <10-3 

 

 

Ce défaut de reproductibilité s’explique probablement par le fait que longissimus, à la fois 

étiré et contracté lors de la position penché présentait une élasticité trop importante pour être 

mesurée par l’appareil. Comme constaté en élastographie par résonance magnétique, 

l’élasticité était significativement plus élevée dans le longissimus que le multifidus et 

l’iliocostalis dans toute la posture exceptée dans la position penchée en avant. 

Tableau 6 : Intervalle de corrélation intraclasse (ICC) dans le multifidus, l’iliocostalis et le longissimus dans 
toutes les postures.  
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Nous avons montré une augmentation significative de l’élasticité entre les positions passives 

et les positions actives (tableau 6).  L’élasticité augmentait significativement entre la position 

debout et debout penchée en avant.  

 Multifidus S1 Multifidus L3 Longissimus Iliocostalis 

Session 1  

Repos 2.24 (0.45) 2.21 (0.40) 2.48 (0.55) 2.06 (0.34) 

Flexion passive 2.61 (0.49) 

+17% 

2.41 (0.46) 

+9% 

2.53 (0.52) 

+2% 

2 .27 (0.38) 

+10% 

Extension passive 2.50 (0.70) 

+12% 

2.09 (0.52) 

-5% 

2.39 (0.55) 

-4% 

2.17 (0.29) 

+5% 

Session 2  

Repos 2.15 (0.26) 1.99 (0.34) 2.22 (0.34) 2.00 (0.25) 

Debout 4.17 (1.08) 

+94% 

3.01 (0.77) 

+51% 

3.32 (1.03) 

+50% 

2.67 (0.71) 

+33% 

Penché en avant 5.19 (0.43) 

+141% 

5.58 (0.91) 

+180% 

5.36 (0.91) 

+141% 

5.57 (0.92) 

179% 

Penché en arrière 2.46 (0.59) 

+14% 

2.21 (0.71) 

+11% 

2.25 (0.33) 

+1% 

2.09 (0.33) 

+5% 

 

Figure 36 : élastogramme du multifidus en S1 dans les différentes postures. A : au repos. B : en flexion 
passive. C : en extension passive. D : debout. E : en flexion active. F : en extension active. 

Tableau 6 : Vitesse de propagation de l’onde de cisaillement en ms-1 (moyenne (écart type)) au sein du 
longissimus, de l’iliocostalis et du multifidus. Pourcentage de modification lors de chaque posture. 
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DISCUSSION GENERALE 

Depuis plusieurs années, l’étude des tissus tendineux a été négligée par les anatomistes 

et biomécaniciens qui ont favorisé les études sur le système musculaire. Le muscle était ainsi 

considéré comme l’unique tissu permettant à l’homme de réaliser des mouvements, de se 

déplacer et d’agir sur son environnement. La structure du corps charnu, sa masse, la longueur 

et l’orientation de ses fibres musculaires, la taille de sa surface de section, déterminent la 

force maximale et la puissance du muscle. Or, l’action d’un muscle ou d’un corps charnu sur 

une pièce osseuse ne peut se faire qu’au travers d’un tendon, dont les caractéristiques 

structurelles doivent faire écho à l’action du muscle. Ce couple muscle-tendon constitue en 

fait une unité fonctionnelle appelée complexe musculo-tendineux ou unité musculo-

tendineuse. Jusqu’à lors, très peu d’articles ont été publiés concernant des données 

morphométriques des muscles paravertébraux. Dans les études précédentes, la surface de 

section du longissimus et de l’iliocostalis était  d’environ 20cm2, ce qui correspond aux 

résultats que nous avons obtenus (Kalimo, Rantanen et al. 1989). Cette surface équivaut à 

d’autres muscles définis comme puissants tels que le quadriceps, le latissimus dorsi ou le 

triceps brachii (Ruggiero, Cless et al. 2016). Pour réaliser l’extension dorsale de la colonne 

vertébrale, il est admis que les muscles paravertébraux doivent produire une force estimée 

entre 100 et 200 KN (Bogduk 1980, Jorgensen 1997).  Notre étude comparative a révélé que 

les tendons effecteurs de l’erector spinae étaient plus petits que ceux de l’extenseur commun 

des doigts, muscle dont la force maximum est estimée à 20 N et dont les tendons comptent 

parmi les plus fins de l’organisme (Lee, Chen et al. 2008). Il semble donc que les tendons de 

l’erector spinae ne peuvent pas transmettre les forces importantes que leur impose le corps 

charnu. Pour illustrer cela, nous avons calculé le ratio tendon/muscle. Le ratio tendon/muscle 

de l’erector spinae était extrêmement petit, et très largement inférieur au ratio optimal estimé 

à 1/34 chez les mammifères (Ker 1988, Cutts, Alexander et al. 1991). Cela suggère que 

l’erector spinae ne peut pas agir tel un mobilisateur de la colonne vertébrale, c’est à dire, qu’il 

ne peut pas créer de mouvement articulaire significatif - ce qu’avaient suggéré certains 

auteurs - et doit être considéré comme un stabilisateur de la colonne vertébrale (Richardson, 

Jull et al. 1992, Norris 2001).  

Cela révèle un paradoxe anatomique : il existe une grande disproportion entre la puissance 

potentielle de l’erector spinae et  le calibre des tendons effecteurs. Nous avons également 
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montré que le corps charnu de chaque fascicule du multifidus, présentait une surface de 

section inférieure au centimètre carré. Bien que présentant un ratio tendon/muscle optimal, les 

fascicules du multifidus, chacun présentant une terminaison différente et donc une action 

différente, ne peuvent produire une force conséquente, à l’image de celle nécessaire pour 

mobiliser la moitié du poids du corps. L’ensemble de ces résultats suggère fortement que les 

forces postérieures développées par les muscles paravertébraux ne peuvent  être érectrices du 

rachis selon le modèle biomécanique de cordes. Les études éléctromyographiques, en mettant 

en évidence la minime contraction musculaire des muscles paravertébraux lors de la 

mobilisation active du rachis, corroborent cette hypothèse (Donisch and Basmajian 1972, 

Peach, Sutarno et al. 1998, Kramer, Volker et al. 2004). 

Au travers des dissections, nous avons également montré que les muscles 

paravertébraux étaient contenus dans un compartiment inextensible, lui-même constitué de 

plusieurs sous compartiments réalisant une compartimentalisation des muscles 

paravertébraux. Notre hypothèse est donc que les muscles paravertébraux pourraient agir 

selon deux modèles biomécaniques : le modèle hydraulique et le modèle de poutres 

composites.  

En 1981, Gracowetski et coll. suggère que la compartimentalisation des muscles 

paravertébraux est responsable d’un « effet d’amplificateur hydraulique » (Gracovetsky, 

Farfan et al. 1981). Il est vrai que de nombreux mécanismes sont susceptibles d’augmenter la 

pression au sein du compartiment paravertébral. L’augmentation du volume du contenu du 

compartiment paravertébral lors de la contraction des muscles paravertébraux, par le 

raccourcissement des fibres musculaires associé à l’augmentation de la perfusion musculaire, 

contribue à augmenter la pression intrinsèque.  Comme démontré dans la loge postérieure de 

la jambe, la mise en position debout pourrait augmenter la pression hydrostatique des 

capillaires contenus dans les muscles paravertébraux.  Lors du passage du décubitus à la 

station assise, ainsi que du décubitus  au procubitus, la pression intramusculaire du multifidus 

et de l’erector spinae augmente (Styf 1987, Konno, Kikuchi et al. 1994).  La mise en tension 

du contenant du compartiment paravertébral, relatif à la contractilité intrinsèque du FTL, la 

mise en tension du FTL via la contraction et l’étirement des muscles de la sangle abdominale, 

peuvent également augmenter la pression dans le compartiment paravertébral. Il a été 

démontré que la mise en tension du fascia thoracolombaire lors de l’inspiration profonde et de 
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l’étirement des muscles de la sangle abdominale augmente également la pression dans le 

compartiment paravertébral (Styf 1987, Vleeming, Schuenke et al. 2014). Les modèles 

biomécaniques mathématiques réalisés à partir de données d’imagerie en coupe et d’études 

cadavériques ont montré que le fascia thoracolombaire générait un stress axial qui limitait 

l’expansion des LPM pendant la contraction (Gracovetsky, Farfan et al. 1977, Garfin, Tipton 

et al. 1981, Gracovetsky 1989, Hukins, Aspden et al. 1990, Gracovetsky 2008).   Nous avons 

montré que les MPV s’organisaient en sous-compartiments, ce qui augmente également 

probablement la mise en pression du compartiment paravertébral.  Ce modèle hydraulique 

pourrait s’apparenter à l’hydrosquelette également appelé squelette hydrostatique ou squelette 

hydraulique  des animaux primitifs – pieuvre, vers, méduse - dont la structure constitue un 

compartiment fermé, plus ou moins souple et rempli par un liquide interstitiel (généralement un 

liquide gélatineux) ou un muscle. Selon cette analogie avec l’hydrosquelette, le compartiment 

musculaire paravertébral constituerait un hydrostat musculaire constitué de fibres musculaires 

obliques et longitudinales (Winters and Crago 2000).  

Le modèle de poutre composite a été développé par P. Rabischong en 1965 (Rabischong and 

Avril 1965). Les muscles paravertébraux, plaqués contre le squelette axial, créent une poutre 

composite, c’est à dire une association de deux matériaux, unis solidement et partageant des 

contraintes. La poutre ainsi créée obéit à la théorie des poutres, la poutre désignant un objet 

dont la longueur est grande par rapport à sa section. La poutre composite réalisée par le 

couple muscles paravertébraux – squelette axial permet d’augmenter la section globale de la 

poutre, de diminuer la valeur totale des contraintes et de rigidifier l’ensemble de la colonne 

vertébrale (Sauvannet 1983, Mabit 1996). 

Notre première étude a permis de caractériser les différents fascias et aponévroses du 

compartiment musculaire paravertébral. Nous avons constaté, comme l’avaient déjà décrits 

certains anatomistes que, via des connections sur le fascia thoracolombaire, les aponévroses 

des muscles de la cuisse, des muscles de l’épaule et du bras, des muscles de la sangle 

abdominale et de la colonne vertébrale, réalisaient un continuum anatomique dont le 

dénominateur commun était le fascia thoracolombaire. Parmi ces aponévroses, nous avons 

observé que l’aponévrose des érecteurs spinaux était extrêmement épaisse, ce qui n’avait 

jamais été relevé jusqu’à présent.  
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 Ces travaux anatomiques ont permis de vérifier l’hypothèse initiale qui consistait à 

dire que les muscles paravertébraux avaient de fins tendons et que leur mode d’action ne 

correspondait pas au modèle biomécanique classique des cordes. Toutefois, notre étude n’a 

été conduite que sur un petit nombre de sujets, soumis donc à une grande variabilité 

interindividuelle. Les sujets anatomiques étaient par ailleurs âgés, et leur masse musculaire, -

plus que celle des tendons- ne reflète bien évidemment pas celle des sujets jeunes. Toutefois, 

le ratio tendon/muscle de l’erector spinae serait probablement encore plus petit chez des sujets 

jeunes, sans sarcopénie ni amyotrophie relative à des pathologies musculaire ou à l’inactivité.   

Nous avons illustré la singularité anatomique du complexe tendino-musculaire des muscles 

paravertébraux en utilisant une comparaison avec un muscle qui présentait des similitudes 

avec les muscles paravertébraux  (multiples, longs, et fins tendons, polyarticulaires, 

extenseur) et dont la force était connue. Il est évident que ces muscles présentent également 

des différences telles que l’absence de  compartimentalisation, l’absence de sollicitation 

chronique. Nous avons utilisé la surface de section « anatomique » pour estimer la force 

maximale des muscles, sans réellement la mesurer. Il existe d’autres méthodes, plus précises, 

pour estimer la force, notamment la surface de section « physiologique » qui prend en compte 

le degré de pennation. Compte tenu de la structure multipennée et multiceps des muscles 

paravertébraux, nous n’avons pas utilisé cette technique. Par ailleurs, le calcul du ratio 

tendon-muscle suffisait à démontrer l’hypothèse initiale.  

 

Selon ce pré requis anatomique – les muscles paravertébraux stabilisent la colonne 

vertébrale en lui assurant une certaine rigidité viscoélastique - nous nous sommes intéressés à 

l’élastographie des muscles paravertébraux. Nous avons donc étudié, l’élasticité des muscles 

paravertébraux en élastographie ultrasonore et par résonance magnétique.   

Au début de l’étude, aucune publication en élastographie ultrasonore et en 

élastographie par résonance magnétique ne faisait référence aux muscles paravertébraux. En 

échographie, nous avons donc mis en place un protocole d’élastographie dont nous avons 

étudié la reproductibilité. Comme le muscle est un tissu anisotrope et que la mesure 

d’élastographie doit être réalisée dans le sens des fibres, le premier temps était de caractériser 

l’orientation des fibres musculaires du multifidus, du longissimus et de l’iliocostalis par 
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rapport à la ligne médiane et par rapport au plan de l’aponévrose des érecteurs spinaux pour 

définir le positionnement optimal de la sonde qui doit être alignée parallèlement à la direction 

des fibres musculaire. Nous avons montré que les fibres musculaires étaient orientées presque 

parallèlement à la ligne médiane. Comme l’avait reporté Mactintosh et Bogduck les fibres du 

multifidus suivaient une orientation différente pour chaque fascicule musculaire, avec une 

orientation allant de 0° à 20° par rapport à la ligne médiane (Macintosh and Bogduk 1986, 

Macintosh, Valencia et al. 1986).  Nous avons ensuite étudié la reproductibilité de la 

technique pour chaque muscle et dans plusieurs positions et postures. Dans nos études, la 

reproductibilité de l’élastographie était bonne à excellente dans les positions passives en 

décubitus ventral, dans la position debout ainsi que la position assise mais mauvaise à faible 

dans les positions de flexion active (debout penché en avant) et d’extension active (debout 

penché en arrière). Au cours de la thèse, plusieurs études sur les muscles paravertébraux ont 

été publiées, nous permettant ainsi de confronter et de valider nos résultats. Ainsi, 

Koppenhaver et al ont retrouvé une bonne reproductibilité de l’élastographie dans le 

multifidus et l’erector spinae au repos, avec une amélioration de la reproductibilité lors de la 

contraction musculaire (Koppenhaver, Kniss et al. 2018). Comme Koppenhaver et al, nous 

avons retrouvé une faible reproductibilité inter-session, notamment dans le longissimus où 

nous avons observé des variations significatives de l’élasticité. Cela témoigne de l’importante 

variabilité intra individuelle des propriétés viscoélastiques des muscles paravertébraux. Le 

muscle est un tissu plastique, dont la structure biologique est sous l’influence du 

métabolisme global de l’organisme. L’état d’hydratation, la glycémie, l’activité physique sont 

susceptibles d’influencer l’élasticité des muscles. 

La technique validée, nous nous sommes ensuite intéressés aux valeurs d’élasticité obtenues, 

aux différences intra- et intermusclaires.  Les élasticités du multifidus, de l’iliocostalis et du 

longissius étaient significativement différentes quelle que soit la position ; l’iliocostalis 

constituait le muscle le plus « mou » et le longissimus, le plus « dur ». Les valeurs de module 

de cisaillement du multifidus que nous avons obtenues étaient semblables à celle rapportées 

dans la littérature (Moreau, Vergari et al. 2016, Masaki, Aoyama et al. 2017, Koppenhaver, 

Kniss et al. 2018). En revanche, tous les travaux sur l’élastographie des muscles 

paravertébraux ont étudié l’erector spinae comme un muscle unique sans distinguer le 

longissimus de l’iliocostalis. Nous avons montré que l’iliocostalis et le longissimus, bien 



 

 

 

 

 

 

92

qu’appartenant au même groupe musculaire, présentaient une élasticité significativement 

différente. Il existe également des différence d’élasticité intra-musculaire au sein du 

multifidus selon l’étage (Moreau, Vergari et al. 2016)  

En élastographie par résonance magnétique, les valeurs du module de cisaillement obtenues 

étaient inférieures à celles obtenues en élastographie ultrasonore. Plusieurs facteurs 

méthodologiques expliquent cette différence. D’abord, bien que les étapes de la technique 

explorent les mêmes paramètres, la méthode utilisée pour le faire est différente à chaque 

étape. Citons pour exemple, l’onde de cisaillent qui est appliquée avec une fréquence et une 

amplitude différente – l’élasticité dépend de la fréquence et de l’amplitude de l’onde – ainsi 

qu’au travers d’un outil différent (la sonde pour l‘échographie et l’amplificateur passif pour 

l’IRM), le temps de l’acquisition (inférieur à la seconde pour l’échographie, de l’ordre de 

plusieurs minutes pour l’IRM), enfin l’équation d’inversion de l’onde diffère selon les 

constructeurs (Shin, Kim et al. 2016). Ainsi, en élastographie ultrasonore, l’élasticité au sein 

d’un même muscle peut varier d’un facteur 2 voire 3 selon les études (Creze, Nordez et al. 

2018). En élastographie par résonance magnétique, le déplacement de l’onde de cisaillement 

était étudié selon le plan coronal, signifiant que l’élasticité était mesurée au sein de fibres 

situées dans un même plan au centre du muscle, à égale distance entre la superficie et la 

profondeur, sur toute la longueur du muscle. En élastographie ultrasonore, la mesure était 

réalisée dans le plan sagittal, c’est à dire que la mesure concernait l’ensemble des fibres sur 

toute l’épaisseur du muscle et était segmentaire. L’élasticité n’est pas homogène au sein du 

muscle et présente des différences parfois significatives dans le plan longitudinal, à mesure 

qu’on se rapproche de la jonction myo-tendineuse, mais surtout dans le plan transversal du 

muscle (Lacourpaille, Hug et al. 2012, Carpenter, Lau et al. 2015, Eby, Cloud et al. 2015). En 

élastographie par résonance magnétique et ultrasonore, ta taille et la localisation de la région 

d’intérêt constituent donc aussi un paramètre capable d’influencer la valeur d’élasticité 

mesurée (Koo and Hug 2015, Ewertsen, Carlsen et al. 2016). En IRM, la surface de mesure 

était de plusieurs centimètres alors en qu’échographie elle était d’environ de 1 cm2. La 

dispersion des valeurs des paramètres mécaniques obtenues par les différentes techniques, les 

erreurs induites par les simplifications faites pour le traitement des données, telles que 

l’isotropie ou l’homogénéité des tissus soulèvent le problème de la reproductibilité et de la 

place de l’élastographie musculaire en routine clinique. Néanmoins, l’ensemble des études 
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montrent que, réalisée sous certaines conditions strictes (taille et position du ROI, sonde, 

préset, état musculaire…) l’élastographie est reproductible sur un même scanner. De plus, le 

muscle est un tissu extrêmement plastique du point de vue biologique. Une solution pour 

comparer les études entre elle pourrait être d’utiliser des ratios d’élasticité avec des tissus 

relativement « stable » d’un point de vue biomécanique, tels que la graisse ou le rein. 

 

L’élasticité des muscles paravertébraux dépendait de la posture. Au repos, en décubitus 

ventral, l’élasticité était la plus faible et n’était pas significativement modifiée lors de la 

flexion passive modérée (30°) ni lors de l’extension passive modérée (30°) de la colonne. En 

revanche, le passage à la position érigée de la colonne vertébrale, que ce soit lors de la 

position assise ou debout, était responsable d’une augmentation significative de l’élasticité au 

sein des trois muscles. Dans ses travaux en élastographie par compression, Chan et al avait 

déjà montré l’augmentation significative du module d’Young lors du passage de la position 

couché à debout (Chan, Fung et al. 2012). L’augmentation de l’élasticité lors des postures 

mettant en charge la colonne vertébrale peut être expliquée par un effet cumulatif de plusieurs 

changements biomécaniques, tels que l’augmentation de la pression intra-musculaire relative 

à la contraction, la pression hydrostatique, et l’augmentation de la perfusion, relative à un 

effet « compressif » du fascia thoracolombaire, relative à la contraction musculaire et 

l’étirement musculaire. L’élasticité musculaire est corrélée positivement et linéairement à la 

force musculaire, à l’activité neuromusculaire et à l’étirement musculaire (Hug et al., 2015; 

Nordez and Hug, 2010). Chez les patients sains, les muscles paravertébraux présentent une 

faible - mais présente - activité neuromusculaire susceptible donc d’augmenter l’élasticité 

musculaire (Donisch and Basmajian 1972, Peach, Sutarno et al. 1998). Les positions assise et 

penchée en avant sont à l’origine d’un étirement des muscles paravertébraux. Comme nous 

l’avons décrit dans la partie anatomique, le fascia thoracolombaire, exerce une force axiale 

limitant l’expansion des muscles paravertébraux lors de leur contraction, augmentant ainsi la 

dureté des muscles au sein du compartiment paravertébral (Gatton, Pearcy et al. 2010).  

L’intensité des modifications d’élasticité relative aux différentes postures était 

différente selon les muscles suggérant des différences de comportement biomécaniques pour 

chaque muscle paravertébral. Quelle que soit la posture, le longissimus était le muscle le plus 

dur, permettant d’assurer une rigidité permanente à l’ensemble du compartiment musculaire 
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paravertébral. Le multifidus, muscle segmentaire, intimement appliqué contre le squelette 

osseux, présentait une élasticité faible au repos mais était le muscle dont l’élasticité 

augmentait le plus lors du passage de la position couché à la position debout et lors de la 

position penché en avant. Il assure ainsi la souplesse de l’ensemble mais constitue le premier 

rempart de rigidité du couple os-muscle.  

Récemment, Masaki et al. ont montré que le module de cisaillement du multifidus était 

significativement plus élevé chez les patients souffrant de lombalgie chronique que chez les 

sujets sains en décubitus dorsal, mais que l’élasticité de l’érecteur spinae n’était pas 

significativement modifiée (Masaki, Aoyama et al. 2017). De façon intéressante, il montre 

également que, dans cette population de sujets lombalgiques adultes (> 60ans) et actifs, 

aucune autre anomalie morphologique n’est observée : pas de diminution de la masse 

musculaire ni de modification de l’alignement de la colonne vertébrale. L’élasticité tissulaire 

pourrait donc constituer un biomarqueur de la lombalgie.  

La limite première de ces travaux en élastographie ultrasonore et par résonance 

magnétique concerne le nombre restreint de sujets que nous avons étudié. Deuxièmement, les 

mesures d’élastographie, en particulier dans le multifidus, ont été obtenues dans un tissu 

constitué par la superposition de fascicules présentant une orientation différente (Creze, 

Nyangoh Timoh et al. 2017). Les fibres musculaires du multifidus présentent un angle allant 

jusqu’à 20° par rapport à la direction de la mesure (soit la direction de la sonde) (Macintosh, 

Bogduk et al. 1987, Macintosh and Bogduk 1991). Il en résulte que la mesure obtenue 

constitue une moyenne approximative des modules de rigidité anisotrope. Dans nos études en 

élastographie ultrasonore, nous avons utilisé une sonde convexe, car elle s’appliquait 

correctement sur la lordose lombaire et permettait d’imager les muscles profonds. Cette sonde 

est généralement utilisée pour les organes abdominaux et n’offre pas de réglage musculaire, 

ce qui pourrait réduire la saturation de rigidité mesurée dans le longissimus contracté.  Afin de 

privilégier le positionnement de la sonde sur la peau, nous n’avons pas mesuré l’activité 

neuromusculaire des muscles paravertébraux en parallèle de l’étude en élastographie. Nous 

avons suggéré que l’activité neuromusculaire pouvait expliquer en partie les modifications 

d’élasticité relatives à certaines postures, il conviendrait de vérifier dans quelle proportion elle 

influence l’élasticité (Donisch and Basmajian 1972, Peach, Sutarno et al. 1998). L’ensemble 

des positions et postures a été réalisé avec des ergomètres « faits maison », placés sur des 
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repères anatomiques repérés manuellement par la palpation, de façon à ce que le protocole 

soit applicable en pratique clinique, lors d’une consultation. Toutefois, nous avons constaté 

que le maintien d’une posture était parfois difficile et sujet à des adaptations posturales 

permanentes responsables d’épisodes de contractions musculaires furtifs, révélés par une 

augmentation soudaine et courte de l’élasticité musculaire. Nous avons étudié un type de 

position assisse, un type de position debout, mais il existe de multiples façons de maintenir 

ces postures : debout hanchée, droite, recourbée qui pourraient avoir une influence sur 

l’élasticité des muscles paravertébraux.   
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES 

 

Au travers des études anatomiques nous avons montré que les muscles paravertébraux 

avaient un mode d’action singulier et que le modèle biomécanique traditionnel, que nous 

avons appelé le modèle de corde, ne s’appliquait pas communément à tous les muscles de 

l’organisme, et notamment aux muscles complexes comme l’avait déjà montré Gagey à 

propos du deltoïde  (Gagey and Hue 2000). Il y a quelques dizaines d’année, Farfan a montré 

que le fascia thoracolombaire de l’Homme était le plus épais de tous les primates. Les 

perspectives seraient d’étudier les rapports de surface du couple tendon-muscle chez d’autres 

mammifères bipèdes et quadrupèdes pour vérifier que ce trait anatomique est propre à 

l’Homme et à la bipédie humaine. Au travers de l’étude anatomique, il est ressorti que 

l’aponévrose des érecteurs spinaux, constituait vraisemblablement l’aponévrose musculaire la 

plus épaisse du système musculosqueletique chez l’Homme. Ce tissu, négligé par les 

anatomistes, les cliniciens et les biomécaniciens, mérite d’être étudié pour comprendre son 

rôle et son mode d’action.        

Nous avons mis en place une méthode permettant de mesurer le module de 

cisaillement des muscles paravertébraux en élastographie par résonance magnétique sur un 

scanner « clinique ». Nous sommes conscients que les mesures d’élasticité réalisées par le 

module d’élastographie 2D destiné à une utilisation sur le foie sont réduites à sa plus simple 

expression et ne reflète pas la complexité du tissu musculaire. Toutefois, nous avons montré 

que cette technique était capable de mettre en évidence les différences d’élasticité 

intermusculaire et les variations d’élasticité en relation avec la contraction et l’étirement 

musculaire tout comme en l’élastogaphie ultrasonore. Une étude de reproductibilité en 

élastographie par résonance magnétique a été réalisée et les résultats préliminaires sont en 

cours d’analyse statistique.  

Dans ce travail de thèse, nous avons élaboré un protocole reproductible 

d’élastographie ultrasonore des muscles paravertébraux. L’élastographie permet de quantifier 

rapidement l’élasticité des muscles paravertébraux mais n’est pas encore performante chez les 

sujets présentant un morphotype bréviligne ainsi que dans le longissimus dans les postures ou 
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il est très sollicité par exemple lors de la position penchée en avant. Des améliorations 

techniques sont à attendre des constructeurs pour appréhender ces tissus.  

Actuellement, les échographes disposent de modules d’élastographie 2D qui ne permettre pas 

d’appréhender l’élasticité 3D du  muscle. Jean-Luc Gennisson a présenté un projet d’ANR 

pour développer l’élastographie ultrasonore tridimensionnelle dans lequel nous étudierons les 

muscles paravertébraux. 

Nous avons observé des variations significatives de l’élasticité entre deux sessions différentes. 

Par ailleurs, nous savons que le disque intervertébral voit ses propriétés viscoélastiques se 

modifier au cours de la journée. Nous nous sommes donc interrogés sur l’évolution de 

l’élasticité musculaire au cours de la journée. Une étude est en cours sur l’évolution de 

l’élasticité de différents muscles (biceps brachii, gastrocnémius, longissimus, multifidus) à 

trois moments distincts de la journée chez 15 sujets. 

Une étude de confrontation histologie – élastographie est en cours, dans laquelle nous allons 

comparer l’élasticité du muscle à sa structure biologique. Différents muscles (biceps brachii, 

astrocnémius, longissimus, multifidus) sont prélevés chez des cadavres frais à l’Ecole de 

Chirurgie (décès <10 jours), trois mesures d’élasticité sont réalisées. Un fragment de tissu est 

ensuite prélevé en lieu et place de l’endroit où la mesure d’élastographie a été effectuée, et 

soumis à différentes techniques d’immuno-histochimie afin de quantifier le typage 

musculaire, l’infiltration graisseuse, la fibrose et la capillarité.  

Au-delà de la force et de l'endurance, le volume des muscles paravertébraux apparait, 

en soit, comme un élément essentiel au bon fonctionnement des muscles paravertébraux et 

plus globalement du compartiment paravertébral.   Le volume musculaire des muscles 

paravertébraux doit être suffisamment conséquent pour « remplir » le compartiment afin d’y 

maintenir une certaine pression et une certaine dureté et ainsi de stabiliser la colonne 

vertébrale. En imagerie, une atrophie et une involution graisseuse des muscles paravertébraux 

sont communément retrouvées chez les patients lombalgiques (Hides, Stokes et al. 1994, 

Fryer, Morris et al. 2004). Plusieurs études ont montré que l’amélioration clinique des patients 

lombalgiques s’accompagnait généralement d’une restauration de la surface de section des 

muscles paravertébraux (et donc du volume) (Escamilla, Babb et al. 2006, Rutkowska-
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Kucharska, Wysocka et al. 2017). La rééducation physique du patient lombalgique doit donc 

favoriser les exercices physiques permettant d’augmenter le volume musculaire et de la 

vascularisation veineuse par un travail prolongé à intensité modérée. La restauration d’un 

volume musculaire optimal doit cibler à la fois le multifidus et l’erector spinae, et non pas 

seulement le multifidus comme le suggèrent certains auteurs, puisque la surface occupée par 

l’erector spinae dans le compartiment paravertébral est bien plus importante de celle du 

multifidus au-dessus de L4. Dans cette optique de préservation de l’intégrité musculaire, les 

abords larges «classiques» ouvert, médian, qui expose la musculature et les éléments ostéo-

ligamentaires où les chirurgiens privilégiaient une vision étendue des structures anatomique 

cible du traitement, au détriment du respect des muscles et donc des éléments anatomiques, 

ont progressivement laissé place à des approches plus minimalistes, transmusculaires voir 

intermusculaires, centimétriques : les approches minimales invasives (Fan, Hu et al. 2010). 

 Nous avons mis en place un protocole de recherche clinique sur les patients 

lombalgiques dans lequel l’objectif principal est de comparer l’élasticité (mesurée en 

élastographie par résonance magnétique et utrasonore) des muscles paravertébraux entre des 

sujets lombalgiques et des sujets sains. Les objectifs secondaires seront d’une part de 

déterminer tous les paramètres qui pourraient influencer l’élasticité des muscles 

paravertébraux tels que l’involution graisseuse et l’amyotrophie mesurée sur des séquences 

conventionnelles et l’équilibre sagittal mesuré sur des radiographies. D’autre part, nous 

réalisons une comparaison de l’élasticité des muscles paravertébraux entre les différents types 

de lombalgies (dégénératives, non dégénératives et sans modification anatomique retenue). 

Nous souhaiterions savoir si l’élasticité musculaire peut être un biomarqueur des lombalgies 

chroniques.  

Nous avons rappelé dans le premier chapitre que la stabilité de la colonne vertébrale 

était assurée par un système musculaire complexe mettant en jeu non seulement les muscles 

paravertébraux epaxiaux, mais également les muscles hypaxiaux, les muscles de la paroi 

abdominale, la pression abdominale (Hodges, Eriksson et al. 2005). . Il est évident que l’étude 

de l’élasticité des muscles paravertébraux doit être replacée dans ce système musculaire et 

doit donc être couplée à l’étude conjointe des autres structures du système. Ces travaux feront 

partie de projets futurs.  
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