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Résumé

Parmi les traumatismes associés aux accidents de la route, les lésions cervicales
représentent pres de 15% des lésions traumatiques graves et plus de 50% des demandes
de remboursements. Les mécanismes Iésionnels associés a ces traumatismes sont encore
mal connus, et médecins et assureurs sont demandeurs de criteres quantifiant les lésions
dues a ces chocs, en particulier concernant ceux du type whiplash. Le but de cette
étude est de contribuer a I’ amélioration de modeles Eléments-finis permettant d’
explorer les mécanismes lésionnels survenant lors de ce type de sollicitation. A cet
effet des mécanismes lésionnels probables ont été identifiés et comparés aux résultats
des simulations numériques. L’ influence de parametres extrinseques et intrinseques
sur le risque lésionnel associé a ces mécanismes a été évaluée, permettant de mettre en
relief I’ intérét d” une étude de criteres locaux dans un tel contexte. En particulier, I’
étude de I’ influence de la morphologie a été accompagnée d’ une évolution des modeles
vers la personnalisation, basés sur la reconstruction géométrique d’ un sujet a partir
de stéréo-radiographies.

Mots-clés: Cou, Rachis Cervical, Risque Lésionnel, Choc, Whiplash, Modele, Mé-
thode des Eléments-Finis.

Abstract

Injuries at the cervical level are often related with motor accidents, where they
represent 15% of the severe injuries and more than 50% of compensation claims. The
associated injury mechanisms are not yet fully understood, and clinicians as well as
insurers are in need of criteria to allow a better assessment of impact injuries, in
particular for which concerns whiplash. Our aim is to explore injury mechanisms that
occur during this last kind of impact, in improving and developing Finite-Element
models of the human head/neck complex. This was performed by identifying possible
mechanisms of injury, which were compared to simulation results. Then, the influence
of extrinsic and intrinsic parameters on injury risk was taken into account, allowing
to emphasize the potential of defining local criteria in this context. In particular,
the study of the influence of morphology led to an evolution of the models towards
personalization, based on a geometric reconstruction from stereo-radiography.

Keywords: Neck, Cervical Spine, Injury risk, Impact, Whiplash, Model, Finite Ele-
ment Method
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Introduction

D’ une maniere générale, I’ intérét croissant porté au risque lésionnel au niveau cervical
est lié a une prise de conscience assez récente du cout humain et social en termes de
dépenses de santé associées en particulier aux remboursements suite a un choc automo-
bile. D’ aprés McElhaney [63], les traumatismes vertébraux représentent uniquement
2 a4 % del ensemble des lésions traumatiques, mais ceci est compensé par une gra-
vité importante en termes d’ incapacité et de cott social. En termes d’incapacité, Le
National Head and Spinal Cord Injury Survey (NHSCIS, Etats-Unis) estime en effet
a plus de 10000 nouveau cas par an les tétraplégies induites par une lésion cervicale,
pour un cout annuel de plus de 2 Milliards de dollars. Il est pourtant intéressant de
noter que les lésions moins traumatisantes représentent en fait la plus grande part de
ce colit social. Ainsi, en 1991, le cout moyen d’ une lésion AIS1 (degré lésionnel faible
sur lequel nous reviendrons) du cou aux Etats-Unis était estimé a 4000$ donnant une
projection 3.9 Milliards de dollars sur I’ année (Kleinberger [52], in Deng [21]). Ceci est
particulierement vrai dans le domaine de I’ accidentologie automobile, cause premiere
des lésions du cou.

Le "whiplash” peut étre défini comme un mécanisme de transfert d’ énergie apparais-
sant lors d’ une accélération ou décélération de la téte par rapport au tronc, sans
impact de la téte, dans une direction quelconque de I’ espace. Dans le contexte auto-
mobile, on le restreint souvent aux cas des chocs dans un plan saggital ou latéral, voire
pour qualifier le cas particulier du choc arriere. Ce phénomene de whiplash est le plus
rapporté dans les accidents automobiles (Spitzer [106]), il est ainsi relevé par Ono [84]
en 1993 dans 50% des accidents survenus au Japon. Il est intéressant de noter que, de
par la difficulté d’ exploration, les mécanismes lésionnels survenant lors de ces chocs
sont encore méconnus, quand ils ne sont pas remis en question par une partie de la
communauté scientifique (Freeman [30]).

C’ est donc la d’ un réel phénomene de santé publique qu’ il s’agit. Dans ce contexte,
le Laboratoire de BioMécanique de I’ ENSAM participe depuis plusieurs années au dé-
veloppement de protocoles expérimentaux et numériques visant a explorer les aspects
lésionnels du rachis cervical. Lors d’ un choc, deux aspects complémentaires nous inté-
ressent plus particulierement. Le premier consiste en 1’ évaluation du risque lésionnel et
des facteurs pouvant 1’ influencer. Notons que cette notion de risque, cruciale en termes
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de santé publique, n’ est pas subordonnée a la compréhension des mécanismes lésion-
nels mis-en-jeu. Pourtant, ce deuxieme point constitue une question de fond dont la
connaissance participerait, de maniere inductive, a une meilleure évaluation du risque
ainsi qu’ a I’ amélioration des moyens de protection. Ces deux aspects, évaluation
du risque et exploration des mécanismes lésionnels, constitueront donc I’ objectif de
ce travail de these doctorale ot nous tenterons, dans le cadre de modélisations par
éléments-finis dont nous soulignerons le potentiel mais aussi les limites, de contribuer
a une meilleure compréhension du comportement du cou en choc.

Ce contexte étant défini, nous débuterons par une courte description biomécanique du
cou ayant pour but de resituer d’ une part cette zone cervicale dans sa globalité, mais
également de présenter quelques spécificités de son comportement.

Le deuxieme chapitre portera sur 1’ étude bibliographique du choc. Nous y recenseront
les données disponibles dans les domaines de 1’ accidentologie et de 1" étude expérimen-
tale, ou nous aborderons en détail le cas particulier du whiplash en choc arriere. Nous
terminerons cette partie introductive par un état de I’ art des modeles numériques
existant a I’ heure actuelle et de leurs applications en dynamique afin de mesurer I’
apport potentiel de ce type de méthodes.

Le troisieme chapitre servira de référence a 1’ exploitation du modele, puiqu’ il en pré-
sentera le développement initial ainsi que les améliorations apportées lors de la prise
en main effectuée en début de doctorat. Nous présenterons successivement le travail de
mise-a-jour des différents modeles du Laboratoire de BioMécanique nous ayant permis
de choisir a la fois le type de modele ainsi que la meilleure stratégie de simulations en
vue d’ étudier les phénomenes lésionnels. Dans cette partie nous nous focaliserons plus
particulierement sur les améliorations apportées au modele dynamique ainsi qu’ aux
possibilités d’ affinage des validations de celui-ci.

Le quatrieme chapitre concernera le travail que nous avons mené en vue de person-
naliser la géométrie du modele dynamique. La pertinence de cette étude sera mise
en relief par une prise en compte et une quantification de 1’ influence de la courbure
cervicale sur le risque lésionnel. La démarche de personnalisation du modele a partir
de stéréo-radiographies sera ensuite présentée.

En collaboration avec notre partenaire clinique, des parametres influant potentielle-
ment sur ce risque ont été mis plus particulierement en relief. Dans le cadre d’ une
premiere approche de I’ utilisation du modele en tant qu’ outil prédictif, nous présen-
terons 1’ influence de parametres intrinseques (hyperlaxité, contraction musculaire) et
extrinseques (violence du choc, sujet hors-position) sur celui-ci.

Nous concluerons par une synthese des résultats obtenus et une discussion de ceux-ci,
en tentant de prendre le recul nécessaire a 1’ évaluation de 1’ apport de ce travail dans
le cadre d’ une utilisation plus concrete, et présenterons pour finir les potentialités d’
évolution et d’ exploitation du modele a court et a moyen terme.



2

Présentation biomécanique du cou
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2.1 Introduction

Dans ce chapitre nous effectuerons une présentation biomécanique du cou ayant pour
but d’ en appréhender les spécificités. Nous situerons tout d’ abord le cou et son ana-
tomie puis présenterons quelques caractéristiques particulieres de son comportement.
Cette derniere partie, traitée en profondeur dans les Theses de Maurel [59], Watier
[118] et Bertholon [8] sera volontairement générale, nous reviendrons en détail sur le
comportement de certaines structures dans la partie concernant 1’ amélioration des
modeles du chapitre III.

2.2 Présentation biomécanique du cou

2.2.1 Repérage

Afin de repérer pratiquement les différent segments corporels, nous commencerons par
définir les 3 plans suivants:

— le plan sagittal, qui est le plan de symétrie du corps humain (OXZ);

— le plan frontal, qui correspond au plan vertical perpendiculaire au plan sagittal
(OYZ);
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— le plan horizontal, ou transversal qui est perpendiculaire aux deux autres (OXY).

Les axes du repere orthonormal OXY?Z sont définis par les intersections de ces plans
(Fig 2.1).

plan frontal plan sagittal

F1G. 2.1 — Représentation des trois plans de référence (d’ aprés White [121])

2.2.2 Le rachis dans son ensemble

Pour une premiere approche, on peut se représenter le rachis, ou colonne vertébrale,
comme un empilement de corps osseux relativement rigides que sont les vertebres.
Celles-ci sont reliées par des articulations formées de tissus plus mous tels que les
disques intervertébraux et les ligaments, ainsi que par des contacts articulaires, les
muscles formant un manchon autour de cette structure. Comme nombre de structures
du corps humain comprenant de telles articulations, le rachis doit assurer conjointe-
ment deux fonctions principales :

— Transmettre et supporter les efforts provenant des éléments situés au-dessus du
bassin
— Permettre la mobilité entre la téte, le tronc et le bassin

A cela s’ ajoute une fonction plus spécifique de la colonne vertébrale, a savoir la pro-
tection de la moelle épiniere qu’ elle entoure.

La colonne est constituée de cinq parties différentes. Dans un plan frontal, la ligne
moyenne du rachis est rectiligne. Dans un plan sagittal, la colonne présente quatre
courbures. On trouve donc de haut en bas les parties suivantes (Fig. 2.2):

— le rachis cervical constitué de sept verteébres cervicales (C1 a C7) en lordose
(concavité postérieure) ;

— le rachis thoracique ou dorsal qui comprend douze vertebres (T1 a T12) en cy-
phose (concavité antérieure) ;
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— le rachis lombaire formé de cinq vertebres (L1 a L5) en lordose;

— le sacrum qui possede cing vertebres sacrées soudées en cyphose et le coccyx
constitué de quatre a cinq vertebres coccygiennes soudées.

Rachis cervical ('1
supérieur )

Rachis cervical ©5
inférieur (&4

F1a. 2.2 — Vues sagittale et frontale du rachis humain et détail du rachis cervical (d’ aprés Kapandji

[50]).

2.2.3 Le rachis cervical

De par sa position, le rachis cervical doit permettre un repérage et un positionnement
fins des capteurs visuels et vestibulaires. A ce titre il est composé de deux parties
anatomiquement et fonctionnellement bien distinctes (Fig 2.2):

— le rachis cervical supérieur, constitué de deux vertebres, 'atlas (C1) et l'axis
(C2), tres dissemblables entre elles ainsi qu’ avec les autres vertebres cervicales.
On y rajoute souvent 1’os occipital du crane, nommé aussi C0. Ces trois pieces
sont réunies par une chaine articulaire complexe assurant un réglage fin du po-
sitionnement de la téete dans 1’ espace.

— le rachis cervical inférieur, constitué de 5 vertebres (C3 a C7) de géométrie simi-
laire, s” étendant du plateau inférieur de I’axis au plateau supérieur de la premiere
vertebre thoracique (T1).

On peut dissocier le rachis cervical en unités fonctionnelles (Fig 2.3), composée de
deux vertebres adjacentes ainsi que les tissus mous les reliant :

— le disque intervertébral : élément déformable qui permet la mobilité et amortit les
efforts. Remarquons que le rachis cervical supérieur de CO a C2 ne possede pas
de disque intervertébral contrairement aux autres niveaux, ce sont les structures
ligamentaires et musculaires exclusivement qui maintiennent les éléments osseux
solidaires ;

— les surfaces articulaires, qui guident les mobilités segmentaires de la colonne;

— les ligaments limitent les amplitudes de mouvement et contribuent ainsi a la
stabilité de la colonne.
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Vetrébre sus-jacente,

Facette
articulaire

vertébral

Vetrébre sous-jacente

F1G. 2.3 — Unité fonctionnelle (d’ aprés Kapandji [50])

La structure musculaire joue le role moteur et participe a la stabilité du rachis: Les
mouvements de la téte sont généralement décrits par des mouvements suivant les 3
plans décrits précédemment (Fig. 2.4).

F1aG. 2.4 — Mouvements de la téte dans les 3 plans anatomiques : Flezion/Extension, Inclinaison ou

inflexion latérale, Rotation aziale, d’ aprés Kapandji [50]

2.2.3.1 Les structures osseuses

L’ occipital ou CO C’ est un os plat symétrique situé dans la partie médiane,
postérieure et inférieure du crane. Il a la forme d’ un segment de sphere dont les
bords dessinent un losange. L.” occipital est traversé dans sa partie inférieure par un
large orifice ovale faisant communiquer la cavité cranienne avec le canal rachidien. On
distingue quatre parties a 1’ occipital (Fig 2.5):

— 1" une antérieure appelée corps ou apophyse basilaire,

— deux latérales, appelées masses latérales,

— une postérieure appelée écaille de 'occipital.

On trouve sur la face exocranienne de chacune des masses latérales une saillie convexe
de forme elliptique: le condyle de I'occipital. Les condyles s’ articulent avec 1’ atlas et

6
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ont de ce fait une importance cruciale dans I’ optique d’ une modélisation géométrique.
Kapandji [50] consideére qu’ ils sont situés sur une sphére venant reposer sur les surfaces
articulaires en vis-a-vis de 1’ atlas (Fig.2.6)

Ligne courbe
occipitale

/ Apophyse basilaire
supérieure

-

Ligne courbe
occipitale
inférieure

Trou

Ecaille

F1G. 2.5 — Occipital, face exocranienne et endocranienne (d’ aprés Rouviere [97])

L’ atlas ou C1 L’ atlas a la forme d’ un anneau plus large transversalement que
sagittalement. Il comprend deux masses latérales portant chacune deux surfaces arti-
culaires, une supérieure et une antérieure (Fig 2.6). Les facettes articulaires supérieures
sont concaves dans les deux sens et articulées avec les condyles de l'occipital. Les fa-
cettes articulaires inférieures sont convexes d’ avant en arriere et articulées avec les
facettes supérieures de I’ axis. L arc antérieur porte également, sur sa face postérieure,
une petite facette cartilagineuse s’ articulant avec I’ odontoide de 1’ axis.

Arc antérieur \_—._— Facette articulaire axoidienne .
P . Pl
\'\ N Facette articulaire (LQ = ! l
\ \ supérieure e " ".\ .
\ N | W
| Apophyse Masse latérale \\ 1\
/ transverse oo ! -
/ . Arc - - \\
/’Tc)ﬂ-_—\./-‘_,_f{( postérieur ~_ Yy
- -~ )
_ D) f:‘l— @;}

"7 Facette articulaire inférieure -

Fia. 2.6 — Atlas, vues supérieure, antéricure, latérale et de trois-quarts (d’ aprés Santini [99]),
articulation COC1 (d’ aprés Kapandgi [50])

L’ axis ou C2 L’ axis comporte un corps vertébral surmonté en son centre d’ une
saillie volumineuse : I’ odontoide (Fig 2.7). Ce processus possede une facette articulaire
antérieure qui s’ articule avec celle de 1" arc antérieur de 1" atlas. Il comporte, égale-
ment, une facette articulaire postérieure, qui permet 1’ articulation de 1’ odontoide avec

7
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le ligament transverse. Les facettes articulaires supérieures, de chaque coté de I’ odon-
toide, sont convexes d’ avant en arriere et s’ articulent avec celles de ’atlas. Kapandji
[50] les décrit comme étant situées sur un cylindre (Fig. 2.7). Au niveau inférieur de
la vertebre, au dessous des lames, on trouve les facettes articulaires inférieures. Elles
sont similaires en forme et orientation a celles du rachis cervical inférieur et sont en
contact avec les surfaces articulaires supérieures de C3.

',nj “y—__ Facette articulaire .,
4 ) antérieure \ - l
S N =)

7/ ()
AN \ JOY
\ Apophyse odonloi‘de\ \ A
/ \X RN\ Sy
¥ ! sculaire™ Facette articulaire %, > VA
acette articulaire N postérieure U\
supérieure .
\ a . Apophyse
\Sf \J [’k épineuse ‘\\

faui '243\< Facette arlirulaire\\cr
C/th\& YE,/ > inférieure

"= Corps vertébral —

Fi1G. 2.7 — Auxis, vues supérieure, antérieure, latérale et de trois-quarts (d’ aprés Santini [99]),

surface articulaire (d’aprés Kapandji [50])

Les vertebres cervicales type C3 a C7 Ces vertebres sont de forme identique.
Cependant leur taille croit depuis C3 jusqu’ a C7. Chaque vertebre comprend un corps,
deux pédicules, deux processus articulaires, deux processus transverses, deux lames,
un processus épineux et un trou vertébral (Fig 2.8). Le plateau supérieur du corps
est limité latéralement par les processus unciformes. Le plateau inférieur présente des
échancrures latérales pour les processus unciformes de la vertebre sous-jacente. Les pé-
dicules relient le corps vertébral aux processus articulaires. Les processus articulaires
forment une colonne osseuse verticale reliée au corps par le pédicule et dont les faces
supérieures et inférieures sont taillées en biseau. Ces faces de forme ovales sont recou-
vertes de cartilage. Selon les auteurs, elles sont planes ou légerement convexes. Les
processus transverses sont fixés sur la face latérale du corps vertébral et sur une partie
du pédicule. Les lames sont inclinées en bas et en arriere et s’ étendent des processus
articulaires au processus épineux. Le processus épineux est formé par la réunion des
deux lames, son sommet est bituberculeux.

Dimensions des vertebres cervicales Les caractéristiques géométriques des ver-
tebres cervicales ont été étudiées par différents auteurs, donnant des valeurs numériques
pour leurs principales dimensions. Maurel [59] et Véron [116] donnent des syntheses
de I’ ensemble de ces mesures et les completent pour le rachis cervical inférieur et
supérieur, respectivement. On peu aussi noter une étude, spécifique et tres détaillée,
sur les facettes articulaires, réalisée par Panjabi [88].
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2.2. Présentation biomécanique du cou

Pédicule

Facette articulaire

Apophyse supérieure

transverse

Apophyse Lame

unciforme
Apophyse

Plateau épineuse

supérieur
Facette
) articulairc¥
inférieure C
Corps vertébral
Plateau inférieur

F1G. 2.8 — Vertébre cervicale, vues supérieure, antérieure et latérale (d’ aprés Santini [99]), vue de

trois quart (d’ aprés Kapandji [50])

2.2.3.2 Les disques intervertébraux

Ils sont situés entre les plateaux inférieurs et supérieurs des corps vertébraux de deux
vertebres adjacentes. Leur structure en deux parties est tres caractéristique (Fig 2.9).
Dans sa partie centrale, le disque est constitué d’ une substance gélatineuse, transpa-
rente : le nucleus pulposus ou noyau, composé de 70 & 90 % d’eau. Il serait situé dans
la partie postérieure du disque, d’ aprés Kapandji [50]. A la périphérie, entourant le
noyau, on trouve I’ annulus fibrosus ou anneau fibreux, constitué d’ une succession de
couches fibreuses concentriques, dont 1’ obliquité est croisée lorsqu’ on passe d’ une
couche a la voisine. Les fibres sont verticales a la périphérie et, plus on se rapproche
du centre, plus elles deviennent obliques. Au centre, au contact du nucleus, les fibres
sont presque horizontales.

Les dimensions des disques ont été mesurées par plusieurs auteurs, leurs valeurs moyennes
sont rapportées par Maurel [59]. La hauteur moyenne de 1" espace intervertébral vau-
drait entre 1/3 et 2/5 de la hauteur moyenne du corps vertébral. La hauteur antérieure
des disques est également plus importante que la hauteur postérieure.

2.2.3.3 Les Ligaments

Les ligaments du rachis cervical supérieur sont environ une vingtaine dont certains sont
communs avec le reste de la colonne. Ils servent principalement a stabiliser le rachis.
On peut les classer en différents groupes, selon leur position anatomique par rapport
au corps vertébral: les ligaments antérieurs, les ligaments postérieurs, les ligaments
latéraux et les ligaments des arcs postérieurs. Ils sont décrits avec les ligaments du
rachis cervical inférieur dans le tableau 2.10, et les figures 2.11 et 2.12 présentent un
repérage synthétique de leur localisation.
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10

Annulus fibrosus

F1a. 2.9 — Représentation du disque intervertébral (d’ aprés Kapandji [50])

Couches fibreuses, concentriques et croisées

Ligament Ref. | Ligament Reéf.
Ligaments antérieurs Ligaments des arcs Postérieurs
Occipito-atloidien Ant. 1| Cceipifo-atloidiens Post. 12
{membrana atlantoocipitalis anterior) {membrana atlantoocipitalis posterior)
Occipito-atloidiens antéro-latéraux 2| Atloidio-axoidiens Post. 13
Atloidio-axoidien Ant. 3|{membranes atloido-axoidienmne)

Vertébral commurn Ant. 4] Interépineux 14
{ligamentum longitudinale anternus) {igamentum interspinalia)

Ligaments Postérieurs Cervical Post. 15
Oceipito-odontoidien médian 5| {ligamenitum nuchae)

{ligamentum apicis dentis) Capsules de " articulation zygapophysaire 16
Cruciforme 6|{capsulae articulares)

{igamentum cruciforme aflantis) Jaunes 17|
Transverse de C1 Gal(ligamenta flava)

{ligamentum transversum atlantis) Ligaments du rachis cervical inférieur
Occipito-transversaire 6b| Verfébral commur Ant. 4
Transverso-axofdien 6c| (ligamentum longitudinale anterius)

Oceipito-axoidien 7| Vertébral commun Post. 8
{membrana tectona) {hgamentum longitudinale posterius)

Vertébral commun Post. 8|Intertransversaires 18
{ligamentum longitudinale posterius) {ligamenta intertransversaria)

Ligaments latéraux Capsules unco-vertébrales 19
Occipito-odontoidiens latéraux 9| Interépineux 14
{hgamenta alara) Capsules articulaires 16
Capsules de I' arficulation occipifo-atloidienne | 10|Ligaments jaunes 17
Occipito-atloidien latéraux 10b| Susépineux 20

Capsules de |' articulation atlofdo-axoidienne

11| {ligamentum supraspinale)

F1G. 2.10 — Ligaments du rachis cervical
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Fia. 2.11 — Ligaments du rachis cervical inférieur et vue latérale globale, d’ aprés Kapandji [50]

(Les numéros se rapportent au tableau).

F1a. 2.12 — Ligaments du rachis cervical supérieur, d’ aprés Kapandji [50] (Les numéros se rap-

portent au tableau).
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Chapitre 2. Présentation biomécanique du cou

2.2.3.4 Les Muscles

L’ étude de la musculature du cou est complexe, d’ une part de par le grand nombre
de muscles (entre 50 et 60 paires) qui la constitue mais également du fait que I’ ac-
tion de nombre de ces muscles est multiple et dépend entre autres de la position du
rachis lorsqu’ il est sollicité. Les muscles du cou, répartis de maniere symétrique par
rapport au plan sagittal, assurent les fonctions d’ équilibre de la téte, de mobilisation
de celle-ci, mais également de manchon protecteur et raidisseur du rachis pour cer-
tains muscles profonds, et de proprioception pour certains petits muscles comme ceux
de la région sous-occipitale. La démarche de modélisation (et de personnalisation) de
ces muscles s accompagne d’ un travail de classification et de simplification qui a été
mené au LBM durant notre projet (Bonneau [11]) et dont 1’ objectif était d’ aboutir a
une cartographie de groupes musculaires (regroupés par région cervicale et fonction)
aisément transférable de 1’ imagerie au modele. Nous donnerons donc une description
des 12 groupes musculaires suivants, regroupés par région :

1. Muscles rachidiens céphaliques
— Obliquus capitis superior
— Obliquus capitis inferior

— Rectus capitis posterior major

2. Muscles rachidiens "purs” dorsaux
— Splenius et sacro-transversaire (Splenius capitis, splenius cervicis, longissimus
cervicis, longissimus capitis, iliocostalis cervicis)
— Transverso-spinal (Semi-spinalis cervicis, multifidus, inter-spinales cervicis)

— Semi-spinalis capitis

3. Muscles scapulo-rachidiens

— Levator scapulae
— Rhomboidus

— Trapezius

4. Muscles céphaliques ventraux

— Sterno-cleido-mastoideus

5. Muscles costo-vertébraux ventraux et latéraux

— Scalenus (Scalenus ventralis, scalenus medius, scalenus dorsalis)

6. Muscles rachidiens ventraux-latéraux

— Rempart convexitaire (Rectus capitis anterior major, longus colli)

12



2.83. Spécificités du comportement du cou

Les figures 2.15, 2.14, 2.16 et le tableau de synthese suivants (Fig. 2.13) présentent la si-
tuation de ces muscles sur le rachis et le tronc ainsi que leur action, avec la convention
suivante: Une action au pluriel décrit le mouvement engendré par une action mus-
culaire symétrique du muscle considéré. Une action au singulier exprime une action
unilatérale ou la possibilité de participer de maniere unilatérale a une action commune
a un autre groupe musculaire. Ainsi, le couple céphalogyre engendré par la contraction
simultanée d’ un muscle Sterno-cléido-mastoidien et du groupe Splenius symétrique
permet a la fois la rotation mais également la stabilisation dans le plan horizontal de
la téte lors de ce mouvement.

Muscles rachidiens "purs" dorsaux Muscles Scapulo-rachidiens
Muscle Ref. [Action Muscle Ref |Action
Spl.Cap. 26(Extenseurs de la téte L.Scap. 29|Elévation de la scapula
Rotateur contra-latéral Latéro-flechisseur
Rotateur du RC
Spl.Cerv. 27 |Extenseurs de la téte Rhomb. 28|Contre-bascule de la scapula
Rotateur contra-latéral Adduction de la scapula
Long.Cerv. 24|Extenseurs du RC Trapezius 30|Bascule de la scapula
Latéro-fléchisseur uni-latéral du RC Extenseurs du RC
Long.Cap. 23|Extenseurs de la téte Latéro-flechisseur
Latéro-fliechisseur uni-latéral de la téte Rotateur contra-latéral
llio.C. 25(Extenseurs du RCI Muscles céphaliques ventraux
Latéro-fléchisseur uni-latéral du RCI S.C.M. 11|Fléchisseurs du RC
S.Spin.Cerv. 21|Extenseurs du RC Latéro-flechisseur
Rotateur du RC Rotateur contra-latéral
Multifidus 20|Extenseurs du RC Muscles costo-vertébraux ventraux et latéraux
Rotateur du RC Secal V. 4 |Latéro-flechisseurs homo-latéraux
|.Spin.Cerv 17|Extenseurs du RC Scal M. 5|Rotateurs contra-latéraux
5. Spin.Cap. 22|Extenseurs de la téte Scal D. G|Inspirateurs accessoires
Latéro-fléchisseur unilatéral Muscles rachidiens céphaliques
Obl.C.Sup. 156|Extenseurs de la téte
Muscles rachidiens ventraux-latéraux Rotateur de |a téte
R.Cap.Ani.Maj. 2[Fléchisseurs de |a téte Cbl.C.Inf. 16|Rotateur de C1 et de la téte
Longus.C. 1b|Fléchisseurs du RC (Couplage CO/CT)
(3 chefs) 1c|Fléchisseurs du RC R.C.Post.Maj. 14|Extenseurs de la téte
1a|Fléchisseurs du RC Rotateur uni-latéral de la téte
Légére rotation du RC

F1G. 2.13 — Groupes musculaires du cou, d’ aprés Bonneau [11]

Ces groupes musculaires se retrouvent sur une section IRM (Fig. 2.17).

2.3 Spécificités du comportement du cou

2.3.0.5 Propriétés des structures biologiques

Les caractéristiques mécaniques d’ un matériau solide déformable sont généralement
données sous formes d’ équations constitutives dont les parametres inconnus sont esti-
més d’ apres des expérimentations. Le comportement d’ un matériau est représenté par
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Chapitre 2. Présentation biomécanique du cou

F1G. 2.14 — Muscles dorsauz du cou, d’ aprés Kahle [46], Parkhe [90] et Rouviére [97] (Les numéros

se rapportent au tableau,).
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2.83. Spécificités du comportement du cou

F1G. 2.15 — Muscles Sterno-Cleido-Mastoidien et du triangle de Tillauz, d’ aprés Rouviére [97] et
Kahle [46] (Les numéros se rapportent au tableaw).
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F1G. 2.16 — Muscles ventrauz du cou, d’ aprés Parkhe [90] et Kahle [46] (Les numéros se rapportent

au tableaw).
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Chapitre 2. Présentation biomécanique du cou

Transverso-spinaux

("purs dorsaux")
Rempart convexitaire
(ventraux-latéraux)

SCM
(céphaliques-ventraux)

Scalénes
(costo-vertébraux ventraux et latéraux) Levator Scapulae

(scapulo-rachidiens)

Semi-spinalis capitis ;
("purs dorsaux")
Splenius et

£ acro—transversaire
("purs dorsaux")

Trapéze
(scapulo-rachidiens)

Rhomboide
(scapulo-rachidiens)

F1G. 2.17 — Coupe IRM au niveau de C4 et groupes musculaires associés

exemple par des courbes: force-déplacement, contrainte-déformation, caractérisées par
des valeurs numériques : raideur, module d’ Young, effort et déformation a la rupture,
etc... Les structures biologiques se caractérisent par des comportements mécaniques
complexes dont les deux caractéristiques fondamentales sont: la non-linéarité et la
viscoélasticité.

Comportement non-linéaire Les courbes donnant la force en fonction du dépla-
cement (ou la contrainte en fonction de la déformation), lors d’essais quasi-statiques,
des structures biomécaniques (comme une unité fonctionnelle, un ligament ou encore
un muscle passif) sont non-linéaires et ont souvent une forme sigmoidale (Fig. 2.18
a)). Une premiere partie de la courbe (O-A), appelée zone neutre, est telle qu’ une pe-
tite force provoque un grand déplacement ; puis la raideur augmente, la courbe devient
quasi-linéaire (A-B), ¢’ est la zone dite linéaire ; enfin la derniere partie (B-C), terminée
par la rupture, est la zone plastique. Les données publiées permettant de caractéri-
ser ce comportement sont de type variable et leur comparaison parfois problématique.
Ainsi dans le calcul des coefficients de raideur on trouve différentes méthodes qui vont
du calcul exact de la raideur en certains points, au rapport des force et déplacement
a la rupture, en passant par le calcul de la pente de la partie linéaire ou la régression
linéaire de la courbe.

Comportement viscoélastique En plus de leur comportement non linéaire, les
structures biomécaniques sont viscoélastiques. Elles sont capables de dissiper de I’
énergie sans que leurs structures en soient significativement affectées. Cette propriété
est observable lors d’” un cycle de chargement puis déchargement ou lors d” un essai
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2.83. Spécificités du comportement du cou

de relaxation (Fig. 2.18 b)). Lors d’ un essai de chargement a vitesse de déformation
constante, en restant dans la zone linéaire, puis d’ un déchargement a la méme vitesse,
on observe une hystérésis die a la perte d’ énergie dans la structure. Lors d” un essai
de relaxation (allongement rapide puis maintien a une longueur constante supérieure
a la longueur initiale) on observe que la force décroit au cours du temps.

Pré-conditionnement Le fait de tester in vitro ce type de structures impose de les
retirer de leur milieu naturel ou leur état de contrainte au repos n’ est pas forcément
nul. D’ un point de vue expérimental, on constate (Fung [31]) qu’ une structure in-vitro
ne présente une réponse reproductible a des sollicitations identiques qu’ apres avoir été
soumise a un certain nombre de sollicitations de faible amplitude et a faible vitesse de
déformation (Fig. 2.18 ¢)). Lors d’essais successifs, pour un test cyclique de chargement
déchargement ou pour un essai de relaxation, on remarque un décalage vers la droite
(déplacement plus important) des courbes force déplacement et un décalage vers le
haut (force plus importante) des courbes de relaxation. Si ces tests sont reproduits de
nombreuses fois, la différence entre deux essais successifs tend a disparaitre. On dit que
I’ échantillon est préconditionné. Il n’ y a néanmoins pas de regle générale pour définir
un protocole de pré-conditionnement et ¢’ est un facteur supplémentaire de difficulté
a comparer les résultats publiés par différents auteurs.

L Force C Force L Force

/4

a) Déplacement b) Déplacement Temps

Force Force
1 . m

C) Déplacement Temps
F1G. 2.18 — Comportement spécifiques des matériauz biologiques

2.3.0.6 Verteébres

Les vertebres sont caractérisées par un comportement mécanique anisotrope, une syn-
these de leurs caractéristiques est donnée dans le tableau 2.1.
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TAB. 2.1 — Caractéristiques mécaniques des vertébres

Partie osseuse Corticale Spongieuse

Auteur Maurel [59] | White [121] Maurel [59] Escande [25] Hansson [38]
Module d’ Young (MPa) 12000 22.8-55.6 68.7-100 35-80 22.8
Module de 4615 41

cisaillement (MPa)

Coef. de poisson 0.3 0.14-0.2

Rigidité (N/mm) 180

2.3.0.7 Disques intervertébraux

Le disque cervical est peu étudié dans la littérature et le tableau de synthese 2.2 pré-
sente également des caractéristiques mécaniques de disques thoraciques et lombaires.
Le caractere viscoélastique de son comportement avait néanmoins été mis en évidence
des 1974 par Markolf (in White [121]).

TAB. 2.2 — Caractéristiques mécaniques des disques intervertébrauz

Auteur White [121] Moroney [70] | Yoganandan [128]
Niveau Lombaire Thoracique et lombaire Cervical Cervical
Sollicitation Raideur! Raideur! Raideur? Raideur?
Compression 700-2500 1800 500 640 - 970
Traction 1000 22 - 82
Cisaillement 260 60

Torsion axiale 2 0.42

len N/mm pour traction, compression et cisaillement ou Nm/d°® pour la torsion axiale

2.3.0.8 Ligaments

Les ligaments sont des structures uniaxiales qui ont généralement uniquement une ré-
sistance en traction. Leur role est de permettre les mouvements physiologiques d’ une
vertebre par rapport a une autre, de procurer la stabilité du rachis lors de mouvements
physiologiques et de protéger la moelle épiniere en limitant les mouvements non phy-
siologiques. Plusieurs études ont été menées sur divers ligaments du rachis cervical.
Leur comportement est non linéaire et viscoélastique. Dans 1’ optique d’ améliorer le
comportement des modeles EF, une étude plus complete des données disponibles a été
menée.

Caractéristiques mécaniques des ligaments du rachis cervical supérieur Cha-
zal [17] (1 Ligament commun antérieur), Myklebust [73] (9 ligaments au total) et Yoga-
nandan [128] (échantillon non communiqué) proposent des caractéristiques mécaniques
expérimentales pour les ligaments du rachis cervical supérieur dont nous donnons les
valeurs au point C dans le tableau 2.3.
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2.83. Spécificités du comportement du cou

TAB. 2.3 — Caractéristiques mécaniques des ligaments du rachis cervical supérieur (Ecart-type)

Point C! (Chazal [17]) Point C! (Yoganandan [128])
Force  Déplacement Force Déplacement
Niveau | Ligament? | (N) (mm) (N) (mm)
C0-C1 | LOAA 233 18.9 232(23) 18.9(2.7)
LOAP 83 18.1 83(17) 18.1(2.7)
CA 320(129) 9.9(8.4)
C1-C2 | LCA 281 12.3 263(152) 11.8(7)
LJ 113 8.7 111(85) 9.6(4.3)
CA 314(143) 9.3(4.5)
C0-C2 | LOOM 214 15 214(115) 8.0(5.3)
LOOL 357 14.1 357(220) 14.1(7.2)
LCv 436 25.2 436(69) 12.5(4.9)
LOA 76 11.9 76(44) 11.9(2.5)
CA 315 114

ICf. courbe de la figure 2.18a)

2LOAA : Lig. occipito-atloidien Ant., LOAP : Lig. occipito-atloidien Post.,

LCA : Lig. vertébral commun Ant., L.J: Lig. jaune,

LOOM: Lig. occipito-odontoidien médian,

LOOL: Lig. occipito-odontoidien Lat., LCv: Portion verticale du Lig. cruciforme,
LOA: Lig. occipito-axoidien, CA : Capsule articulaire

Caractéristiques mécaniques des ligaments du rachis cervical inférieur Deux
études nous ont paru exploitable dans le cadre d’ une amélioration du comportement
des modeles EF :

— Yoganandan [128] propose une synthese de propriétés mécaniques incluant ses
résultats de 1998 portant sur 25 ligaments. L’ intérét de cette étude réside dans
une description précise du protocole de mesure de la longueur et de la section
moyennes des ligaments testés, permettant un transfert aisé aux modeles. De
plus, les essais sont réalisés in-situ, entrainant en particulier la conservation éven-
tuelle d” une pré-tension ligamentaire.

— Myklebust [73] effectue une étude avec un échantillon également conséquent de
ligaments prélevés sur 41 rachis cervicaux et, bien que ne donnant pas de données
géométriques, permet une comparaison des résultats par étage cervical.

Nous détaillerons 1’ exploitation de ces données dans le chapitre I1I et ne présentons ici
(tableau 2.4) pour mémoire qu’ une synthese des modules d” Young en zone élastique
proposés par Yoganandan [128]. Le comportement décrit est purement bilinéaire et
ne présente pas de zone de faible rigidité initiale, ce que 1’ auteur explique par I’
expérimentation in-situ et une conservation associée de la pré-contrainte ligamentaire :

Influence de la vitesse de sollicitation Yoganandan [129] donne des résultats
intéressants sur le comportement dynamique de 54 ligaments communs antérieurs et
de 54 ligaments jaunes au niveau cervical. Le chargement est effectué a 4 vitesses dif-
férentes (8.89, 25, 250 et 2500 mm/s). A partir des efforts et allongements & la rupture
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Chapitre 2. Présentation biomécanique du cou

TAB. 2.4 — Rigidités des ligaments du rachis cervical inférieur

Module d’ Young (MPa)
Ligament! | C2C5 C5T1
LCA 43.8 28.2
LCP 40.9 23
CA 2.5 2.4
LJ 3.1 3.5
LIE 4.9 5)

TLCA : Lig. vertébral commun Ant., LCP: Lig. vertébral commun Post.,
CA : Capsule articulaire, LJ: Lig. jaune, LIE: Lig. inter-épineux

qu’ il propose, ainsi que de la forme moyenne de la courbe sigmoide de comportement,
on peut estimer 1’ influence de la vitesse de sollicitation sur la raideur moyenne des
deux ligaments testés (Fig. 2.19).

20

ELCA
mLJ

Raideur (N/mm)
@ @

25 mmis 250 mm/s

9 mm/s

2500 mm/S

F1G. 2.19 — Influence de la vitesse de sollicitation sur la raideur ligamentaire

2.3.0.9 Muscles

Le muscle squelettique se caractérise par un comportement a la fois passif et actif: Le
muscle passif possede le comportement non-linéaire viscoélastique typique des struc-
tures biologiques (Fig. 2.18). Knudsen!, cité dans "Goubel : Elements de mécanique
musculaire ; Lensel-Corbeil, 1998” en donne un modele simple :

Eo

0 (e — 1), avec

g =

o = contrainte en MPa

¢ = déformation

a un parametre décrit comme empirique, 1ié & la structure du muscle (Section).
Ey correspondant au module a I’ origine.

1. S. Knudsen: Torsional elsaticity of muscles; Acta Physiologica Scandinavica, 1953
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2.83. Spécificités du comportement du cou

Des modeles plus précis, comme celui de Van Ee [115] sont basés sur des résultats
expérimentaux. La force musculaire y est modélisée en fittant le comportement expé-
rimental en contraction excentrique en quasi-statique mesuré par Myers [72]:

F = POSA(44.48 x SLo(g5%= + 1) — 88.8)

Avec:

F,, = Force musculaire (N)

PCSA = Section (Physiologic Cross-Sectional Area, cm?)

SLy = Longueur du sarcomere au repos (pum,)

Ly = Longueur au repos du muscle entre points d’ insertion (m)
AL = Variation de longueur du muscle entre points d’ insertion (m)

On présente généralement la relation de comportement du muscle activé sous la forme
suivante (Fig. 2.20), ou la contribution des deux composantes, passive et active, est
mise en évidence.

FM
i
/
" total /
Fo " N 7 /passive
~—"
r-—
aclive
" lMA-AI:" -
05¢, l. 154,

F1a. 2.20 — Comportement type d’ un muscle squelettique activé, d’ aprés Zajac [135]

La musculature du cou est peu étudiée dans la littérature, elle possede quelques ca-
ractéristiques spécifiques :

— La musculature cervicale est tres tendineuse.

— La longueur des fibres présente une grande variabilité en fonction de leur position
et profondeur dans le muscle.

— Il y a également une grande variabilité interindividuelle concernant la longueur
des muscles et des fibres, qui n’ est pas proportionnelle a la taille ou au poids de
I’ individu.

Peu d’ auteurs (Moroney [69], Mayoux-Benhamou [60], Yamaguchi [125]) donnent
quelques sections et bras de leviers pour les muscles du rachis cervical. Van Ee [115]
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mesure 24 groupes musculaires (longueur, longueur des sarcomeres, insertions, penna-
tion) sur 6 cadavres et leurs volumes sur coupes IRM sur 6 volontaires (4ge moyen 21.2
ans, écart type 1.2). La majorité sont considérés comme fusiformes, avec des angles de
pennation inférieurs a 3°, a 1’ exception du trapeze. La longueur des fibres représente
72,6 & 9,4% de la longueur totale. La longueur moyenne des sarcomeres est de 2,66
um avec un écart type relativement faible pour 1’ ensemble des muscles.

Méme si cet auteur souligne néanmoins le fait que les volumes mesurés sur IRM sont
en moyenne plus importants de 64% que par dissection, avec des maxima a 128%, les
données présentées ici constituent une base importante d’ évolution des modeles EF
présentés par la suite.

En dernier lieu, Van Ee [114], cité par Bertholon [8] mesure 1" influence de la congéla-
tion et de la durée apres déces sur les propriétés du muscle jambier antérieur de lapin. Il
note que le module d’ Young en zone élastique est proche du module du muscle vivant
apres 1 jour. Par contre, la déformation en fin de zone neutre atteint des valeurs deux
fois plus élevées 3 jours apres le déces, influencant significativement le comportement.

TAB. 2.5 — Section moyenne des muscles du rachis cervical, d” aprés Van Ee [115]

Groupe Muscle Section moyenne
(male 50™¢percentile - cm?)
Splenius Splenius capitis 3.09
Splenius cervicis 1.43
Semispinalis Semispinalis capitis 5.52
Semispinalis cervicis 3.06
Trapeze (total) 13.73
Partition 1(1) 3.77
Partition 2(2) 9.96
Longissimus Longissimus capitis 0.98
Longissimus cervicis 1.49
Iliocostalis 1.04
Obliques Superior oblique capitis 0.88
Inferior oblique capitis 1.95
Elévateur de la scapula 3.12
Erecteurs de la téte Major post. rectus capitis 1.68
Minor post. rectus capitis 0.92
Rhomboide Rhomboide majeur 2.46
Rhomboide mineur 1.02
Sternocleidomastoidien 4.92
Longus capitis 1.37
Scalenes Scalene ant. 1.88
Scaléne médial 1.36
Scalene post. 1.05
Hyoldes Omohyoide 0.75
Sternohyoide 0.58
Sternothyroide 0.65
Thyrohyoide 0.37

(M Fibres horizontales d’ une origine spinale vers une insertion scapulaire
(2) Fibres prenant leur origine & la base du crane
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2.3.0.10 Comportement des unités fonctionnelles

Un grand nombre d’ auteurs ont étudié le comportement des unités fonctionnelles du
rachis inférieur. Lors de ces expérimentations, la vertebre inférieure est généralement
maintenue immobile tandis qu’ une sollicitation en moment ou en effort (classique-
ment autour ou suivant les 3 axes définis par les plans anatomiques) est appliquée a
la vertebre supérieure. Les résultats vont de la simple amplitude maximale (o1 ROM)
du déplacement a une description complete du mouvement au cours du temps. Cette
description est importante du fait du couplage en comportement induit par la pré-
sence des tissus mous et surtout celle des facettes articulaires et unciformes. Ainsi, lors
d’ une sollicitation en torsion axiale pure (autour d’ un axe vertical), on mesure un
mouvement principal de rotation axiale, mais également des mouvements dits couplés
d’ inflexion latérale et de flexion/extension de la vertébre supérieure par rapport a la
vertebre inférieure (Fig. 2.21).
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F1G. 2.21 — Comportement principal type d’ une UF cervicale. Cas d’ une sollicitation en torsion

aziale, d’ aprés Panjabi [89]

Le comportement du rachis cervical, et plus particulierement celui du rachis cervical
supérieur, présente de plus la spécificité de présenter une zone neutre (ou NZ) ou la ri-
gidité est faible voire quasi-nulle. La présence de cette zone neutre rend la définition d’
un positionnement initial dépendante du protocole expérimental suivi et la comparai-
son entre les différents auteurs problématique. Ainsi, Panjabi [89] effectue par exemple
un pré-conditionnement de 3 cycles de charge/décharge et définit la zone neutre comme
la valeur de rotation obtenue au début du troisieme cycle. Chaque mesure est ensuite
effectuée a partir de cette origine, donnant a ses courbes une forme caractéristique
avec une zone centrale de raideur nulle. En particulier, deux theses conduites par Wen
[119] et Watier [118] au LBM ont caractérisé le comportement du rachis cervical par
unités fonctionnelles. La figure 2.22 donne les mobilités principales in-vivo des diffé-
rents niveaux pour chaque mouvement, d’ apres la synthese de Watier [118]. Celles-ci
sont généralement un peu plus importantes que les résultats obtenus lors de mesures
in-vitro mais suivent la méme répartition. On remarquera la part prépondérante de la
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rotation axiale effectuée au niveau de C1-C2, qui met en évidence la particularité du

rachis cervical supérieur.

FLEXION/EXTENSION

INFLEXION LATERALE

ROTATION AXIALE

coc1
ci1c2
c2c3
c3c4
c4cs
C5C6
cec7

coc1
c1c2
ca2c3
c3c4
c4acs
C5C6
c6c7

coc1
c1c2
ca2c3
c3c4
c4cs
C5C6
c6Cc7

F1G. 2.22 — Mobilités principales in-vivo en degrés du rachis cervical, par unité fonctionnelle - d’
aprés Watier [118]

2.4 Discussion

Ce premier chapitre a permis de présenter le rachis cervical sous des aspects descriptifs,
mais également quelques spécificités de son comportement. Retenons de celles-ci une
grande instabilité compensée par 1’ action des muscles et la division tres nette entre
le rachis cervical supérieur (RCS) et inférieur (RCI), que ce soit par leur forme mais
également par leur comportement. Méme si nous ne présentons ici que des résultats
synthétiques, ceux-ci montrent également une grande disparité individuelle dans le
comportement expérimental des différents tissus du cou. Les mobilités importantes de
ce segment rachidien ainsi que la masse de la téte nous permettent d’ imaginer les
conséquences potentielles des effets d’ inertie entrainés par un choc, thématique que
nous allons développer dans le chapitre suivant.

ce meéme niveau
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3.1 Introduction

Dans ce deuxieme chapitre, nous aurons pour objectif I’ étude du risque lésionnel et des
mécanismes associés en configuration de choc automobile. La these de N. Bertholon
(Bertholon [8]) portant sur la modélisation d’ un modele lésionnel téte-cou ayant servi
de base a notre étude, nous reprendrons ici quelques-uns des éléments de son document.
Nous reviendrons tout d’ abord sur 1’ accidentologie du cou et en particulier sur les
facteurs influencant le risque lésionnel, en particulier pour ce qui concerne le whiplash.
Dans un deuxieme temps, nous aborderons dans le détail les possibilité de mécanismes
lésionnels associés a une sollicitation donnée, le cas des différent types de choc, et les
criteres lésionnels existants.

Pour finir, nous présenterons un état de 1’ art des modeles numériques ayant pour objet
I’ étude du choc, et de leur utilisation potentielle en termes d’ analyse lésionnelle.
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3.2 Accidentologie et 1ésions du cou

3.2.1 Introduction
3.2.1.1 Classification AIS des lésions du cou

Le tableau 3.1 présente un extrait de la classification AIS (Abbreviated Injury Scale),
utilisée pour décrire de maniere synthétique la gravité d’ une lésion sous forme d’ un
score allant de 1 (bénin) a 6 (grave).

TAB. 3.1 — Classification AIS des lésions
Localisation Lésion AIS
Peau Erosion, contusion, plaie - avec perte de sang >20% en volume
Vaisseaux Veine jugulaire (externe), lésion mineure - majeure
Veine jugulaire (interne), lésion mineure - majeure
Arteres vertébrale ou carotide (externe), lésion mineure - majeure
Artere carotide (commune, interne), lésion mineure - majeure
Organes internes | Glande thyroide
Larynx, glandes salivaires, cordes vocales
Pharynx
Systéme nerveux | Racine nerveuse simple - multiple
Plexus brachial, lésion partielle - complete
Moélle épiniere, contusion avec signes neurologiques transitoires
, avec signes neurologiques partiels
, avec signes neurologiques permanents < C4 - > C3 5-
Squelette Os hyoide, fracture 2
Colonne cervicale | Etirement 1
Lésion discale 2
Luxation - luxation atloido-axoidienne ou des facettes articulaires 2-3
Fracture des apophyses épineuse, transverse et mineure du corps 2
des facettes articulaires, lame, pédicule, odontoide, majeure du corps 3

W NN+ =
1
=W W w w

N DN
W N~

= W !
w W

3.2.1.2 Localisation et gravité des lésions cervicales

Dans sa synthese traitant des aspects biomécaniques des lésions cervicales, McElhaney
[62] cite différentes sources mettant toutes en relief la part importante des accidents
automobiles dans ces causes. Ainsi, d” apres Huelke [45], 56% de I’ ensemble des 1ésions
de la moélle épiniere ont pour origine un tel accident. Pour le NHSCIS la répartition
est la suivante (2292 sujets): Accident automobile pour 36.7%, chute pour 15.9%,
blessure par balle 11.7%, plongeon en eaux peu profondes 10.6%, accident de moto
6.2%. 11 cite également une étude canadienne portant sur 1448 sujets donnant 53%
de fractures cervicales dues a un accident automobile. Le Tableau 3.2 présente les
résultats d’ une étude menée par Yoganandan [127], concernant 103 sujets ayant subi
un accident automobile. Il en tire les conclusions suivantes:

— Les lésions cervicales dues a un accident automobile se concentrent au niveau du
rachis cervical supérieur et de la région C5-C6

— Le rachis cervical supérieur est le site de la majorité des lésions fatales
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— Parmi les sujets survivant a un accident automobile, la région basse du rachis
cervical est plus fréquemment lésée que le rachis cervical supérieur

— Les lésions graves sont majoritairement liées a un impact de la région cranio-
faciale

TAB. 3.2 — Accident automobile : gravité des lésions en fonction du niveau cervical, d’ aprés Yoga-
nandan [127]

Niveau AIS
Niveau cervical | 2 3 4 5 6
C1 1
C2 1 8 1 1
C3 4 1
C4 4 4 2
Ch 1 5 11 15
C6 10 9 17
C7 4 3

Hadley [36] et Huelke [45] vont dans le méme sens puisqu’ ils rapportent respectivement
que sur 625 fractures cervicales évaluées par le Spinal Cord Injury Service entre 1976
et 1984, 107 sont des fractures de 1’ axis dont 73 suite a des accidents automobiles et
que 40% de sujets ayant subi des lésions séveres du RCS succombent & leur blessure
(étude portant sur 131 sujets). Notons que la législation imposant la présence d’ un
appui-téete correspond aux Etats-Unis au FMVSS202 datant de 1969, et que I’ on peut
donc considérer pour 1’ ensemble de ces études que cet élément est pris en compte.

3.2.2 Facteurs influencant le risque lésionnel

Le facteurs recensés dans la littérature sont regroupés dans le tableau de synthese
suivant (Fig. 3.1).

3.2.3 Whiplash
3.2.3.1 Classification QTF

La Québec Task Force on Whiplash Associated Disorders Spitzer [106] qualifie plus
précisément les lésions mineures du cou, qui ont pris beaucoup d’ importance en choc
arriere. L AIS1 est ainsi séparé en 3 groupes (QTF 1 a 3) (Tableau 3.3)

3.2.3.2 Lésions dues au whiplash

Quelques données générales ont déja été présentées en introduction concernant ce phé-
nomene. Nous précisons ici la spécificité de ce type de choc, entrainant en particulier
des pathologies chroniques.
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Facteurs liés aux conditions au limites ou extrinséques

Facteur

Source

Principales observations

Type de choc

Dawvilliers [23], Morris [87], Otte
[105]

Proportion de chocs frontaux significativernent prépondérante. Part des choc arriére inférieure 3 10% quel que soit
le pays.

Krafft [65]. Marris [87], Otte
[105]. Yoganandan [157]

Proportion importante de Iésions du cou en chocs frontal et arriére. La part des |ésions en choc arriére diminue
forternent avec la gravité, ce qu’ on peut expliquer par des phénoménes d' impact ou d' &jection pour les autres
chocs.

Bourhis [14]. Winkelstein [153]

Proportion importante de Iésions de faible gravité en choc arriere

Présence d' un appui-téte

Foret-Bruno [34], Lévsund [69],
Bourhis [14]. Marris [87]

30 2 60% d efficacité d' aprés les premiers auteurs. Pas de difference significative pour le demier.

Olssan [100]. Hell [53]

Le risque et la durée des symptémes sont aggravés par un appui-téte trop bas ou trop éloigné.

Vitesse

Park [110], Schmidt [124]

Mise en évidence de cette influence par une étude accidentologique pour Park (voir tableau). Schmidt corréle le
risque lésionnel a ' accélération de la téte (Fig. 3.25)

Type de véhicule

Eichberger [29]

En 1990, pour des véhicules circulant en Allemagne, le risque varie de 1 4 5.5 entre deux voitures extrémes.

Otte [105], Kach [64]

Les occupants de véhicules de petite masse sont plus vulnérables, surtout s'ils sont impactés par un véhicule plus
lourd.

Foret-Bruno [34]. Hell [53].
Lavsund [69]

Pour le premier auteur, les siéges s’ ouwvrant facilement semblent diminuer le risque de |ésion mineure, en
augmentant le risque d' éjection. Pour les deux derniers, les siéges arriéres d' un véhicule, plus raides mais sans
rebond sont plus sdrs gue les siéges avant (50% de risque |ésionnel en moins pour Lvsund).

Port de la ceinture de sécurité

Dauwvilliers [24], Morris [87]
“Yoganandan [157]

Ces auteurs sont en accord pour estimer que le port de la ceinture augmente globalement le risque Iésionnel au
niveau du cou en choc automobile.

Facteurs liés au sujet ou intri

nséques

Facteur

Source

Principales observations

Temming [141] - (Etudes
accidentologiques)

Sexe Hell [53], Morris [87]. Dauvilliers |Risque lésionnel 1,4 3 3.4 fois plus important chez la femme, quel que soit le choc.
[24], Dolinis [26]
Temming[141] Hypothéses avancées : Anatomique (taille relative du cou par rapport a la téte et lordose moins importantes chez la
fernme), Physique (mobilité plus importante, moins grande résistance musculaire), Comportementale
(positionnement différent dans le siége)
Age Lavsund [69]. Dolinis [26], Pas d' association significative entre le risque |ésionnel en whiplash et I' dge. Pourtant, des études expérimentales

concernant les résistances 3 la rupture de différentes structures du cou (ex. Nyquist [99]) mentrent une dégradation
de ces tolérances avec | dge.

Morphologie

Schmidt [124]

Corréle I augmentation du risque Iésionnel avec le poids du sujet.

Pathologie préexistante

Dalinis [26]

Risque |ésionnel en whiplash 4 fois supérieur pour les sujets déclarants une histoire au niveau du cou. C' est un
résultat intéressant dans le sens od il peut étre relié a une difficulté d' objectivation des effets du whiplash pour des
patients consultant suite 4 ce type de traumatisme.

Position au moment de |' impact

Radanov [116]. Sturzenegger
[135]

Allongement de |a durée des symptdmes corrélée avec le fait que le sujet ait eu la téte tournée au moment du
choc

Effet de surprise

Siegmund [128]

et en évidence une adaption musculaire lors d' impacts répétés, modifiant le comportement du cou

Mertz [62]

La tolérance 3 la douleur augmente avec la contraction musculaire (essais sur volontaires)

Szaba [138], Ona [101]

Début de |' activation musculaire mesurée par EMG entre 80 et 125 ms aprés I'impact, le maximum étant atteint
ensuite aprés une durée de 60 a 100 ms.

Ryan [121]

Corréle un risque lésionnel plus important pour les sujets non prévenus.

F1G. 3.1 — Facteurs influencant le risque lésionnel recensés dans la littérature

TAB. 3.3 —

Classification QTF des lésions du cou

Présentation clinique

Niveau QTF

Pas de douleur ni de signe physique
Douleur sans signe physique
Douleur et signes musculo-squelettiques (raideur, perte de mobilité)
Douleur et signes neurologiques
Douleur et fracture ou luxation

0

=W N
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Incidence et gravité des lésions En relation avec Blincoe [10] (5,5 Millions de
blessés lors d’ accidents automobiles aux US en 1995) et en se basant sur une pro-
portion de 53% de whiplash pour I’ ensemble des accidents automobiles, Freeman [29]
donne un taux d’ incidence de 1107 pour 100000 personnes par an subissant un tel
traumatisme. Hell [44] étudie les 1ésions mineures au cou, en choc arriere, avec la clas-
sification proposée par la Quebec Task Force (Spitzer [106]). Il trouve que 70% des
lésions sont de niveau QTF 2 (douleur et signes musculo-squelettiques), 20% de ni-
veau QTF 1 (douleur uniquement) et environ 6% de niveau QTF 3 (douleur et signes
neurologiques).

Cas des faibles vitesses En choc arriere la majorité des impliqués le sont pour des
vitesses inférieures a 35 km/h et une forte proportion de lésions mineures se retrouve
pour des vitesses inférieures a 15 km/h d’ aprés Bourhis [13]. On retrouve des résultats
similaires chez Otte [85] avec 80% des lésions mineures pour une vitesse inférieure a 20
km/h et chez Hell [44] avec le plus grand nombre de lésions mineures pour des impacts
a 10 km/h et le risque maximum de lésion mineure a 15 km/h.

Symptomes Les symptomes résultant d’ un whiplash sont a la fois de I’ ordre cli-
nique mais également psychosocial. Eck [23] releve notamment des céphalées, douleurs
et raideurs du dos, de I’ épaule, du bras et de la nuque, des vertiges, nausées, perturba-
tions visuelles, symptomes de 1’ articulation temporo-mandibulaire. Pour le deuxieme
groupe, il note des cas de dépression, colere, anxiété, de problemes de sommeil, etc...
Du fait de la difficulté d’ objectivation clinique de ces symptomes de nombreux patients
sont percus comme hypochondriaques ou intéressés par un remboursement substanb-
tiel.

Pathologies chroniques D’ une maniere générale, entre 14 et 42% des personnes
ayant eu une lésion cervicale lors d” un accident automobile présentent des symptomes
qui persistent sur plusieurs années et pouvant étre handicapants (Barnsley [3], Lov-
sund [56]).

D’ apres Barnsley [3] 75% des patients récuperent 2 & 3 mois apres un whiplash. Les
25% restants développent des douleurs chroniques et parmi eux 10% conservent des
douleurs constantes et importantes a vie. Il apparait donc crucial de pouvoir évaluer
la possibilité de récupération sur des criteres objectifs afin de pouvoir focaliser les
moyens humains et financiers sur les cas plus problématiques. Pour Siegmund [105], le
taux de whiplash chronique est encore peu connu, mais Freeman [29] donne un taux
de whiplash chronique de 33% parmi un groupe d’ individus ayant été suivis médicale-
ment pour des lésions aigues de type whiplash. Radanov [93] confirme les conclusions
de Freeman [29]: 27% de patients ayant consulté pour des symptémes de whiplash
présentent toujours des symptomes apres 6 mois.

Notons que certains auteurs concluent de maniere contradictoire, sur un aspect bénin
des lésions de type whiplash, une durée des symptomes courte et une récupération na-
turelle (Spitzer [106] dans un rapport officiel de la Société de I’ Assurance Automobile

29



Chapitre 3. FEtude du choc

du Québec (SAAQ)).

3.2.3.3 Aspects financiers

En 1989, 68% des demandes de remboursement des assureurs automobiles canadiens
portaient sur des cas de whiplash (Lubin [55] in Deng [21]). Dans une étude plus ré-
cente, Freeman [29] estime les dépenses globales liées au whiplash aux Etats-Unis a 29
Milliards de dollars.

Devant 1’ absence de signes physiques (QTF de niveau 1), pour une partie des lésions
mineures du cou, la question de la simulation de douleur pour un gain financier appa-
rait de fagon récurrente (Spitzer [106]). Cependant, une étude canadienne (Swartzman
[109]) sur des personnes ayant subi une lésion mineure en choc arriere, montre que les
personnes en cours de procédures déclarent avoir des douleurs plus importantes mais
ne semblent pas attirées par les gains par rapport a celles non en procédure (catégo-
ries sociales et professionnelles similaires). Il explique 1’ expression d’ une plus grande
douleur par la crainte que celle-ci puisse ne pas étre reconnue dans le cas particulier
du whiplash.

3.2.3.4 Réalité du whiplash

En termes de cott social, les compagnies d’ assurances relevent une augmentation
constante des remboursement associés ce type de mécanisme, le Motor Accident Au-
thority de la Nvelle-Galles du Sud (Australie) donnant une implication de 39% de cas
de whiplash sur les 126.923 cas de plaintes recensés par cet organisme a la date de juin
1998. 11 est a noter que la majorité de ces plaintes donnent lieu a remboursement (78%
des cas pour le MAA), mais que 1" objectivation et 1’ évaluation du préjudice reposent
sur des bases peu solides (rapport de la Quebec Task Force on Whiplash Associated
disorders, Spitzer [106]).

Ainsi, au sein de la communauté scientifique, de nombreux auteurs remettent en cause
les pathologies consécutives a des chocs sagittaux a faible vitesse, et plus générale-
ment 1" existence d’ un phénomene particulier que serait le whiplash. Il est vrai que I’
objectivation du phénomene est ardue (Eck [23]): I’ utilisation de I’ IRM ne permet
en effet pas de différencier une population test d’ une population ayant subi un whi-
plash. En ce qui concerne la radiographie, certains auteurs notent un raidissement de
la colonne cervicale et une réduction subséquente de la lordose, mais il parait difficile
de quantifier la part de I’ histoire antérieure du sujet dans ces résultats. Freeman [30]
propose également une revue de la littérature mettant en doute les syndromes de type
whiplash afin d’ en relever les erreurs méthodologiques éventuelles et de confirmer I’
importance de ce phénomene. Il recense quelque 10000 articles portant de pres ou de
loin sur le whiplash dont plus de 30 portent sur le risque a court et long terme de pré-
sentation de ces symptomes et dont seulement 13 sont finalement considérés comme
statistiquement recevables.
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3.3 Etude des mécanismes lésionnels

Les sources d’ appréciation du risque lésionnel fiables consistent pour la plupart en des
évaluations cliniques effectuées suite a expérimentations sur segments cadavériques,
méme si Kallieris [48] note que méme cette méthode d’ investigation sous-estime les
lésions les plus légeres. Les constructeurs automobiles et aéronautiques proposent éga-
lement un certain nombre de criteres lésionnels, pour la plupart liés a 1’ utilisation de
mannequins dans des situations de choc particulieres. Une premiere approche concer-
nant 1’ utilisation d’ un modele éléments-finis afin de déterminer des valeurs de tolé-
rance en simulant une expérimentation lésionnelle a été proposée par Bertholon [8], et
constitue a notre connaissance la seule démarche en ce sens dans la littérature. Nous
reviendrons donc dans un premier temps sur 1’ état actuel des connaissances sur les
mécanismes pouvant étre a 1’ origine d’ une lésion puis nous poursuivrons par une
synthese des criteres existants. Pour des raisons d’ encombrement, les données quanti-
tatives correspondant aux essais décrits, et en particuliers aux criteres lésionnels, sont
regroupées dans des tableaux synthétiques en annexe de ce document.

3.3.1 Modes de chargement et mécanismes lésionnels associés

Les figures 3.2 et 3.3 présentent une synthese des modes de rupture et des lésions
associées, décrites dans la littérature.

3.3.2 Cas des principaux types de choc
3.3.2.1 Toutes directions de choc

Nous avons déja présenté les résultats de Yoganandan [127] donnant une répartition
des lésions du cou en fonction de la gravité et du niveau cervical (Tableau 3.2). Les
tableaux suivants présentent une analyse plus fine des structures potentiellement lésées
lors de différents types de chocs. Ainsi, Taylor [112] propose une répartition de lésions,
en fonction de leur gravité et du type de lésion, (Fig. 3.4) provenant d’ autopsies réa-
lisées sur 46 occupants de véhicules automobiles.

3.3.2.2 Choc frontal

" Etude accidentologique de Bourhis [13] présente une tres forte proportion de frac-
tures de la vertebre C2 (42% des fractures) suivie de fractures du RCI (>20%). La
localisation des entorses se situe plutot dans la zone située entre C3 et C5.

Kallieris [47] propose pour sa part les résultats d’ une étude expérimentale sur 43 ca-
davres (SHPM de 18 & 74 ans) soumis a des chocs frontaux & AV compris entre 30 et
60 km/h (Figure 3.5). La jonction cervico-thoracique (vertebres C6 a T2) est la plus
lésée (57% des lésions). Les lésions les plus fréquentes sont les 1ésions discales (20% des
lésions) principalement entre les vertebres C3 et C5, et les 1ésions du ligament jaune
(également 20% des lésions) au niveau des vertebres C6 a T1. Viennent ensuite des
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F1a. 3.4 — Gravité et type de lésion swivant I’ étage cervical, d’ aprés Taylor [112]

fractures des corps vertébraux (en grande partie au niveau de T2) et des épineuses
(entre C6 et T2), ainsi que des luxations réparties plutot sur la partie inférieure. On
peut remarquer que des lésions AIS1 (hémorragie = déformation) sont observées des
560 rad/s* pour une accélération maximale de la téte de 13g. En méme temps, des
cous n’ ont pas été 1ésés jusqu'a 2470 rad/s*> (23g). Un AIS3 a été observé a 1320
rad/s* (22g) et un AIS4 & 4910 rad/s* (39g). Le type de choc (frontal ou latéral) n’
est malheureusement pas précisé, mais sa conclusion est que dans tous les cas, une
accélération linéaire de la téte supérieure a 21g entraine au moins une lésion AIS1.
Les lésions de détérioration légere (lacération) de type AIS2 sont bien évaluées par ce
protocole contrairement a la vie réelle ou la radio ne les prend pas en compte et les
sous-estime.

Il est & remarquer que ces lésions sont principalement faibles (54% d’ AIS1) et moyennes
(39% d’ AIS2) et que cela peut expliquer les différences constatées en termes de lésion
et de localisation avec les résultats de Bourhis.

3.3.2.3 Choc latéral

Les mémes auteurs ont également évalué le risque lésionnel en choc latéral. Ainsi
Bourhis trouve principalement des fractures associées a un impact de la téte et situées
au niveau du rachis cervical bas (75% des fractures concernant les vertebres de C5
a CT7). Les résultats de Kallieris concernent une étude sur 15 cadavres soumis a des
chocs latéraux pour des AV compris entre 25 et 30 km/h (Figure 3.6). Malgré cet
échantillon faible, on remarque que la région cervicale est la plus lésée et que les
lésions discales entre C3 et C5 constituent la plus grande part de ces lésions (55%
des lésions). Viennent ensuite des lésions du ligament jaune et des muscles (a tous les
niveaux). Comme pour le choc frontal et en raison des vitesses d” impact relativement
faibles, ces lésions sont légeres (76% d’ AIS1) et moyennes (18% d’ AIS2) et donc peu
comparables aux résultats de Bourhis.

On remarque également que la répartition des lésions (toutes lésions confondues) pré-
sente des formes différentes, par exemple entre le choc frontal et le choc latéral (Fig 3.7).
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F1G. 3.5 — Choc frontal : type et répartition des lésions suivant le niveau cervico-thoracique, d’ apreés
Kallieris [47]

Les lésions évaluées en choc latéral paraissent se concentrer dans une zone moyenne du
rachis cervical, alors celles causées par un choc frontal se situent plus en région basse
de celui-ci ainsi qu’ en zone thoracique.

L’ Etude de Bendjellal [7] porte sur 11 sujets masculins dont 4 testés dans une confi-
guration similaire a celle des volontaires (7 g, 22 km/h) des essais NBDL et 7 avec des
conditions plus séveres (13 a 15 g, 22 4 30 km/h). Du point de vue lésionnel, au niveau
du cou, un seul sujet est 1ésé (fractures de C5 et C6). On peut remarquer que ¢’ est
le sujet le plus agé et que 1’ accélération suivant Y ainsi que I’ inclinaison latérale de
sa tete sont tres importantes. Pour le choc latéral les essais volontaires a 7 g semblent
relativement éloignés de la limite d’ apparition de lésion au cou (AIS>1) car méme
pour les essais & 13 g seul 1 sujet agé sur 7 a subit des lésions. Kallieris [48] réalise des
essais de choc entre véhicules avec 5 SHPM, a des AV de 50 km/h. Il considere que
les deux fractures qui surviennent aux condyles peuvent étre mises en relation avec d’
importants efforts de cisaillement latéral calculés (3035 et 4464 N), ce qui en terme de
mécanisme lésionnel parait discutable.

3.3.2.4 Choc oblique

Une étude portant sur 8 SHPM a été reportée en choc oblique par Schmidt [100].
Ces résultats ne permettent pas d’ évaluer finement une répartition du type de lésion
par niveau cervical, mais on constate néanmoins que les 40 lésions répertoriées se
répartissent majoritairement entre C6 et T2 (Figure 3.8).
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F1G. 3.6 — Choc latéral : type et répartition des lésions swivant le niveau cervico-thoracique
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F1G. 3.7 — Comparaison de la distribution des lésions en choc frontal et latéral, d’ aprés Kallieris

[47]
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F1G. 3.8 — Choc oblique : répartition des lésions suivant le niveau cervico-thoracique

3.3.3 Cas particulier du choc arriere

3.3.3.1 Hypotheses sur les mécanismes lésionnels en choc arriere a faible
vitesse

Les lésions survenant en choc arriere sont en grande majorité des lésions mineures.
Comme nous " avons vu elles comprennent beaucoup de symptomes physiques et psy-
chologiques mais leur mécanisme est sujet a controverse. Nous présentons ici (Fig. 3.9)
une liste que nous espérons exhaustive des causes et lésions probables survenant lors
d’ un tel choc.

3.3.3.2 Apports récents concernant 1’ étude expérimentale du choc arriere

Les travaux suivants, s’ orientant vers des approches particulieres, nous ont paru pré-
senter un intéret particulier en raison de la possibilité de comparaison, de validation
éventuelle, voire de transfert qu’ ils pouvaient contenir pour notre modele.

Sources de validation cinématiques locales Depuis quelques années, des résul-
tats expérimentaux utilisant la cinéradiographie sur volontaires en situation de choc
sont présentés par quelques auteurs.

Citons tout d’ abord le travail important de I’ équipe de Ono [82] et Kaneoka [49] dans
ce domaine. Bien que leurs expérimentations ne soient pas directement reproductibles
par manque de données d’ entrée, il proposent néanmoins des résultats intéressants
pour des chocs a faibles AV (inférieurs a 5 km/h), avec notamment les rotations in-
tervertébrales locales, I’ activité EMG des muscles SCM et paravertébraux, ainsi que
I’ analyse des CIR des mouvements inter-vertébraux au cours du mouvement. Ils re-
trouvent tous deux, pour ces chocs a faibles vitesses, la configuration de rétractation

2907

initiale de la téte vers |’ arriere, donnant une forme en ”s” caractéristique, et montrent
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une inversion des rotations inter-vertébrales relatives (de flexion & extension) au bout d’
une centaine de millisecondes (Fig. 3.10). Kaneoka [49], en particulier, met en évidence
un déplacement du CIR vers le haut, engendrant un mouvement non-physiologique des
facettes articulaires entre elles et confirmant 1’ hypothese de lésions, soit articulaires,
soit capsulaires, localisées dans cette zone. D’ apres lui, cet appui des facettes I’ une sur
I” autre, survenant a environ 150 ms, fait levier sur le disque et induit une distention
antérieure a ce niveau.
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F1G. 3.10 — Choc arriére a faible vitesse : rotations inter-vertébrales d’ aprés Kaneoka [49]

Deng [21] teste également plusieurs fois 6 SHPM en choc arriere dans 2 configurations
angulaires de siege , avec et sans appui-téte pour un total de 26 impacts, avec une ac-
célération du chariot allant de 5 & 9.8g et un AV de 1.4 a 4.3 m/s. Les résultats donnés
sont exploitables pour deux essais jusqu’ a environ 200 ms, temps ou un contact a lieu,
soit entre la téte I’ appui-téte soit entre T1 et I’ appareillage de mesure. L "objectif
de son étude étant d’ évaluer un risque lésionnel au niveau des capsules dans le cas
de chocs faibles a modérés, il mesure les déplacements relatifs des facettes articulaires
dans un plan frontal. Ces déplacements sont exprimés dans un repere global ot X est
horizontal, vers 'avant et Z vertical vers le haut. Il en déduit également les défor-
mations associées. Les rotations intervertébrales relatives sont également disponibles
pour ces deux essais. Il remarque que 1’ accélération suivant X de la téte subit un
retard significatif par rapport a celle du chariot bien que ce ne soit pas le cas pour I’
accélération suivant Z.

De méme, des résultats expérimentaux proposés par Siegmund [104] (AV de 4 & 8
km/h), Luan [54] et Stemper [107] sont disponibles, avec des données qualitatives ex-
ploitables. Stemper [107] réalise en particulier une étude avec cou complet dans laquelle
il met en évidence que la rotation intervertébrale des étages C5C6 et C6CT augmente
plus avec le AV que celle des niveaux supérieurs.

Données en efforts et moments Les mémes auteurs proposent également des
calculs d’ efforts et moments utilisables a fins de validations de choc arriere a faible
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vitesse: D’apres Siegmund [104], Ono [82], Kaneoka [49], lors d’ un choc arriere a
faible vitesse, le rachis cervical est soumis a des sollicitations combinées de cisaille-
ment, flexion et compression lors de la phase initiale de rétraction de la téte. Ainsi
Ono [82] calcule des efforts maxima de cisaillement entre 40 et 240 N et de 300 a 400
N en compression (en négligeant le poids de la téte) a la liaison atlanto-occipitale lors
d’ un choc arriere a 8 km/h. Siegmund [104] trouve quant & lui 120 N en compression
pour le méme AV. Pour simuler la masse de la téte (45 N d’apres Clauser [18]) et les
effets d’ inertie en compression lors d’ un choc arriere a 8 km/h, il utilise finalement
un effort de compression de 200 N, puis , citant Siegmund [103] il prend en compte
1" action réflexe des muscles en rajoutant encore 125 N a cette valeur. En 1’ absence
d’ appuie-téte Ono [82], Kaneoka [49] calculent des moments de flexion & cette méme
liaison entre 6 et 10 N.m et des efforts de cisaillement variant de 40 a 250 N (suivant
le dossier).

Yoganandan [134] propose des essais en choc arriere sur 5 cadavres non embaumés a
des AV variant de 4.14 & 6,89 m/s. Le maximum de forces de compression au niveau
des condyles est atteint lors de la phase initiale (pendant les premieres 60 ms) avec des
valeurs allant de 100 a 254 N. Les maxima de forces de cisaillement apparaissent apres,
de 257 a4 525 N. De méme pour les efforts de tension (150 a 210 ms) avec des valeurs
plus fortes que celles de compression (361 a 904 N). Les efforts survenant pendant la
phase de retour avant sont plus faibles sauf dans deux cas ou ils sont légerement plus
forts. Les efforts maxima de tension semblent plus dépendants que ceux de compression
et cisaillement. Les maxima de moment d’ extension apparaissent en général environ
au moment de |’ extension maximale, avec des valeurs de I’ ordre de 22 a 33 N.m pour
un AV de 4.3 m/s et de 33 & 47 N.m pour 6.8 m/s)

Les N;; sont calculés avec les données de Eppinger [24], les constantes pour le 5¢ et
le 95™¢ percentile étant utilisées. Ils ne dépassent pas les valeurs limites, de méme que
pour les valeurs associées en tension et en compression. Les maxima sont atteint lors
de la phase d’ extension.

Zone zygapophysaire L’ intérét porté a cette zone s’ est précisé ces dernieres
années avec des études concernant d’ une part la zone articulaire, et d’ autre part
les capsules articulaires associées. L’ articulation zygapophysaire est ainsi rapportée
comme source de douleur pour 25 a 62% des sujets souffrant de douleurs au cou par
Lord [53], Aprill [1], Barnsley [3]. Suite aux travaux de Dwyer [22] associant une region
douloureuse du cou a un étage articulaire 1ésé, Lord [53] mene une étude en double
aveugle avec injection locale de produit anesthésiant ou de solution saline placebo au
niveau de 1’ innervation des articulation potentiellement lésées de 62 sujets souffrant
de douleurs au cou suite a un whiplash. Il conclut sur une prévalence de la douleur
au niveau articulaire pour 60% des sujets. En se basant sur ces conclusions, Yoga-
nandan [131] soumet un segment téte/cou cadavérique a un impact arriere pendant
lequel il mesure les déplacement intervertébraux au niveau des facettes. D’ apres lui
la cinématique locale des facettes des niveaux bas induit un effort de compression
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plus important dans la partie postérieure des capsules qui constitue un mécanisme de
pincement. Yang [126] postule que la compression induit une décharge des ligaments
du rachis, induisant une flexibilité accrue et un risque plus important au niveau de la
zone articulaire. Pour vérifier cette hypothese, il fait des essais de cisaillement arriere
sur rachis décharnés complets et trouve que la compression augmente la flexibilité, ce
contrairement a Siegmund [105] qui effectue les mémes test. Winkelstein [123] n’ arrive
pas non plus a reproduire ce mécanisme, mais elle utilise des unités fonctionnelles C3-
C4 et C5-C6. Ces deux derniers auteurs s’ intéressent en fait plus aux possibilités de
lésions des capsules articulaires par des déformations ayant lieu lors de mouvements
physiologiques. Réalisant tous deux des mesures de déformation des capsules lors d’
expériences sur unités fonctionnelles ils notent des possibilités de déformations qu’ ils
qualifient de sub-catastrophique en tentant de reproduire les mouvements relatifs d’
unités vertébrales lors d” un whiplash.

Mise en relation d’ évaluation cliniques et expérimentales Afin de comparer
la pertinence des critéres lésionnels actuellement proposés, Yoganandan [134] effectue
des essais choc arriere sur 5 cadavres non embaumés a des AV variant de 4.14 a
6,89 m/s. 4 de ces cadavres sont 1ésés et il recense plusieurs mécanismes lésionnels,
commengant par des lésions des tissus mous. L.” intérét de cette étude est qu’ elle met en
évidence 1" inaptitude des criteres classiques comme les criteres en tension, extension,
ou méme des critéres combinés a estimer un risque lésionnel pour des AIS inférieurs
a 3. Nous retiendrons également qu’ en général, les accélérations du centre de gravité,
accélérations angulaires, forces et moments aux condyles occipitaux ont atteint leur
valeur maximale lors de la phase d’ extension et non celle de rebond.

3.3.4 Criteres lésionnels

Au vu des conclusions présentées dans les paragraphes précédents et de 1’ étude biblio-
graphique réalisée par Bertholon [8] dans sa these, il apparait que:

— D’ une maniere générale et malgré un apport important, les résultats expéri-
mentaux présentés montrent une grande variabilité pour des échantillons statis-
tiquement non-significatifs (dizaine de sujets) et non-représentatifs (SHPM agés,
volontaires masculins ou impliqués dans la réussite de 1’ expérience) au regard
des populations concernées par le risque de subir un whiplash (Cf. un article de
Freeman [30] postulant que des essais sur volontaires ou SHPM n’ ont que peu
de chances d’ aboutir a la définition de criteres lésionnels permettant d’ estimer
le risque lésionnel en whiplash pour I’ ensemble de la population).

— Il existe peu d’ expérimentations incluant une évaluation fine (telle que par au-
topsie) des lésions, permettant d’ établir un lien entre des données cinématiques,
ou en efforts et moments, et la présence d’ une lésion.

— Des criteres lésionnels sont proposés, mais leur utilisation est préconisée pour
définir des risques de lésions graves (AIS3 et plus).
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L’ utilisation d” une modélisation numérique donne I’ acces a des données locales comme
la distension ligamentaire ou 1’ effort de compression au sein des corps vertébraux qui
approchent les mécanismes lésionnels réels, au contraire d’ un critere global. Un cer-
tains nombre d’ auteurs s’ intéressent d’ ailleurs depuis quelque temps aux spécificités
de comportement et de résistance a 1’ endomagement de ces tissus en dynamique et
proposent des sources de validation. Il nous a donc paru intéressant de regrouper les
résultats de I’ étude bibliographique de Bertholon [8] concernant les expérimentations
dynamiques dans un ensemble de tableaux de synthese présentés en annexe avec I’
apport des articles parus depuis, et de centrer la présentation des paragraphes qui
suivent sur les tolérances locales des tissus du cou. Les criteres globaux sont proposés
dans le cadre d’ une évaluation future de la relation entre un seuil lésionnel dépassé
au sein du modele et la valeur associée des criteres.

3.3.4.1 Vertebres et disques

Bertholon [8] cite des résultats de Yamada en 1970 concernant la résistance a la rupture
des vertebres et disques intervertébraux, par classes d’ age.

Yamada 1970

Traction (N) 20 a 39 ans 40 a 79 ans Moyenne
Vertébre cenicale 1120 830 967
\ertébre thoracigue 1690 1310 1437
Disque cemnvical 1030 780 863
Disque thoracique 1390 1040 1157
Compression (N) 20 a 39 ans 40 a 59 ans 60 & 79 ans

Vertébre cenicale 4090 3300 1860 3083
Vertébre thoracique 3620 3130 2310 3020
Disque cemnvical 3130 3130
Disque thoracique 4400 4400
Torsion axiale (N) 20 a 39 ans 40 a 69 ans

Vertébre thoracique 5.9 4.7 518
Disque cemvical 5.5 4.7 5,02
Disque thoracique 8.5 8 8,2

F1a. 3.11 — Tolérances des vertébres et disques du rachis, d’ aprés Nyquist [79]

Plus localement Roaf [95], cité par McElhaney [63]) estime que 45% des efforts de
compression sont transmis par 1’ os cortical et 55% par I’ os spongieux pour les sujets
de moins de 40 ans.

Yoganandan [128] propose également des limites de tolérance pour les disques.

3.3.4.2 Ligaments

L’ Etude de Sances [98], a partir d’ essais de traction sur singes rhésus et cadavres hu-
mains intacts, ainsi que sur rachis cervical décharné, donne les informations suivantes :

— L effort & la rupture statique des ligaments du rachis décharné vaut de 1/2 a
1/3 fois celui en dynamique.
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Yoganandan 2001

Traction

Miveau Force (M) Allongement (mm) Energie (J} Raideur (Nfmm)
C2C3 636 11.4 T 63.5
C3c4 636 12,1 4.41 69.8
C4C5 571 9.3 55 66,8
ChCh 391 12,7 264

CBCY 505 10 3.32

CTrT1 535 11.3 3.28 82.2
Moyenne 5456666667 11.13333333 3.6808333333 62.21666667
Compression

cac3 602 1.4 0.31 637,56
C3c4 683 1.5 0.33 765.3
C4ch 77 1.6 04 784.6
CECB 664 1,6 0.33 800.2
CBCY 673 1.7 0.34 829.7
CrT1 910 1.6 0.48 973.6
Moyenne 716.1666667 1.566666667 0.365 798.4833333

F1G. 3.12 — Tolérances des disques en fonction de I’ étage intervertébral, d’ aprés Yoganandan [128]

Chez le singe intact, cette valeur vaut environ la moitié de 1’ effort dynamique
nécessaire a la rupture.

Chez le singe, la valeur de rupture du rachis cervical décharné est environ moitié
moindre que celle du cou intact.

Les ligaments humains isolés atteignent la rupture pour des efforts approximati-

vement 3 fois plus importants que ceux du rachis décharné chez le singe.

Les ligaments antérieurs sont environ deux fois plus résistants que les postérieurs.
La rupture commence généralement par 1’ avant.

Chazal [17] présente une étude statique portant sur 43 ligaments de la colonne verté-
brale, dont seuls 4 sont des ligaments cervicaux (Fig. 3.13). Notons que cette étude
est difficilement exploitable pour cette raison ainsi qu’ en raison d’ un manque de

précisions sur les ligaments testés.

Chazal 1985

Commentaires Valeurs moyennes et écarts types a la rupture, en statique

Ligament Population Effort (N} |Contrainte (Mpa) |Elongation (mm) |Défarmation
LCA cenvical 1 140 1 24 0.4
LCA colonne entiére 9 416 (135) 114) 53017 0,58 (0.16)
LCP cenical 3 185 (41) 19 (3) 2.4(0.3) 0.5 (0,13)
LCP colonne entiére 11 324 112) 17 (3) 3,8 (1,0} 0,45 (0.13)
LJ colonne entiére 7 414 (B9) 15 (5) 2.9(1.0) 0,21 (0,04}
Inter et Susépineux 14 183 (90) 9(3) 4.20(1.2) 0,38 (0.14)
Intertransversaire 2 95 (14) 51 (1) 1,5 (0.1) 0,17 (0.01)

F1G. 3.13 — Caractéristiques de rupture de différents ligaments, d’ aprés Chazal [17]

L’ article de Myklebust [73] est beaucoup plus complet. Son étude statique porte sur 41
ligaments du rachis (Fig. 3.14). Ses résultats permettent de dégager que la résistance
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a la rupture serait moindre dans la région centrale du rachis cervical (Fig. 3.15).

Myklebust 1988
Commentaires  Effort (M) : valeurs moyennes et écarts types a la rupture, en statique

Population : 41 rachis cemvicaux
MNiveau LCA LCP LJ Capsules (les deux) |LIE
0CC-C1 315 (134)
C1-C2 281 (136) 113 (85) 315 (134)
C2-C3 207 (98) 84 (81) 86 (61) 211 (130) 37i2)
C3-C4 47 (14) 2 (66) 75 (8) 224 (60} 3302)
C4-Ch 47 (13) 47 (11} 56 (17} 170 (20) 26 (24)
C5-CB 89 (67) 85 (50} 89 (48) 144 (36) 33 (15}
C6-C7 176 (25) 102 (29) 160 (38) 277 (147 31012}
C7-T1 97 (28) 95 (23) 221 (67) 264 (88) 45 (25)
Moyenne : C2-T4110,5 (66,8} 82.5 (19} 1145 (63} 215 (51,8) 34.2(64)
Commentaires  Elongation (mm) : valeurs moyennes et écarts types a la rupture, en statique
MNiveau LCA LCP LJ Capsules (les deux) |LIE
0CC-C1 11.4(7.2)
C1-C2 12,3 (6.7} 8.7 (5.2) 11.4(7.2)
C2-C3 8.7 (3.8) 9.6 (9.3) 5.8 (0,8) 8.9 (4,6) 7.001,6)
C3-C4 4.2(1.8) 74 7.1 3.7 (1.5 8.7(2.2) 6.6 (6,1}
C4-Ch 4.8(3.9) 4 (1.4) 12,8 (7.3} 9.1(6,0) 6.902.9)
C5-CB 5.0(1.7) 4 8 (2.0} 8.0 4.4) 8.7(7.9) 551031
C6-C7 13,7 (5.7} 5.0 (1,6) 7 7 (0.4} 10,0 (3.9} 9.2 (6,6)
C7-T1 7.6 (3.8) 6.4 (1.6) 9 (6.0} 6.8 (2,8) 8.715.9)
Moyenne - C2-T47.3 (3.6) 6,1(2,2) 8 0(3.2) 8.7 (1,0 7.3014)

F1G. 3.14 — Caractéristiques de rupture de différents ligaments, d’ aprés Myklebust [73]

En 1989, Yoganandan [129] présente une étude d’ un grand intérét dans le cadre de
notre travail. Ses essais de caractérisation du comportement ligamentaire en statique
et dynamique confirment ce qu’ avait déja remarqué Sances [98], & savoir: une aug-
mentation de 'effort a la rupture, de la rigidité et de 1’énergie absorbée a la rupture
(définie en N.m comme 1’ aire sous la courbe de traction/déplacement) avec la vitesse
de chargement. Par contre, la déformation a la rupture ne subit pas cette influence.
Concretement, 1’ effort a la rupture des Lig. Jaune et du LCA est multiplié respective-
ment par 2.6 et 2.9 entre des vitesses de chargement de 0.01 m/s et 2.5 m/s (Fig. 3.16).
Les tolérances a la rupture des ligaments sont données dans le tableau (Fig. 3.17).

En 1998 Yoganandan [130] publie de nouveaux résultats qui sont repris dans une
synthese en 2001 (Yoganandan [128]), concernant des essais de caractérisation de com-
portement des ligaments du rachis cervical, en quasi-statique (10 mm/s) jusqu’a la
rupture. La moyenne d’age est de 68 ans, la taille de 176 cm et le poids de 63 kg.
L’ étude se démarque par un groupe d’ étude important d’environ 150 ligaments (25
sujets et 6 étages). Il donne des courbes de comportement moyennées et des coefficients
de raideur bilinéaires associés. On peut remarquer les points suivants:

— Une augmentation de la section des ligaments en descendant dans le rachis

— Des raideurs significativement plus importantes entre C2C5 qu’ entre C5T1 pour
le LCA, LCP, un peu moins pour les capsules
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F1a. 3.15 — Distribution de la tolérance lésionnelle suivant I’ étage cervical, d’ aprés Myklebust [73]
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F1G. 3.16 — Influence de la vitesse de sollicitation sur I’ effort et la déformation & la rupture, d’

aprés Yoganandan [129]

Yoganandan 1989
Commentaires  Effort (M) - Valeurs moyennes et écarts types a |a rupture
Population - 54 LCA et LJ du rachis cenvical

Ligament 0,009 m/s 0,025 m/s 0,25 m/s 25 mis
LCA 120,56 (13.8) 1224 (21.3) 166.4 (31.3) 3495 (44.8)
LJ 130,56 (12.9) 118.2 (12.8) 181.5 (13.1) 335.1(28.0)

Commentaires  Elongation {(mm) : Valeurs moyennes et écars types a la rupture
Population - 54 LCA et LJ du rachis cemical

Ligament 0,009 m/s 0,025 m/s 0,25 m/s 25 mis
LCA 7,48 (2,15) 5.53(1.13) 6.4 (0,37} 6,34 (0,59}
LJ 7,55 (0,49} 5,65 (0,39} 5,29 (0,582} 7.95 (0,67}

F1G. 3.17 — Tolérances ligamentaires en fonction de la vitesse de sollicitation, d’ aprés Yoganandan
[129]
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— Les capsules, et, dans une moindre mesure le Lig. Jaune présentent les plus
grandes déformations & la rupture (140 % pour les capsules)

Le tableau suivant présente une synthese des caractéristiques a la rupture des ligaments
testés (Fig. 3.18).

MNiveau Ligament Farce (M) Allongement (mrm)|Energie (N.m) Raideur (N/mm)
Co-C1 CA (les deux) 320 (129) 99(54) 2.03 (1) 32,6 (28)
Co-C1 MAODANE(1) 232 (23) 18.9 (2.7) 2.44 (0.63) 16.9 (3.2)
C0-C1 MAOPost(1) 83 (17) 18,1 (2,7) 0,87 (0,21) 5.7(04)
C1-C2 LCA 263 (152) 11,8 (7) 2.07 (1,81) 24 (11,7)
C1-C2 CA (les deux) 314 (143) 9.3 (4.,5) 2,55 (2,55) 32,3 (23.5)
C1-C2 LJ 111 (85) 9.6 (4.3) 0.58 (0.47) 11,6 (11)
C0-C2 MT(2) 76 (44) 11,9 (2,5) 0,53 (0,31) 7.1(2.3)
Co-c2 L.Apical(3) 214 (115) 8 (5.3) 1,55 (1,53) 28.6 (29)
co-c2 L.Alaire(3) 357 (220) 14.1 (7.2) 2,72 (1.77) 21.2 (15.7)
C0-c2 L.Croisé(3) 436 (69} 12,5 (4.9) 4.29 (2.98) 19(0.2)
Miveau Ligament Contrainte (Mpa) |Déformation (mm} |Energie (N.m) Raideur (MN/mm)
C2-Ch LCA 8.36 (1.76) 30.8 (9) 0.61 (0.25) 16 (2.7)
LCP 6,29 (2,28) 18,2 (3.2) 0,21 (0.1} 254 (7.2)
LJ 2.64 (0.79) 77 (12.9) 0.49 (0.17) 25 (7)
LIE 2.97 (0,76) 60.9 (11.2) 0,13 (0,03) 7.74 (1,6)
CA (les deux) 5.67 (1.47) 148 (28.5) 1.49 (0.54) 33.6 (5.5)
C5-T1 LCA 12 (1.41) 354 (5.9) 0,54 (0,13) 17.9 (3.4)
LCP 12.8 (3.38) 34.1(8.8) 0.4 (0.11) 23 (2.4)
LJ 2.64 (0.34) 88.4 (13.1) 0,91 (0,22) 21,6 (3.7)
LIE 2.88 (0.74) 68.1(13.8) 0.18 (0.06) 6.4 (0.7)
CA (les deux) 7,36 (1.27) 116 (19.6) 1.5 (0,37} 36.9 (6.1)

(1)Membrane allanto-occipitale, (2)Membrane tecloriale, (3)FPortion verticale

F1G. 3.18 — Tolérances ligamentaires du rachis cervical, en quasi-statique, d’ aprés Yoganandan
[128]

3.3.4.3 Capsules

L’ influence de la vitesse de sollicitation sur la lésion de la capsule est étudiée par Win-
kelstein [123], dans un travail ou elle tente de reproduire les conditions de sollicitation
d’ un choc arriere sur des unités fonctionnelles du rachis cervical inférieur. Elle cite en
effet Panjabi [86] et Yoganandan [132] qui ont montré que sur des rachis décharnés les
capsules étaient étirées lors de ce type de choc. Elle ne releve pas de différence sur le
comportement en déformation des capsules de C3-C4 et C5-C6. Par contre elles sont
significatives sur la force a la rupture entre 0.0083 mm/ s et 100 mm/s (Plus faible de
60% en quasi-statique), sur 1’ énergie et la raideur (il n’ est pas précisé s’ il s’ agit de
raideur a la rupture). La vitesse de chargement de 100 mm/s correspond aux condi-
tions d” un choc ou le cou est sollicité durant environ 60 ms. Quelques remarques sur
cet article: La pré-rotation de la téte augmente la déformation des capsules et une
petite part de la population pourrait subir un risque de lésion subcritique des capsules
dans ce cas. Elle cite (Avramov [2]|, Cavanaugh [14, 15], Dwyer [22]) qui ont montré
que " étirement des capsules entrainait une augmentation de 1’ excitation nerveuse et
de la douleur.
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Winkelstein 1999 et Siegmund 2000

Vitesse de sollicitation 0,0083 mm/s 100 mm/s Quasi-statigue

Echantillon 12 CA C3C4 et CACE| 8 CA C3C4 et C6CE |7 CA C3C4 et ChCE

Valeurs subcritiques min max moyenne
Déformation (%) 66.8 (77) 67.03 (26} 1 80 35(21)
Force (M) 21 93 45 (21)
Déplacement (mm) 1.5 8.6 4.8(2,2)
Valeurs critiques

Déformation 108.5 (82.8) 118,1 (103) 20 321 94 (858)
Force 84.2 (36.6) 136.3 (60.3) 52 146 94 (31)
Déplacement 5,81(0,98) 5,76 (1.,45) 5.6 10,2 8.1(1.5)
Energie (J} 0,22 (0,01) 0,36 (0,04)

Raideur (N/mm) 19.6 (11.9) 354 (14.8)

F1G. 3.19 — Caractéristiques des capsulaires a la rupture en quasi-statique et en dynamique, d’ apres
Winkelstein [125]

Siegmund [105] ajoute les effets du cisaillement arriere a ceux de 1" extension et d” un
effort de compression a 1’ étude de la rupture des capsules articulaires. En conclusion
il trouve que le cisaillement antéro-postérieur augmente la déformation de la capsule
articulaire. Ses résultats montrent qu’ en moyenne les déformations des capsules lors d’
un whiplash n ’atteignent pas de valeurs critiques mais que des lésions "subcritiques”
des capsules articulaires peuvent subvenir sans rupture pour des efforts de cisaille-
ment significativement plus faibles (45 N) que ceux nécessaires a la rupture (94 N). En
combinant ses conclusions avec celles de Winkelstein [123], il conclut que les capsules
articulaires d’ une portion de la population peuvent étre 1ésées lors de sollicitations de
type whiplash.

Un point intéressant est le fait qu’ il estime que les sollicitations statiques permettent
la possibilité de I’ écoulement visco-élastique, et donc que les déformations mesurées
pour des efforts donnés sont plus importantes que celles qui auraient lieu dynamique-
ment pour de mémes niveaux de sollicitation, ce qu’ avait mis en évidence Winkelstein
[123] et qui est en accord avec d’ autres auteurs, dont Yoganandan [129]. De plus, il
cite Winkelstein [122] qui a mis en évidence que 25 % de la surface des capsules articu-
laires (C3-C4 et C5-C6) peuvent étre reliées directement a des insertions musculaires,
ce facteur pouvant avoir tendance a augmenter les déformations lors d’ un choc.

3.3.4.4 Muscles

Noonan [76] a testé passivement des muscles jambiers antérieurs de lapin a différents
pourcentages de 1" effort maximal a la rupture. Il trouve une limite lésionnelle a 30%
de cet effort en mettant en évidence la perte de capacité contractile a partir de cette
valeur. Hasselman [42] trouve quant a lui des valeurs non-lésionnelles jusqu’ a 60%.
Il n” a pas été trouvé de valeurs concernant la lésion ou la rupture de muscles du
cou. Myers [72] donne pourtant des données concernant la rupture du muscle jambier
antérieur de lapin, sollicité en passif et stimulé a différentes vitesses (Tableau 3.4),
notant, en accord avec Garrett [32] que la rupture a lieu majoritairement a la jonction
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musculo-tendineuse, le lieu variant également avec la vitesse de sollicitation. Garrett
[32] note d’ ailleurs qu’ une lésion ne pourrait survenir lors d’ un whiplash que lors d’
une contraction excentrique, ¢’ est a dire que le muscle est étiré lors d’ une contraction.

TAB. 3.4 — Caractéristiques a la rupture du muscle jambier de lapin, d’ aprés Myers [72], section
moyenne : 8.9 + 5.2 mm?

Vitesse (cm/s) | Etat  Force (N) | Allongement (cm) Energie (N.cm)

1 Passif 545 (4.7) 2.89 (0.27) 73 (13)
Stimulé  55.0 (2.9) 3.05 (0.25) 122 (13)

10 Passif  68.3 (4.5) 2.04 (0.24) 08 (25)
Stimulé  70.6 (3.8) 2.99 (0.42) 145 (20)

100 Passif 715 (7.3) 2.03 (0.41) 87 (21)
Stimulé 68.0 (11.0) |  2.68 (0.61) 133 (38)

A ce stade, et contrairement au cas du comportement ot une normalisation géomé-
trique peut permettre de généraliser le comportement d’ un muscle, nous n’ avons pas
pu déterminer une méthode permettant le transfert de ce type de données lésionnelles
aux cas des différents muscles du cou humain.

3.3.4.5 Neck Injury Criteria

Ces criteres, développés pour I’ industrie automobile, sont en particulier utilisés lors
de crash-tests avec mannequins a fins de validations du véhicule au regard de normes
(comme les FMVSS américains). Ils proviennent généralement de corrélations entre
I’ évaluation de lésions lors d’ expériences sur SHPM et la détermination de valeurs
(cinématiques, en effort et moment) atteintes soit au cours de ces tests, soit au cours
de test avec mannequins les reproduisant.

NIC - Frontal Impact ECE La directive 96/79/EG, Annexe II et la regle ECE-
R94 définissent ce critere. Des courbes dites de critere en chargement définissent une
enveloppe lésionnelle. La méthode de comparaison des données mesurées a ces enve-
loppes fait intervenir la notion de sollicitation en fonction du temps (time-dependant

loading criteria) définie par la regle SAE J1727,3.9. Pour cela, partant d” une fonction
(ex. Fz = {(t)):

— On reporte la valeur seuil en ordonnée et la durée pendant laquelle cette valeur
seuil est dépassée en abscisse.

— La valeur maximale de la mesure et le temps au niveau zéro sont assignés a la
plus grande valeur seuil.

— On stocke toutes les valeurs seuil dans la premiere colonne d’ une matrice a 2
colonnes et 101 lignes, en commencant par la valeur maximale et en poursuivant
par la valeur précédente moins le quotient (égal a la valeur maximale divisée par
100). La derniere case contient zéro.
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— La deuxieme colonne contient le plus grand intervalle consécutif de temps durant
lequel la valeur du seuil est dépassée par la mesure, en millisecondes. Ces durées
sont prises en compte uniquement si inférieures a 60 ms.

— Ces valeurs définissent la courbe de critere de sollicitation (load criterion curve).

— Cette courbe est comparée avec I’ enveloppe lésionnelle (injury assessment boun-
dary value - Cf. le fichier Criteres_lésionnels.xls) de la maniere suivante: pour
chaque paire, le ratio entre load criterion curve et injury assessment boundary
value est multiplié par 100 et évalué. La plus grande valeur donne la référence d’
’évaluation de risque lésionnel (injury assessment reference).

, -=Tension en T1
\ \ (kN)
2
15 \ \ ——Effort de
N E cisaillement en
1 T1 (kN)

Force (kN)

0 20 40 60 80
Durée de chargement (ms)

F1G. 3.20 — Critére Iésionnel en choc frontal ECE-R9/

NIC en vitesse et accélération relative - choc arriere Bostrom [12], d’ apres
Wheeler [120]: Le NIC est basé sur la prise en compte de vitesses et accélérations rela-
tives entre le haut et le bas du rachis cervical et le diagnostic de lésions des ganglions
spinaux . Ces lésions sont potentiellement induites par des gradients de pression élevés
dans le canal rachidien et des effets hydrodynamiques (coups de bélier entrainant des
pics de basses pressions) dus & un changement de volume interne du canal durant les
mouvements rapides d’ extension/flexion du cou. Svensson [108] postule que ce méca-
nisme lésionnel, associé au passage en "S-Shape” vers 60 ms pourrait étre responsable
de lésions AIS1 dans le cas du choc arriere.

Bostrém [12] définit donc le NIC comme suit :

NIC = a,¢q X L+ 02, , avec:

rel

are;  accélération relative suivant X entre T1 et C1
Urel  Vitesse relative suivant Xentre T1 et C1
L Longueur du rachis (sans autre précision), estimée a 0.2 m
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Il propose une valeur limite préliminaire de 15 m?/s* le NIC devant étre calculé a
I" instant de rétractation maximale (postulat: 50 mm de déplacement relatif T1/C1)
donnant lieu au NIC-50. Wheeler [120] effectue des essais en choc arriere véhicule-
véhicule sur 42 volontaires jeunes (20 - 40 ans) avec des AV de 4 et 8 km/h. L
Objectif est de vérifier la validité du critere NIC (Neck Injury Criteria) proposé par
Bostrém [12] pour des chocs arriere a faible vitesse. Il trouve des NIC inférieurs a
la limite des 15 m?/s® pour chaque sujet mais 33% (resp. 52% a AV = 8 km/h) de
ceux-ci signalent des symptomes (minimes, de courte durée et apparemment de nature
musculo-tendineuse). Il conclut également que le calcul du NIC est dépendant du point
de calcul (CG Téte ou liaison atlanto-occipitale).

Critere FMVSS202 Ce critere américain est émis sur 1’ utilisation et le position-
nement de 1’ appui-téte. En particulier, durant un choc ou I’ accélération maximale
du siege atteint 8 g sur une durée de 80 ms, I’ angle entre la téte et le torse ne doit
pas dépasser 45 degrés. En pratique, les fabricants utilisent des normes concernant les
dimensions, le positionnement et la résistance de 1" appui-téte.

NIC - Choc Frontal (FMVSS208) Eppinger [24] : Rapport du National Highway
Traffic Safety Administration et du National Transportation Biomechanics Research
Center. Des tests sur volontaires, SHPM et mannequin ont eu pour but d’ établir
des valeurs de tolérance en efforts et moments définis pour différents mannequins en
situation de choc frontal dans le cadre du FMVSS 208 (Federal motor vehicle safety
standart). Ces tolérances se basent sur les essais sur mannequin Hybrid III de Mertz
[65] pour la compression, sur les essais en choc frontal sur mannequin de Nyquist [78]
pour la tension et ' effort de cisaillement, sur les essais sur volontaires et SHPM de
Mertz [66], et sur ceux de Yoganandan [133]. Ce critére contient en fait deux parties
(Tableaux 3.6 et 3.5), définies suivant que le sujet est dit en position, ou hors position
(lorsque sa téte est tournée, par exemple) :

— Une définition de valeurs seuil en tension/compression & ne pas dépasser quel
que soit le moment

— Une combinaison d’efforts axiaux et de moments de flexion/extension :

L _FE My
NZ] - zc+Myc

F.. et M, sont des constantes de normalisation, liées au genre, a I’ age, a la

morphologie du sujet. Ils prennent des valeurs différentes suivant qu’ ils sont en
tension ou compression et flexion ou extension.

Puis, & partir d” expériences porcines et sur SHPM, Mertz [67] propose une évaluation
du risque associé a ce critere, associant une valeur de 15% de risque lésionnel AIS3 &
un N;; de 1. Beaucoup de questions sont encore liées a 1’ utilisation de ce critere en
commun avec I’ Hybrid III. En particulier, peu fiable pour des moments tres faibles
(qui pourraient autoriser des efforts trés importants d’apres la formule) et pour de
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nombreux types de chocs (Non retenu par exemple pour le cas de I’ impact avec un
airbag par de nombreux constructeurs). Les tableaux suivants comprennent les valeurs
définies dans la reglementation FMVSS 208 (Tableaux 3.6 et 3.5), ces données étant
a-priori valables uniquement pour les mannequins proposés . De plus, la notion de
sujet en position et hors position est prise en compte, les sujets dits en position étant
supposé conscients de 1’ arrivée du choc, et les efforts en partie pris en charge par une
contraction musculaire antérieure.

TAB. 3.5 — Valeurs seuil et constantes de normalisation N;j de la réglementation FMVSS 208, en

position
Efforts limites Constantes
Mannequin | Tension (N) | Comp. (N) | Tension (N) | Comp. (N) | Flex. (N.m) | Ext. (N.m)
CRABI 780 960 1460 1460 43 17
HIII(3 ans) 1430 1380 2340 2120 68 30
HIII(6 ans) 1890 1820 3096 2800 93 42
HIII(5F) 2620 2520 4287 3880 155 67
HIII(50M) 4170 4000 6806 6160 310 135
HIII(95M) 5030 4830 8216 7440 415 179

TAB. 3.6 — Valeurs seuil et constantes de normalisation N;; de la réglementation FMVSS 208, hors

position
Efforts limites Constantes
Mannequin | Tension (N) | Comp. (N) | Tension (N) | Comp. (N) | Flex. (N.m) | Ext. (N.m)
CRABI 780 960 1460 1460 43 17
HIII(3 ans) 1130 1380 2120 2120 68 27
HIII(6 ans) 1490 1820 2800 2800 93 37
HIII(5F) 2070 2520 3880 3880 155 61
HIII(50M) 3290 4000 6160 6160 310 122
HIII(95M) 3970 4830 7440 7440 415 162

Pour évaluer le risque particulier lié au déploiement de 1’ airbag, Nusholtz [77] note en
2001 que le critere le plus fiable parait étre celui de la tension seule.

Autres critéeres Schmidt [100], suite a des essais sur SHPM et évaluation des lésions
apres chocs frontaux et obliques propose un modele de régression logistique permet-
tant de relier la probabilité de 1ésion aux variables quantitatives que sont I’ accélération
tangente, 1" age et le poids du sujet (Fig. 3.21):

2z =0.336 * Acc — 0.144 x Poids + 0.054 x Age

Pour un parametre z valant zéro, il trouve ainsi une probabilité d’ AIS2 de 75% et une
probabilité d” AIS1 ou 3 d’ environ 10%.
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F1G. 3.21 — Risque lésionnel en fonction de I’ accélération tangentielle de la téte, du poids, et de I’
age du suget (Schmidt [100])

3.4 Modeles Dynamiques

Malgré des avantages a long terme indéniables (cotut, paramétrage, acces a des infor-
mations autrement inaccessibles), il y a relativement peu de modeles dynamiques du
segment téte/cou qui soient publiés. Cela tient en particulier & une grande difficulté
de validation de ceux-ci, et les modeles qui suivent ne sont tous validés que pour un
ou deux cas particulier de choc (1" évolution 2002 de Halldin [37] n’ ayant pas été pu-
bliée & notre connaissance, mais étant présentée pour information). Les pages suivantes
présentent un état de I’ art des modeles numériques ayant vocation a 1’ étude du choc.

3.4.1 Modeles EF et corps rigides
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Auteurs [ELEINBERGER 93] [JAKOBSS50N 94] [DE JAGER 94]
[STEMPER 00] [LINDER 00] [VAN DER. HORST 27]

Segment Tat=-T1 Co-T1 Tate-T1

Type d’analyze et logiciel |30 3D 3D

Lingairz, statiqus 2t dynamique
DYNA-ID

Mon-lingaire, dynamique
MADVYMO (multicorps)

Non-lindairs, dynamiqus
MADYMO (multicorps)

Application Comprassion, choe frontal, étude |Cr2ation d'vn modéle dummy, étude | Choe frontal ot latéral, infleence de
de 'influence des caracteristiques |dz sensibilits = 13 réponss 1"activits muscnlaire
mécaniguas cindmatique 2 cartains paramétras
Compozants Vartabras Tite Vartébras, disques facattas
Elts postérisurs Mlatrices génsralizées da Ligaments
raidevr/amortizsement pour les
Dhzques Lizaments Wlnsrles
Lizaments Action dzs museles
Spécificités Tat= rizide Lizizons représentes par des rotules | Deux modéles -

+ matrices ginsralisées . Tatz ot vertsbres rizidas,
rassort gensralis2 3D pour las
disques, ligaments, articelations ot
. Weodéls datatlle awee lizaments,
disquas, articulations éataillés ot
comportement actif des museles.

Géométrie Simplifide : corps vertébral da Mlizz en position de [ROBBING 33] | Mise en position [WNISSAN & GILAD 34]

tvpe C3 pour tous les niveanx

Facattes articulairss : [PANIABRL 83]

Propriétéz mécaniques

E (Mpa) ¢

208 0.2 corps
34 045 dizque
34 045 facattes
20-35 049 lizaments

Optimization das caracteristiques sur
las r2sultats d= [DAVIDERON 53]
Utilization des mesurss de [PANTAERL
78], [EHEA 91], =t [O8VALDER 92]

. Llvscle zénsralize
antérizur : K=30 N/m

*  Muscle généralis2
postérizer : K=200 LN/m
C=13 Nzim

Wodsls global -

[CHANG 52], [PANTABI 86, 88, 91, 54],
[ODA 52], [SHEA 51], [WHITE &
PANTABI 20]

Modéls détaills :

Disques : VEL [MORONEY 58],
[PINTAR 6], Lizaments : VENL
[CHAZAL 83], [MYKLEBUST 85]

Niuseles - Lod d= Hill. Activation graduells

a partir d2 30 ms.

Chargement

1} Effort de 230 I¥ réparti
sur l2z condvles (200 ms)

2} Déplacement vertical
d= C1: 10 mm

3) Choc frontal 8g4 10,5

mis
Condition= aun limitez en | T1 finss Prasence d'vn appui-téts. Choe Choc frontal : 15g (16,6 m/s), Choc
déplacementz arrigre 3g (7T m/s) latéral : T2 (6.9 m's), imposds 3 T1
Détailz du modéls 1600 briques 8 nds pour chagus 14 pairss d= muscles spivant 1z plan
vertébra sagittal
Validation Eszais du WBEDL sur volontairss. |Essais sur volontairss dz Eszais dv NBDL sur volontairss.
Validation =n rotations dz la téte. |[DAVIDER0N 93] Validations en aceslération, déplacements
=t rotations dz la téts
Muztration

£ \
.Li.'l.f?rj
._?.".
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littératurs
Angls de CL/CT =257

C1 parallslz 2 C2
3% entrz chagus vertabre

Autenr [NITSCHE %4] [CAMACHO 97] [KROONENBERCG 97]
[HAPPEE 98]
Segment C1-c7 C0-T1 Medéle humain complat
Type d’analyze et logiciel |3D iD iD
Meon-lingairs Men-lindaire, dvnamiqus Men-lingairs, dynamique
PAM-CRASH NGRIDVLE-DYNA FARISIS, MADYMO (multicorps)
Application Détermination da critéras Etwde du choc en comprassion. Etude |Etede du choe frontal et arniére :
lgsionnels de sensibilits, Cinématiqus de la téte
Efforts dans le cou
Compozants Wartéhras Téat= Corps entier
Disques Vertébras
Facsttes. Lizaments Ressorts’amortisseurs généralisés
pour les articulations st lizaments
Specificitéz Modéle corps rigidas Mlembras traitss en corps ngides, savf le
torse et lz cou
O erinial diformable Liaizon gz 1"épavle modéliséa
Maintisn actif é2 la posture sous I’action da
la gravitation
CGéeometrie Simplifigs, basdz sur la Couvpes CT-%can Donnges géomatriques dimensionnallas :

30F percentile (baze dz donnses FLANSISE)

Propriétéz mécaniques

E(MMPa) v

Mlasses ot inertizs dédvites dz la
reconstrection

o Nlasses ot inertiss das

déplacements=

Choc latéral : Tg (6.9 m's)
Imposs a T1.

Vitesse imposdza 3.2 m's

T1 tlogués latéralement
Choe sur vne surfacs rigide
initialement 4 1 mum do erine,
suivant 3 orisntations

300 (3000 7y 023 os Fessorts'amortizssements généralisés | Différents sléments issues de RAMEIR
reprasentas par des solidzs de Kalvin
dans les 3 directions

100 04 disque [PANTABI 38], [MYERS 817, . Faidzurs ot amortizsaments
[EHEA 91]

25 04 cartilage E=5380 MPa Os crinial [PRASAD & KTNG 74], [DE JAGEE. 06]

500 04 cartilazs

2%52 lizaments

Conditionz au limites en |Choc frontal : 15z (16,86 m's) | Modélz positionns 2 'envers

Datailz du modéle

3417 nosuds, 1852 &lts.
briques, 82 élts. membrans

1313 ncends, 23 cibla: non-linsairas,
23 amortisseurs, 539 coques rigides,
448 coques déformablas

Corps rigtdes r2ligs par des hatsons

25 articulations pour le rachis.

Validation

Essais du WNBDL sur
wvolontairss. Walidations en

accélsration, déplacements 2t

Essais 2n comprassion dz
[PINTAR 89.95],
[NIGHTINGALE 21]

[MIGHTINGALE 51]

Eszais du NEDL [EWING 1968-1577]

Nluztration
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Auteur [YANG 98] [VAN EE 98] [HALLDIN 00,02]
Segment Tate-T1 Téte-T1 Téte-T1
Type d’analyze ot logiciel |30 3D 3D
Non-lingairs, dynamiqus Corps rigides, dynamique Neon-linsairs
L:DYNA DYNA3D

Application Choc en comprassion, choe | Tension Etvds de différants modes d'impact en
arrigre, infleence d'vn airbaz comprassion et &u niveas lésionnsl associs.
Cas particvlisr du choe sur 1= toit d'uvne
voiture
Compozants Tétz Tétz Os cortical, trabecvlaire
WVertébras Vertebras Dhsques (nucless, annulus)
Disques Lizaments Lizaments lindairss
Facsttes Wlsscles Crane =t sléments internss
Ligaments
hluscles
Spécificitéz Tétz déformable Disques modélisés par des solides | Maillage fin, prise =n compte des contacts
da Falvin et liaisons entrs C0 =t C2
WVertébras rigides Evolution 2002 : Muscles modélisés par des
cables.
Géométria Vertébres : IRM d’vn sujat Mopdéls d= [CAMACHOD 7] Maillags 3 partir d= CTscans
proche du 30° percentile
Mhlize en position :
[HARRISON 96]
Tissus mous - Ouvrages
d’anatomes
Propriétéz mécaniques Corps vertébral : Loi élastique] Muscles : Fittage da la loi de E (MPa) v
plastique E=15000 LPa contraction excentrique de
=023 [WMYERS 93] ot adaptation en
fonction de la section movenns
Arc postérieur © Idem E= 15000 cortical
4500 MPa
Facettes articulaires : 3600 500 trabeculaire
hIPa
=03 3 matrice annulus
Disque : Lod viscoslastique 30.6 fibras annulus

pour l= nucles

Lizaments : [CHAZAL §3],
[MYELEBUST 28]

ALL :E=114NPa =04

1 nucléus

Conditions au limitez en

*  Choe en compression :

Téte bloguée verticalement,

Impacts dz 1a téte sur corps rigides ot

deplacements [WIGHTTNGALE 57] avecr divers daprés da liberta déformables
laissss libras specessivement
. Choc arriére : Déplacement impose a T1
8z (6.7 m/s)
Détailz du modéle 7351 elts. (tate), 11458 =lts. |24 paires de muscles av total 4560 elts.

{cou)

dont B0 lts cibles en tension

Auw total - 172 ressorts non-

Validation Essais du NBEDL, Comportement d= chaqus UF Statiqus [PANIABI 88], comprassion UF
[NIGHTINGALE 577 =t de la | fitt2 sur les résultats [LIU 807, [HALLDIN 98]
Dulez University expérimentarx d= [VAN EE 00]
[WINKELSTEIN]
Comprassion rachis complat
[WIGHTINGALE 96], [NIGHTINGALE
o7]
Mlustration
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3.5 Discussion

Dans ce chapitre nous avons tenté de mettre en avant la notion de risque lésionnel
pouvant survenir lors d’ un whiplash, mais aussi de déterminer les possibilités d’ éva-
luation de ce risque dans le cadre de 1’ utilisation d’ un modele éléments-finis. Des
résultats expérimentaux concernant la localisation et les mécanismes de ces lésions ont
été proposé pour différents types de choc, nous paraissant pouvoir remplir ce role de
source de validation. Des criteres globaux extraits de la littérature ont également été
présenté, et bien que leur utilisation nous semble présenter un intéret moindre pour
une tentative d’ explication de mécanismes lésionnels, celle-ci parait a plus long terme
nécessaire afin de mettre en relation nos résultats avec les protocoles effectivement
utilisés dans 1’ industrie.

La présentation des modeles dynamiques existant a I’ heure actuelle nous semble quant
a elle mettre en relief le caractere novateur d’ une utilisation d’ un modele éléments-
finis dans le cadre d’ une exploration fine du risque lésionnel de divers tissus du cou
lors d” un choc.
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Prise en main et amélioration des
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4.1 Introduction

Le choix d’ une stratégie d’ étude des phénomenes lésionnels du cou en choc au LBM
reposait au début de ce projet sur I’ existence de 3 modeles éléments-finis spécifiques du
rachis cervical, formant une base solide d’ exploration. Deux modeles quasi-statiques
en grands déplacements, développés pour le code de calcul Ansys, était validés pour
des sollicitations classiques en moments suivant les 3 plans anatomiques, I’ un modé-
lisant le comportement d’ une unité fonctionnelle du rachis cervical inférieur (Maurel
[59]), I autre celui du rachis cervical supérieur (Véron [116]). Le dernier modele, sur I’
exploitation duquel a porté la majorité du travail présenté dans ce document, carac-
térisait quant a lui le comportement du rachis cervical en situation de choc suite aux
travaux de Dauvilliers [20] puis Bertholon [8]. Nous présentons ici une synthese des
caractéristiques de ces modeles ainsi que le travail de prise en main et d’ amélioration
effectué.
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4.2 Modeles quasi-statiques

La premiere partie de notre travail a concerné I’ étude de la faisabilité de simulations en
comportement du rachis cervical complet sous un code de calcul implicite. L” objectif de
ce travail était de construire un modele fin du rachis cervical, pour lequel les données du
modele dynamiques, plus grossier en termes de maillage, auraient pu servir d’ entrées
pour une étude détaillée des sollicitations disco-ligamentaires.

4.2.1 Modele de rachis cervical inférieur - RCI
4.2.1.1 Description du modele initial

Les caractéristiques détaillées de ce modele sont présentés en annexe, la finalité de
celui-ci étant 1’ étude de 1’ influence de parametres géométriques tels la forme et I’
orientation des surfaces articulaires sur le comportement.

Géométrie Le modele initial du LBM consiste en un modele géométrique paramétré
de chacune des vertebres C3 a C7, basé sur une étude morphométrique exhaustive de
la littérature ainsi que de ses propres mesures. Le maillage des vertebres et des disques
est réalisé par des éléments volumiques a 8 noeuds. Les fibres des ligaments commun
antérieur, commun postérieur, inter et sus-épineux, du ligament jaune ainsi que les
fibres croisées de I’ annulus sont représentés par des éléments cables.

Comportement mécanique Une différenciation a été faite sur les caractéristiques
mécaniques entre 1’ os cortical et spongieux, ainsi qu’ avec les lames, processus épineux,
articulaires et transverses. Le comportement utilisé est élastique linéaire isotrope. Cette
meéme relation de comportement est utilisée pour le disque , modélisé en bloc. Les
ligaments sont modélisés par une loi bilinéaire, prenant en compte une prédétente,
basée sur I’ hypothese du comportement type en courbe sigmoide. Le contact entre
facettes articulaires est pris en compte par des éléments point-point avec un coefficient
de pénalité de 1000 N/mm. Afin de prendre en compte la rigidification des disques
due au rapprochement possible des processus unciformes, des contacts sont également
modélisés a ce niveau, avec un coefficient 10 fois plus faible.

Validations La validation de ce modele avait été effectuée en comparant les am-
plitudes de mobilités principales, de mobilités couplées et de raideur aux résultats
expérimentaux de Moroney [69], Pelker [91] et du LBM 2. La modélisation d’ une pou-
lie a permis de simuler les sollicitations en couple pur, de 0 a 2 N.m, dans les trois plans
définis précédemment, appliquées a la vertebre supérieure lors de ces expérimentations.
L’ allure des courbes de comportement a également été comparée a ces résultats, et

2. Cressend C., Etude expérimentale du comportement du rachis cervical, Projet de fin d’ études,
ENSAM CER Paris, 1991-1992
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malgré des variations notables entre unités fonctionnelles, le comportement du modele
a été jugé cohérent.

4.2.1.2 Amélioration du modele

Dans une démarche qualité et afin de faciliter une compatibilité future des différents
modeles du LBM, les noeuds des différents niveaux cervicaux ont tout d’ abord été
renumérotés. Des contacts surfaciques, permettant une réorientation éventuelle ont été
ajoutés en remplacement des éléments point-point. Cing vertebres moyennes ont été
mises en position (continuité de la courbure et respect des jeux inter-articulaires) afin
de permettre la construction d’” un rachis cervical complet par 1’ intégration du modele
de rachis cervical supérieur (Cf. modele complet, Fig. 4.12). Le comportement des
unités fonctionnelles ayant été validé lors du travail de N. Maurel, seule la faisabilité
des calculs a été évaluée, lors de simulations de flexion-extension.

4.2.2 Modele de rachis cervical supérieur - RCS
4.2.2.1 Construction du modele

Des données détaillées conceranant ce modele sont proposées en annexe. La géométrie
du modele initial construit par S. Véron (Fig.4.1) était basée sur la géométrie moyenne
de 6 vertebres seches acquises au moyen du systeme de pointage magnétique Fastrak. L’
objectif principal de ce modele était avant tout la compréhension des facteurs influant
sur le comportement et la cinématique particuliere de cette région du rachis, il s’
agissait donc d’ un modele surfacique non fermé, en particulier pour ce qui concernait
la géométrie de I’ écaille de CO. Cette géométrie n’ étant pas symétrique et ne se prétant
pas a une modélisation volumique future, nous avons donc choisi de reconstruire un
modele moyen symétrique du rachis cervical supérieur (Fig. 4.2).

F1a. 4.1 — Modéle initial (vues de profil et de dessus du modéle de S. Véron)
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Chapitre 4. Prise en main et amélioration des modéles existants

F1G. 4.2 — Modéle de rachis cervical supérieur (Vertébres C1, C2 et RCS complet)

Géométrie Celle-ci se base sur la géométrie moyennée et symétrisée des mesures sur
vertebres seches obtenues par Véron [116]. La forme des surfaces articulaires se base
sur son étude et conserve celle du modele initial, a savoir: surfaces C0-C1 se situant
sur une portion de sphere, surfaces C1-C2 se situant sur des portions de cylindres.
Le plateau inférieur est maillé afin de pouvoir étre relié au modele de rachis cervical
inférieur. Les ligaments conservent les mémes lieux d’ insertion que ceux du modele
initial

Comportement mécanique Les caractéristiques mécaniques du modele initial sont
conservées. Les contacts sont remplacés par des contacts de type surfacique autorisant
une réorientation du contact en grands déplacements.

4.2.2.2 Validation du modéle

Comme remarqué dans le premier chapitre, la modélisation du RCS se heurte a une
difficulté majeure, due a sa grande mobilité. Les zones neutres observées autour d’
une position moyenne correspondent a des zones d’ équilibre instable, ou une petite
perturbation entraine un déplacement important. Le cas du couplage en rotation axiale
lors d’ une sollicitation en inflexion latérale illustre bien ce probleme: contrairement
au cas de la flexion qui n” entraine pratiquement pas de couplage d’ autre mouvement,
I" inflexion induit une rotation importante (de I’ ordre de 25 degrés) au niveau de
C1C2 (Fig.4.3). De plus, cet équilibre ne dépend que du contréle musculaire, comme
le montre par exemple notre impossibilité a conserver une position horizontale de la
tete lors d’ un assoupissement en position assise. Sur le plan mécanique, 1" application
de la méthode des éléments-finis au principe des puissances virtuelles dans le cas de
grands déplacements implique 1’ utilisation d’ une formulation incrémentale du PPV
et d’ une méthode d’ itération (Dans notre cas, la méthode de Newton-Raphson)
permettant d’ approximer le champ de déplacements solutions entre deux incréments.
La convergence de cette méthode numérique est fortement liée a la stabilité propre de
la structure et elle est donc particulierement difficile & obtenir dans le cas d” un modele
RCS non stabilisé par la présence des muscles et des autres tissus mous du cou. Notre
objectif était donc d’ améliorer a la fois le comportement mais également la stabilité
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Fic. 4.3 — Couplage en inflexion lors d’ un mouvement de flexion et couplage en
rotation lors d’ un mouvement d’ inflexion, mobilités maximales moyennes par unité
fonctionnelle, d’ aprés Wen [119])

F1a. 4.4 — Simulation en flexion/extension

Grace a I’ utilisation de nouveaux éléments contacts surface-surface, les simulations
(Fig. 4.4, 4.5, 4.6) en flexion, extension, inflexion latérale et torsion axiale ont pu étre
réalisées suivant le protocole de Watier [118], ou la vertebre C2 est fixe, et ol un
couple est imposé a CO par incréments de 0 a 1,5 N.m, en une demi-journée sur sta-
tion Pentium IIT 1GHz. La difficulté de convergence a néanmoins nécessité une gestion
dynamique des pas de chargement et des propriétés de contact. Afin de pouvoir éven-
tuellement comparer les résultats cinématiques a ceux de la littérature, une interface
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’b'lr

Fia. 4.5 — Simulation en Inflexion latérale

&9
=

F1G. 4.6 — Simulation en torsion aziale

62



4.2. Modéles quasi-statiques

graphique a été développée sur la base de la synthese de S. Véron?3. Celle-ci nous per-
met de déterminer les rotations et translations relatives de deux solides dans 1’ espace
interprétés dans un repere d’ interprétation fixe ou mobile, suivant une séquence d’
axes quelconque. Ainsi, nos résultats ont pu étre comparés a ceux de Watier [118] et
Wen [119] pour les mobilités principales et zones neutres et a Véron [116] et Watier
[118] pour I’ allure des courbes et les couplages. Les résultats suivants sont les rota-
tions relatives de la vertebre supérieure par rapport a la vertebre inférieure suivant la
séquence XYZ, exprimées dans le repere initial SRS (X vers I’ avant, Y vers la gauche,
Z vers le haut) de la vertébre supérieure.
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Fi1a. 4.7 — Comportement du modéle RCS en sollicitation d’ Extension / Flezion

Comme pour le modele de Véron [116], il est apparu que le comportement du modele
était globalement cohérent avec la littérature en ce qui concerne les mobilités princi-
pales et zones neutres (Cf. comparaison avec résultats expérimentaux-Fig. 4.11). Les
mobilités en flexion de C1 par rapport a C2 et d’ inflexion sont néanmoins faibles par
rapport a 1’ enveloppe des moyennes de cette méme figure. Les mobilités couplées sont
également cohérentes, sauf pour ce qui concerne la mobilité de rotation axiale induite
par une sollicitation en inflexion latérale qui n’ atteint que 7 degrés alors qu’ elle est
voisine de 25 degrés dans la littérature (Watier [118]). Ce dernier auteur ayant re-
marqué que les conditions initiales (notamment le positionnement) avaient une grande
influence sur ce couplage, nous avons simulé le cas ou le couple d’ inflexion contenait
une petite composante de torsion axiale en tournant la poulie induisant le couple sur
le modele de 5 degrés dans le plan local YZ de CO0. Les résultats mettent en évidence
que cette composante suffit a engendrer un couplage en rotation de 25 degrés, celui-ci
provenant essentiellement de 1’ étage C1C2.

3. Interprétation des mouvements dans |’ espace, document interne LBM

63



Chapitre 4. Prise en main et amélioration des modéles existants

./ CO/C1
15 | : : i :

. Rot. droite.

I] droite
. Flex.

10

&n
+

Rotation (deg)
2
L

]
'

N
S

[
a

[
a
v

05 1 15 2
Moment (N.m)

.lc1cz

b AL droite.

Rotation (deg)

0 i T

T S S S S —
| | | i

P

0 0,5 1 1,5 2

Moment (N.m)

Moment (N.m)

Fi1G. 4.8 — Comportement du modéle RCS en sollicitation d’ Inflexion Latérale
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Fi1Gc. 4.9 — Comportement du modéle RCS en sollicitation de Rotation Axiale
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Fi1G. 4.10 — Comportement du modéle RCS en sollicitation d’ Inflexion Latérale, lorsque
le couple de chargement est tourné de -5 degrés autour de I’ axe Y de CO

65



Chapitre 4. Prise en main et amélioration des modéles existants

05 05"
o
0¢-
0z
(8861)  (1661)  (z661)  (1661)  (266L)  (266L)  uoioA o (1661) L o1~
epo 028U usm Jane 3|3 02suU) H A v DM@ﬁ%{
Lo . . . \ . .
- oL oL co | UONIBIOY
0z
0¢
oy
0s 0S 0s
(4 0c 0z
(1661)—tz66+—(L661) —TiZ66b tre6t)
D qefuey epo 09suD)| uam 02su)
I UOIXa[Juy
ol V4 -0z -0z
o o or
0¢- (>4
0z
(661 (z66H) rov
09su) uapm
UOISUIIXH
vl UOIX9[]
114 02
(11 o¢

¢O10 120D 7000

F1a. 4.11 — Comparaison des mobilités totales (ROM) obtenues avec celles du modéle

é’%@'tiale de Véron [116] et les résultats expérimentaux de différents auteurs



4.2. Modéles quasi-statiques

4.2.3 Modele complet
4.2.3.1 Construction

La construction du modele complet se base sur les deux modeles précédents. Le modele
RCS a servi de base a la mise en position, les facettes supérieures de C2 étant placées
a I’ horizontale. Le modele RCI a ensuite été tourné afin de respecter la congruence
des facettes C2/C3 et une courbure continue du rachis. Le disque C5C6 ainsi que les
plateaux vertébraux associés ont ensuite été déformés par krigeage (Cf. Chapitre IV
et Trochu [113]) pour s’ adapter parfaitement & 1" espace intervertébral entre C2 et C3
(Fig. 4.12). Les ligaments de I’ arc postérieur, ainsi que les ligaments commun antérieur
et postérieur ont ensuite été ajoutés dans la continuité de ceux des étages inférieurs.

Fic. 4.12 — Vue de face et de profil du modéle de rachis cervical sous Ansys, disque
C5C6 et disque C2C3 krigé.

Des simulations de flexion et extension ont été réalisées en imposant des moments de
flexion et d’ extension a C0, mais il ne nous a pas été possible de dépasser quelques
degrés de mobilité en raison d’ un temps de calcul et de difficultés de convergence
importants. Ceci nous a amené d’ une part a sous-structurer le modele, améliorant
la vitesse, mais au prix d’ une modification notable du comportement du modele
par une rigidification artificielle des vertebres (Fig. 4.13), et d’ autre part a effectuer
des simulations en sollicitant le modele en déplacements pour tenter d’ améliorer la
convergence des calculs.

Ces dernieres tentatives n’ ont pas été concluantes et il apparait nettement que dans
I’ optique d’ une utilisation future de ce modele sous un code de calcul implicite,
une stabilisation plus important de I’ ensemble du rachis cervical est nécessaire, que
ce soit numériquement en ajoutant des éléments stabilisateurs de faible rigidité, ou
physiologiquement en ajoutant les tissus mous du cou.
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Fic. 4.13 — Comparaison du comportement de I” UF C5C6, non sous-structurée et
sous-structurée

4.3 Modele dynamique

4.3.1 Modele initial LBM-LAB

Une description complete de ce modele est faite dans la these de N. Bertholon (Bertho-
lon [8]) et nous ne reprenons ici que les éléments les plus importants de sa construction.

4.3.1.1 Géométrie

La géométrie du modele constitue la représentation d’ un ensemble téte/cou humain
du 50™¢ percentile, dans la position assise de référence décrite par Robbins [96]. La
morphomeétrie des vertebres cervicales et des disques intervertébraux est extraite de
Maurel [59] et Panjabi [88]. La géométrie de la téte est celle d'un mannequin Hybrid 111
et celle des muscles et tissus mous provient du projet Visible Human (of Medicine [80]).
Ces différents tissus sont ensuite modélisés par des éléments volumiques, en remarquant
nénmoins que pour des raisons de temps de calcul les liaisons C0-C1 et C1-C2 sont
modélisées par des ressorts-amortisseurs généralisés. Les autres tissus sont représentés
par des éléments membrane 2D pour la peau et par des ressorts non-linéaires pour
les capsules articulaires, le ligament jaune et les ligaments inter et supra-épineux. Les
contacts sont finalement pris en compte entre les surfaces articulaires ainsi qu’ entre
les apophyses épineuses.

4.3.1.2 Caractéristiques mécaniques et d’ inertie

Les propriétés mécaniques utilisées dans la modélisation avec le code explicite Radioss
proviennent de la littérature et son décrites en détail dans le document de Bertholon.
Nous les rappelons ci-apres. Pour limiter le temps de calcul, les vertebres et la téte
sont modélisées par des corps rigides. Les disques intervertébraux ont un comporte-
ment visco-élastique pour lequel un Module d’ Young statique de 10 MPa, estimé par
Moroney [70] et Kelley [51] est utilisé. Les ligaments et capsules articulaires sont mo-
délisés par un comportement bi-linéaire en tension avec amortissement, ces données
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provenant des études statiques de Chazal [17] et Myklebust [73] et de I’ étude dyna-
mique de Yoganandan [129]. Un comportement viscoélastique non-linéaire a été pris
en compte pour les deux ressort-amortisseurs 3D généralisés entre C0/C1 et C1/C2.
Les courbes de comportement statique proposées par Goel [34], Panjabi [87] et Wa-
tier [118] ont été injectées dans le modele avec un amortissement en rotation de 0,5
N.m.s/rad, valeur donnée par Chang [16]. En ce qui concerne les muscles, seul le com-
portement passif a été modélisé, I’ hypothese d 'un sujet non conscient du choc et
d” un temps global de réaction musculaire compris entre 150 et 200 ms (Foust [28],
Schneider [101], Szabo [110] et Ono [83]) ayant été retenue. La loi de comportement
utilisée est anisotrope (prenant en compte la direction des fibres) et linéaire avec un
module de décharge prenant en compte le phénomene d’ hystérésis au sein de ces tis-
sus. Les valeurs associées proviennent de Myers [72] et McElhaney [64] ainsi que de
Van Ee [114] pour les propriétés cadavériques. Les tissus mous sont modélisés par une
loi viscoélastique isotrope. Les propriétés non-linéaires de la peau sont quant a elles
extraites de la synthese de Haut [43] sur les tissus biologiques. Une densité moyenne de
1000 kg/m? est utilisée pour ces tissus mous. Les propriétés de masse et d’ inertie de
la téte sont injectées sous forme d’ un corps rigide et correspondent a la moyenne des
valeurs de Becker [5], Walker [117], Reynolds [94], Beier [6] et McConville [61], et lors
des simulations les instrumentations portées par les sujets ont été prises en compte.

4.3.1.3 Validations

Afin de valider le comportement du modele, une base de données a été construite. Elle
est constituée d’ une sélection de tests in-vitro, sur chariot ou véhicules, pratiqués sur
SHPM ou volontaires et se base sur la clarté du protocole expérimental, la précision de
définition des conditions aux limites, la nature des résultats disponibles et la faisabilité
d’ une simulation associée. Pour chaque configuration d’ essais, des corridors expéri-
mentaux ont été définis, en retenant les valeurs minimale et maximale permettant le
tracé de courbes enveloppe, ainsi que la valeur moyenne et 1’ écart type. Le protocole
de validation inclut des résultats de Wen [119] et Watier [118] sur unités fonctionnelles
sollicitées en statique, des essais sur volontaires et SHPM du Naval BioDynamics La-
boratory (Ewing [27], également rapportés par Dauvilliers [20]) en chocs frontal, latéral
et oblique, des résultats de mertz, cité par Prasad [92], de Kallieris [47] et d’ essais
effectués par Bertholon [8] au CEESAR (Centre Européen d’ Etude de la Sécurité et
d’ Analyse des risques) pour le cas du choc arriere. A cela s” ajoutent les résultats de
tests in-vitro de Nightingale [75], Nightingale [74] et Myers [71] en compression et tor-
sion, choisis afin de valider le comportement en termes de réponses et de mécanismes
lésionnels du modele. Les résultats lésionnels de Wismans [124], reproduisant avec des
cadavres les essais en choc frontal a 15g du NBDL viennent compléter cette liste déja
importante de sources d’ évaluation. Afin d” approcher au mieux le comportement une
étude de sensibilité par plans d’ expérience a finalement été menée pour déterminer
certaines caractéristiques dynamiques, permettant 1’ obtention d’ un modele dont le
comportement était globalement validé pour les types de choc décrits ci-dessus. La
comparaison de la cinématique locale des vertebres en choc arriere faisait néanmoins
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apparaitre des différences notables de comportement avec les résultats expérimentaux
du CEESAR. Des modifications apportées par Bertholon [8] on néanmoins permis de
valider finement ce dernier modele en choc arriere, au détriment du comportement
pour les autres types de choc.

4.3.2 Affinage du modele
4.3.2.1 Modeéle lésionnel validé en omni-directionnel

Le premier objectif lors de la prise en main de ce modele a été de regrouper les deux
versions décrites ci-dessus en un modele unique qui puisse étre validé a la fois en choc
arriere mais également pour les autres directions d’ impact. A cet effet les modifications
apportées furent les suivantes:

— Prise en compte de la cavité buccale par des éléments de raideur plus faible
— Prise en compte de la trachée par des éléments plus raides

Ces modifications nous ont permis d’ aboutir a un compromis, ¢’ est a dire un modele
dont le comportement global de la téte soit acceptable dans toutes les directions et
dont le comportement local (Rotations de C0/C2, C2/C5 et C5/T1) en choc arriere
soit qualitativement cohérent (Fig. 4.14) comparativement au corridor expérimental.

Téte J G2 czice ce/T1

)
p—

Rotati ons (degres)

10

‘ ‘ -4 : : 10
SBOLNL L B 16500 CE. .0 v SBOLAL LD B0 1B% .00 ol T R-LTT PR RN R 1B2.000 el ) o

F1a. 4.14 — Rotations intervertébrales en choc arriére a 10,8 km/h, modéle initial (a)),
modele modifié (b))

On retrouve ainsi le comportement local décrit par exemple par Ono [81], avec une
flexion initiale relative du rachis cervical supérieur (Fig. 4.15).

Afin d’ avoir acces aux efforts et moments intravertébraux, les vertebres C3 a C7 ont
été séparées en une partie supérieure et une partie inférieure, et des ressorts généralisés
de grande rigidité ont été insérés au centre du corps vertébral entre ces deux demi-
vertebres. Nous avons donc ainsi acces aux efforts et moments transitant au sein de ces
corps vertébraux, ainsi qu’ a ceux transmis par les deux articulations COC1 et C1C2.
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F1G. 4.15 — Ensemble des rotations intervertébrales, choc arriére a 25 km/h

4.3.2.2 Affinage des caractéristiques mécaniques

Les courbes de comportement des ligaments du modele initial étaient construites sur
les données de Myklebust [73]. En se basant sur une forme sigmoide de ces courbes
(Fig.2.18) ainsi que sur les données a la rupture (Point C des courbes sigmoides) de
cet auteur, Bertholon [8] proposait un comportement bilinéaire moyen pour chaque
ligament, quel que soit le niveau cervical ou la longueur initiale des cables (Fig. 4.16).

Littérature 200 F(N)
—r— LIE modéle
—4— L) modéle

—0— CAmodéle 150 4

100 4

Algt. (mm)

-5 0 5 10

F1G. 4.16 — Relation Force-Allongement des ligaments du modéle dynamique initial

Un travail récent, di a Yoganandan [128], nous a permis de prendre en compte la lon-
gueur initiale des fibres modélisées au sein du modele dans la perspective d” adapter les
caractéristiques mécaniques a la géométrie initiale du modele et de pouvoir comparer
les simulations de différentes morphologies entre elles. Notre démarche pour ce faire a
été la suivante:

— Choix de caractéristiques géométriques moyennes pour chaque ligament (section,

71



Chapitre 4. Prise en main et amélioration des modéles existants

longueur initiale) dans la littérature. En raison d’ une définition claire des lieux
anatomiques ayant servi a définir ces longueurs, seules les mesures de Yoganandan
[128], (Fig. 4.17) nous ont paru exploitables.

A partir des contraintes et déformations a la rupture moyennes du méme auteur,
définition de la courbe de comportement sigmoide (définition des 3 points A,
B, C) moyenne en Effort/Allongement par ligament, différenciée entre C2-C5 et
C5-T1 (Fig. 4.18).

Division par le nombre de fibres du ligament modélisé pour obtenir une courbe
de comportement moyenne par fibre, entre C2 et C5 ou C5 et T1.

Calcul d’ une longueur moyenne de fibre de chaque ligament du modele par étage,
et multiplication de la courbe de comportement moyenne par le ratio entre cette
longueur et la longueur moyenne de la littérature, pour obtenir une courbe de
comportement par étage.

Longueur et section

C2C5

Aire (mm2) L {mm) Populati C5T1 Aire (mm2) Longueur (mm) Population

LCA
LCP
LJ
LIE
CA

1.1 18.8 12 LCA 121 18.3 11
1.3 19 1" LCP 14,7 17.9 11
46 8.5 10 L 459 10,6 12
13 10,4 13 LIE 134 9.9 11
422 6.92 4 CA 495 6.72 4

F1G. 4.17 — Caractéristiques géométriques des ligaments, d’ aprés (Yoganandan 2001)

Cette démarche se base sur les hypotheses suivantes :

— Zone de comportement élastique linéaire des ligaments permettant de calculer

K = £5
Lo -
On postule que la section moyenne du ligament est répartie de maniere égale

entre chaque fibre.
En toute rigueur, et en raison d’ écarts importants dans les longueurs de chaque
fibre d” un méme ligament par étage, une courbe de comportement aurait diu
étre associée a chaque fibre mais en raison de sa complexité, cette possibilité n’
a pas été retenue.

Les caractéristiques géométriques moyennes ayant servi de base a ces calculs, ainsi que
valeurs caractéristiques aux points A, B et C pour chaque ligament sont données en

Annexe.

4.3.2.3 Affinage du maillage

Au cours de notre projet et suite a I’ étude de I’ influence de la courbure cervicale
présentée dans le chapitre IV, il est apparu qu’ une modélisation plus fine des disques
intervertébraux était nécessaire si I’ on voulait inclure ceux-ci dans 1’ évaluation du
risque lésionnel. A cette fin, nous avons décidé de transférer la modélisation fine du
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modele quasi-statique au modele dynamique, en adoptant la démarche suivante pour
chaque disque intervertébral :

— Calage en position des vertebres supérieure et inférieure du modele Ansys sur les
plateaux respectifs du modele Radioss.

— Mise a I’ échelle de ces vertebres sur celles des plateaux vertébraux du modele
Radioss.

Déformation par krigeage du disque Ansys sur les vertebres ainsi créées, les points
de controle étant les noeuds des plateaux vertébraux, en imposant une variation
du ratio entre hauteurs postérieure et antérieure du disque cohérente avec la
littérature (Yoganandan [128]), Cf. Fig.4.19.

Collage des disques ainsi créés au modele dynamique par passage des noeuds des
plateaux vertebraux en corps rigides liés aux vertebres Radioss.

— Les fibres de 1" annulus sont également transférées, afin de rigidifier le disque et
d’ éviter de trop grandes déformations de celui-ci.

Hauteur moyenne (mmy} Modéle

Miveau Min M ax May Hpost Hant

C2C3 38 5.8 48 4,08190003 55974678
C3Cc4 4.5 6 5,25 4.,39805723 6,12072424
C4ChH 4.6 6.5 5.55 4,56519307 6,43664927
C5C6 4.2 7.2 5.7 4,60035338 6.40673015
CeCY 5 (8] 6,25 52736439 7.13188941
C7T1 45 7.2 5.85 5,05643187 6,66401593

F1G. 4.19 — Hauteur comparée des disques entre modéle affiné et littérature (Yoganan-
dan [128])

Le transfert nous a également permis de modéliser les ligaments vertébraux communs
antérieur et postérieur, divisés respectivement en 9 fibres pour le LCA et en 5 pour
le LCP. Les caractéristiques mécaniques de ces fibres sont données en annexe avec I’
ensemble des données ligamentaires.

4.3.2.4 Validations
Des validations ont été menées en introduisant les modifications proposées ci-dessus,

tout d’ abord avec ligaments seuls, puis avec 1’ ensemble des modifications.

Validation du modéle omni-directionnel Ces validations (comparaison des ré-
sultats de simulation aux corridors expérimentaux pour les quatre types de choc rete-
nus) sont proposées sur les figures suivantes (Fig. 4.20, 4.21, 4.22). Le temps de calcul
sur station Xeon 2,3 GHz pour une simulation est d’ une dizaine de minutes.
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F1G. 4.22 — Résultat comparés des simulations et corridors expérimentauz du NBDL en choc latéral

a 79 pour le modéle générique omni-directionnel. Les déplacements sont en mm, les rotations en

degrés, les accélérations en g et les accélérations angulaires en rad/s*.
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F1G. 4.23 — Résultat comparés des simulations et corridors expérimentaus du NBDL en choc oblique
a 10g pour le modéle générique omni-directionnel. Les déplacements sont en mm, les rotations en

degrés, les accélérations en g et les accélérations angulaires en rad/s*.
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4.8. Modéle dynamique

Prise en compte des nouvelles propriétés ligamentaires Des simulations en
choc arriere, frontal et latéral ont été effectuées, pour lesquelles peu de différences
cinématiques ont été observées. Des différences plus importantes ont été observées sur
la répartition des allongements et déformations ligamentaires, ainsi que sur celle des
efforts et moments le long du rachis, mais la forme des distributions n’ est par contre
pas influencée (Fig. 4.24).

1 L [ _—
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B Modéle ligaments

Fia. 4.24 — Choc frontal 259, a) Allongement du ligament jaune (mm), b) Moment
d’extension-flexion (N.m) le long du rachis cervical, pour le modéle initial et le modéle
avec nouveau comportement ligamentaire

Prise en compte de I’ ensemble des modifications Une validation quasi-statique
en flexion /extension, inflexion latérale et torsion axiale a tout d” abord été réalisée afin
d’ adapter les caractéristiques mécaniques des disques a la présence des ligaments com-
muns antérieur et postérieur ainsi que des fibres de I’ annulus. La Figure 4.25 présente
les résultats comparés des simulations aux corridors expérimentaux des études de Wen
[119] et Watier [118].

Cette validation nous a permis de redéfinir les caractéristiques du disque de maniere
suivante :

— La densité du matériau a été diminuée a 9.107* kg/cm3, afin de compenser la
masse supplémentaire due aux fibres.

— Les modules de compression, de cisaillement a court et a long terme ont été divisés
par deux, prenant respectivement les valeurs suivantes: 16, 3.5, 1.75 MPa.

— Les fibres de I” annulus ont un comportement linéaire en tension avec amortis-
sement, la raideur des fibres antérieures et postérieures est de 10 N/mm, celle
des fibres latérales prend en compte la région unciforme avec une raideur de 2
N/mm.

Puis les simulations de choc arriere, frontal et latéral ont été effectuées, avec des
modifications parfois significatives de la cinématique, mais néanmoins cohérentes au
regard des corridors de validation. Un exemple de simulation en choc frontal a 15g du
NBDL est proposé Fig. 4.26. Notons que 1" affinage du maillage entraine un temps de
calcul plus long, de I’ ordre de 1" heure.

79



Chapitre 4. Prise en main et amélioration des modéles existants

Plexioq{]_ixtension Inﬂexigﬂn Latérale Rotation axiale
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Fi1G. 4.25 — Comparaison des résultats de simulations quasi-statique aux corridors de
Wen [119] et Watier [118] pour les 3 sollicitations en moments
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T=0ms 95 ms

285 ms 345 ms

Fi1G. 4.26 — Visualisation du comportement du modéle prenant en compte I’ ensemble
des modifications : cas du choc frontal
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4.4 Discussion

Ce chapitre appelle plusieurs remarques. Nous tenons tout d’ abord a souligner qu’
un travail important de validation avait été fourni sur chacun de ces modeles avant le
début de ce projet. Pour cette raison, nous avions des 1’ abord la possibilité et la chance
d’ utiliser ces modeles, et en particulier le modele dynamique, dans une optique ex-
ploratoire et prédictive. Pourtant, il nous est apparu tres vite que la personnalisation,
sinon mécanique du moins morphologique des modeles, constituait un point nécessaire
de I’ évolution des modeles dans le cadre d’ une "contribution a1’ étude du comporte-
ment en choc”. Le choix d’ une reconstruction du modele RCS allait dans ce sens. Sa
validation nécessite a notre avis d’ étre poursuivie, mais son intégration au sein d’ un
code explicite peut des maintenant étre envisagée afin d” explorer plus précisément les
lésions spécifiques de ce niveau cervical.

En ce qui concerne le modele dynamique, il paraissait primordial de ne conserver qu’ un
seul modele, quitte a ce que celui-ci soit moins proche des résultats expérimentaux sur
un type de choc particulier, mais que son utilisation en tant qu’ outil prédictif puisse
étre envisagée quel que soit le choc. Les transformations apportées, au niveau de la
modélisation ligamentaire ou discale, méritent également un travail d’ optimisation,
mais vont également dans le sens d’ une possibilité d’ étude plus fine des mécanismes
lésionnels.
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Evolution de la modélisation vers la
personnalisation
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5.1 Introduction

Cette évolution s’ est faite en deux temps, en commencant par la création d’ un mo-
dule de paramétrisation de la courbure cervicale et des facettes articulaires du modele,
en réponse aux constats présentés dans la section suivante. Puis, un module de per-
sonnalisation complet de la géométrie a été développé, en se basant sur 1’ outil de
reconstruction par stéréo-radiographie développé au LBM durant ce projet.
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5.2 Prise en compte de la courbure cervicale

5.2.1 Problématique

Bien que la grande majorité des auteurs s’ accordent a définir une courbure normale
lordotique du rachis cervical, un certain nombre d’ études, liées ou non au whiplash,
constatent une grande variabilité de courbures cervicales chez le sujet asymptomatique.
Certains auteurs, comme Gay [33] dans une synthese sur 1’ évaluation de la courbure,
vont jusqu’ a estimer que des courbures droites ou cyphotiques, bien que rencontrées
régulierement suite a un whiplash, pourraient n’ étre que des variations normales de
la courbure ou dues au protocole radiologique. A contrario, Harrison [39] et Harrison
[41] réfute ces deux arguments et estime que ces courbures sont liées a 1’ histoire du
patient. Nous baserons notre travail sur les résultats de Matsumoto [58] ou Takeshima
[111] qui trouvent une proportion respective de courbures non lordotiques (droites ou
cyphotiques) de 36 et 38% pour un échantillon de sujets asymptomatiques conséquent
(plus de 400) en position debout. La position assise est peu étudiée au niveau cervical
et nous n’ avons trouvé que les travaux de Robbins [96] ou de Black [9] qui puissent
nous fournir une indication de la configuration du cou dans cette position. Dans son
étude, limitée a un échantillon de 30 sujets jeunes (22-45 ans), Black montre qu’ une
flexion, a la fois du RCI et du RCS, est effectuée en position assise droite. Notons
que Harrison [40] estime qu’ une translation de la téte vers 1" avant s’ ajoute a cette
flexion. De ces résultats, il nous est en tout cas apparu que I’ étude de I’ influence de la
courbure pouvait étre pertinente, celle-ci pouvant étre considérée comme conséquence,
ou potentiellement comme cause de risque lésionnel en cas de whiplash.

5.2.2 Modélisation de différentes courbures

La géométrie initiale du modele lordotique a été déformée en deux temps pour obtenir
une courbure droite et une courbure cyphotique du modele (Fig. 5.2). Pour cela une
interface permettant un controle visuel du positionnement et de la forme des vertebres
dans le plan sagittal a été développée (Fig. 5.1):

Tout d” abord une rotation et une translation globales des vertebres et une déformation
associée des tissus mous les entourant sont effectuées pour obtenir la courbure finale.
Les angles de Cobb entre C2 et C7 des configurations lordotique et cyphotique sont
alors respectivement de 26,8" et de -10,5", valeurs en accord avec les mesures proposées
par Coté [19]. La position de la téte reste inchangée au cours de cette transformation,
suivant 1" hypothese de la conservation d’ une vision horizontale dans les 3 cas.

Dans un deuxieme temps, la forme des vertebres et 1’ orientation des surfaces arti-
culaires sont ajustées manuellement pour obtenir une continuité de courbure et la
congruence des surfaces articulaires.
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facettes articulaires, permettant la création du modeéle cyphotique

Fi1G. 5.2 — Maillage des courbures lordotique, droite et cyphotique
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5.2.3 Simulations

Douze simulations ont été effectuées, en utilisant le modele lésionnel validé en omni-
directionnel, incluant les trois configurations de courbure pour chacun des quatre chocs
suivants : frontal, arriere, latéral, oblique. Pour chacune de ces simulations, les condi-
tions aux limites étaient les mémes que celles utilisées en validation du modele initial,
les vitesses étant imposées a la vertebre T1 (Tableau 5.1).

TaB. 5.1 — Influence de la courbure sur le risque lésionnel: protocole de simulations

Type de choc Frontal Latéral Oblique Arriére

Conditions NBDL NBDL NBDL Prasad [92], Kallieris [48]

aux limites 15g - 60 km/h | 7g - 25 km/h | 10g - 50 km/h 7g - 25 km/h
Bertholon [8] 10,8 km/h

5.2.4 Résultats

Afin de comparer le risque lésionnel lors de ces différents impacts, nous nous sommes
tout d’” abord intéressé aux mouvements de la téte ainsi qu’ a I’ évolution de la forme du
rachis pour évaluer de possibles différences en termes de mécanismes lésionnels entre
les trois courbures. Puis, des données locales telles que les élongations et déformations
ligamentaires ou des capsules articulaires, les efforts de contact inter-articulaires, les
efforts et moments vertébraux le long du rachis, ont été comparés pour chaque simu-
lation. Pour chaque variable, les maxima ont été calculés et comparés entre chaque
courbure et chaque niveau du rachis cervical. Les pages suivantes présentent successi-
vement :

— Des graphes comparatifs des maxima d’ effort inter-articulaire, d’ effort de com-
pression, et de moment d’ extension/flexion & chaque étage cervical, pour chaque
type de choc et pour chacune des courbures (Fig. 5.3).

— Des graphes comparatifs des maxima d’ allongement des capsules articulaires et
du ligament jaune a chaque étage cervical, pour chaque type de choc et pour
chacune des courbures (Fig. 5.4).

— Les maxima de moment d’ inflexion latérale a chaque étage cervical et pour
chaque courbure, dans le cas du choc latéral (Fig.5.5).

— Les maxima de moment de torsion a chaque étage cervical et pour chaque cour-
bure , dans le cas du choc oblique (Fig.5.5).

D’ une maniere générale, nous n’ avons pas trouvé de différences sensibles pour ce
qui concerne la cinématique globale de la téte par rapport au torse en fonction de la
courbure, et ce quel que soit I’ impact. Par contre, certaines valeurs locales montrent
des variations significatives. Rappelons que les moments sont définis comme le moment
appliqué par la demi-vertebre supérieure a la demi-vertebre inférieure pour les vertebres
C3 a C7 et comme le moment transmis par chaque ressort généralisé au niveau des
articulations COC1 et C1C2. Les efforts et moments sont exprimés dans un repere
vertébral local SRS.
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a) CHOC ARRIERE : MAXIMA D'EFFORTS INTER-ARTICULAIRES b) CHOC FRONTAL : MAXIMA D'EFFORTS INTER-ARTICULAIRES
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Fi1G. 5.5 — Comparaison des mazima d’ efforts de contact inter-articulaires suivant la
courbure et le type de choc

5.2.4.1 Choc arriere

Les graphes présentés concernent la simulation a 7g et 25 km/h.

Cinématique : Nous n’ avons pas trouvé de différences significatives entre courbures
pour la cinématique de la téte. Dans les trois cas, la phase de translation arriere rela-
tive de la téte et de flexion consécutive du rachis cervical supérieur a bien lieu pendant
les 60 premieres millisecondes, entrainant la forme caractéristique en ”s” du rachis ob-
servée sur I’ homme. Les maxima d’ extension relative de la téte par rapport a T1
atteignent 70 degrés. Des différences apparaissent au cours de la phase de retour o,
pour une courbure plus cyphotique, le rebond élastique est plus conséquent, avec une
rotation relative de la téte par rapport a C2 plus importante.

Efforts et Moments : La répartition du moment d’ extension croit de C2 a C7 (Fig. 5.4
b)). Le maximum se situe en C7 pour le cas cyphotique, avec une augmentation signi-
ficative de 26% par rapport a la courbure lordotique. Ces maxima ont lieu entre 170
et 190 ms, au méme moment que les maxima d’ efforts de compression sur le corps
vertébral (Fig. 5.3 ¢)) et d’ efforts de contact inter-articulaires (Fig. 5.5 a)), ou encore
10 a 40 ms apres |’ extension maximale de la téte suivant le niveau concerné.
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a) CHOC ARRIERE : MAXIMA D'ALLONGEMENT DES CAPSULES
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Fi1G. 5.6 — Comparaison des maxima d’ allongements des capsules articulaires et du
ligament jaune sutvant la courbure et le type de choc
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5.2.4.2 Choc frontal

Cinématique : On ne remarque pas non plus de différence significative en ce qui concerne
les mouvements de la téte. Le maximum de rotation de 62 degrés de la téte par rapport
a T1 pour la courbure cyphotique est supérieur de 9% a la valeur lordotique. Ici aussi,
la translation initiale de la téte par rapport au tronc est bien marquée, entrainant une
extension relative de la téte par rapport a C2 qui atteint 28 degrés pour la configu-
ration lordotique. On peut également remarquer que le rachis lordotique conserve une
forme relativement droite alors que la courbure cyphotique s’ accentue.

Efforts et Moments: Un moment d’ extension important (>10 N.m) est trouvé aux
niveaux supérieurs, en particulier entre C0 et C1 pour les trois configurations (Fig. 5.4
e)). Il correspond a la premiere phase du mouvement (translation antérieure relative
de la téte par rapport au torse au cours des 90 premieres millisecondes). Le moment
maximum de flexion se trouve en C7 et de nouveau, la configuration cyphotique est
plus pénalisante, avec un pic atteignant 40% de plus que la configuration cyphotique.
Comme décrit dans la littérature, 1’ effort de tension (Fig. 5.3 f))atteint des valeurs
élevées (1200 N pour la courbure cyphotique) aux étages supérieur du rachis cervical.
Ces valeurs sont atteintes a la fin de la phase initiale de translation de la téte, alors que
les maxima de compression sont atteints durant la phase de flexion globale du rachis
au niveau C4, en configuration lordotique.

Allongements : En dehors du Ligament Jaune en configuration lordotique, le segment
postérieur inférieur subit plus d’ allongement que le segment supérieur et les maxima
d’ allongement se situent en C7-T1 dans chaque cas. Notons une augmentation si-
gnificative de 50% entre les courbures lordotiques et cyphotiques, avec des valeurs d’
allongement importantes de ce ligament mais aussi des capsules articulaires dans ce
dernier cas (Figs. 5.6 e), f)).

5.2.4.3 Choc latéral

Cinématique : Nous avons noté une légere augmentation de la rotation de la téte par
rapport & T1 (14%) entre les cas lordotique et cyphotique, qui ne peut pas étre consi-
dérée comme significative. L” ordre de grandeur de ces rotations est de 50 degrés.
Efforts et moments: Nous avons observé peu de différences ici en ce qui concerne les
moments d’ inflexion latérale ou d’ extension/flexion (Figs. 5.4 g), h)), sauf pour le
maximum d’ extension en C7, plus important pour les courbures droite et cyphotique.
Le moment de flexion latérale atteint quant a lui des valeurs importantes (30 N.m)
pour ce choc. Un résultat intéressant concerne la valeur importante de moment de
torsion axiale de la configuration lordotique en C7, son maximum valant 250% de celui
de la configuration cyphotique. Quant aux efforts de compression, ils sont plus répar-
tis sur le rachis, leur maximum se situant en C7 pour les configurations lordotique et
droite (Fig. 5.3 1)).

Efforts inter-articulaires : 1ls atteignent des valeurs élevées (1200 N, sur la facette la
plus chargée, Fig. 5.5) dans la zone basse du rachis. La courbure lordotique donne les
maxima les plus importants.
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Allongements : Les pics d’ allongement sont trouvés entre C4 et C6 pour chaque confi-
guration, avec un pattern de répartition remarquable. Les allongements du Lig. Jaune
sont, relativement, faibles.

5.2.4.4 Choc oblique

Cinématique : L ensemble des rotations de la téte (en projection sur les 3 axes) aug-
mente de maniere significative avec la cyphose pour ce choc. Notons que les maxima
sont atteints avec 20 ms de retard, aux environs de 190 ms, pour cette derniére cour-
bure. Dans ce cas, I’ effet de rebond de la téte est également plus marqué avec une
amplitude de la phase de retour plus importante.

Efforts et moments : La distribution des maxima de moments d’ extension /flexion res-
semble beaucoup a celle du choc latéral. La différence principale concerne en fait le
moment de torsion axiale(Fig. 5.4 1)): le maximum est situé en C5 pour la courbure
lordotique, en C7 pour la courbure cyphotique, avec une différence de +280%. Pour ce
choc les efforts de compression (Fig. 5.4 1)) en configuration lordotique sont par contre
beaucoup plus importants qu’ en configuration cyphotique.

Allongements : Les capsules atteignent leur plus grandes valeurs d’ allongement pour ce
type de choc (du coté opposé a 1’ impact), avec des maxima de 7 mm pour la courbure
cyphotique de C5 a T1 (Fig. 5.6 d)).

5.2.5 Discussion

Il est difficile de comparer ces différents résultats a la littérature, en raison d’ un
manque de sources de validations locales pour les chocs autres que le choc arriere. Il
en va de méme pour ce qui concernerait des données locales en efforts ou moments,
voire en contraintes et déformations. Néanmoins, nous avons vu que quelques études
présentaient des résultats dans le cas du choc arriere a faible vitesse. Ono [83], lors de
ses essais sur volontaires, a tenté de quantifier I’ effet de la position initiale de la téte
(fléchie, en position neutre, en extension) sur le comportement de la téte, du cou et du
torse. 11 conclut qu’ une pré-flexion de la téte avant le choc accentue I’ amplitude d’
extension. Ce comportement n’ est pas reproduit par le modele, mais dans notre cas,
le cou et la téte restent droits, alors que seule la courbure est modifiée.

Les aspects lésionnels représentent la partie la plus intéressante de cette discussion.
Nous avons vu précédemment 1’ intérét de tenter de relier un mécanisme lésionnel a
un comportement local du modele.

Pour le choc arriere, le comportement n’” a pas montré de grandes différences en fonction
de la courbure modélisée. Si nous nous intéressons de plus pres a a la zone zygapophy-
saire, nous remarquons tout d” abord que le modele ne montre pas de forme particuliere
de distribution des élongations des capsules articulaires, et ce quelle que soit la cour-
bure considérée. Cela est & mettre en relation avec les résultats récents de Deng [21]
sur SHPM, pour lesquels il trouve une grande variabilité de déformations le long du
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rachis. Il semble néanmoins que les valeurs obtenues par simulations soient faibles au
regard de 1’ impact considéré. Une modélisation de celles-ci sous forme de membranes
a comportement non-linéaire entrainerait probablement une prise en compte plus réa-
liste du champ de déformations et en particulier du cisaillement dont parlent un certain
nombre d’ auteurs, mais augmenterait grandement la complexité de la modélisation
et de la validation. Les résultats montrent également un accroissement de 1’ effort
inter-articulaire de C2C3 a C7T1, ou les courbures droites et cyphotiques présentent
potentiellement les plus grands maxima. Ces valeurs relativement importantes sont
cohérentes avec une source de douleur au niveau zygapophysaire, suivant 1’ hypothese
de Barnsley [4]. De plus, nous avons remarqué que les efforts de compression transmis
par le rachis étaient également importants, et ce également pour la configuration de
choc du CEESAR, pourtant moins violente.

En ce qui concerne le choc frontal, il apparait que des allongements sub-critiques (de I’
ordre de 5 mm) tels que décrits par Winkelstein [123] sont potentiellement atteints au
niveau de C6C7 et C7T1 pour les configurations droites et lordotiques. De plus, et bien
que ce modele nécessite une validation plus approfondie, nous avons également effectué
ces différentes simulations avec le modele affiné. Les résultats (Fig.5.7) montrent que la
contrainte équivalente de Von Mises au niveau des disques intervertébraux présente un
maximum en C3C4, ce qui s’ accorde avec le tableau d’ évaluation lésionnelle de Kal-
lieris [47], (Fig. 3.5), ou 20% de lésions concernent le disque entre C3 et C5. Kallieris
trouve également qu 20% des lésions concernent le ligament jaune, majoritairement a
la jonction cervico-thoracique. Nos résultats sont en accord avec ces estimations, mais
uniquement pour les courbures droites et cyphotiques. Notons que les autres résultats
sont difficiles a comparer au modele, du fait d’ un petit nombre de cas. Il apparait en
tout cas que le modele présente un risque lésionnel accru avec I’ augmentation de la
cyphose pour ce choc particulier.

Pour le choc latéral, les patterns de distribution des différentes données le long du
rachis sont tres différents des cas précédents. En particulier, les valeurs maximales de
déformation ou de contrainte des disques et Lig. jaune se situent maintenant plus dans
la région moyenne et haute de la colonne cervicale (Fig. 5.7). Ces résultats rejoignent
ceux de Kallieris [48], pour qui 55% des lésions évaluées sur SHPM en choc latéral
concernent le disque entre C2 et C6, avec des maxima entre C3 et C5 (Fig. 3.6). Il
trouve également deux cas de dégradation articulaire en C4CH, notre maximum d’ ef-
fort inter-articulaire étant quant-a-lui atteint en C5C6, mais aucune lésion aux capsules
articulaires, alors que nous notons des valeurs sub-critiques entre C4 et C6. Notons
aussi que la piste des déformations musculaires est a explorer au vu des quelques 1é-
sions trouvées par kallieris et concernant ce tissus.

Finalement, le cas du choc oblique ressemble assez a celui du choc latéral, et constitue
la configuration de choc pour laquelle le risque lésionnel nous parait dépendre tout
particulierement de la courbure. La distribution des maxima de moments de torsion
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Von Mises Von Mises
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F1G. 5.7 — Mazima de contrainte de Von Mises (en rouge) au sein des disques, en choc
frontal et latéral.
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axiale est tres différente en fonction des trois courbures considérées, montrant qu’ une
lésion pourrait survenir pour une courbure lordotique sans que ce soit le cas pour une
courbure cyphotique. A contrario, le Ligament inter-épineux présente clairement un
risque lésionnel plus important en courbure cyphotique que lordotique a ce niveau
(Fig. 5.8) et de méme, les capsules articulaires atteignent leurs valeurs maximales,
sub-critiques, en zone basse du rachis. Ces résultats sont cohérents avec 1’ évaluation
sur SHPM de Schmidt [100] qui trouve une majorité de lésions entre C6 et T2.

CHOC OBLIQUE : MAXIMA D'ALLONGEMENT DU LIG. INTER-
EPINEUX

c2-C3 #

c3-c4 #
c4-C5 l##‘ | B Lordotique
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C5-cé #—‘4 M Cyphotique
ce-c7 Iﬁ
| ]

c7-m ﬁ

0 2 4 6 8 10

Elongation (mm)

FiG. 5.8 — Comparaison des maxima d’ allongements du Lig. Inter-Epineux suivant la
courbure, en choc oblique

5.3 Personnalisation de la géométrie

Au vu des résultats concernant 1’ influence de la courbure en tant que facteur de
risque, il est apparu que la pertinence des résultats prédictifs du modele dépendait de
son adaptation a la morphologie d’ un sujet donné, et donc d’ une personnalisation de
celui-ci, le but étant de pouvoir comparer le risque pour une femme du 5™¢ percentile
et pour un homme du 95™¢ percentile. Les récents développements en matiere de
reconstruction 3D a partir de 2 radiographies (ou stéréoradiographie) nous ont permis
de mener a bien ce travail et d” adapter ainsi finement la géométrie du modele a une
morphologie donnée.

5.3.1 Principe de la reconstruction
Le principe de reconstruction d’ un objet 3D retenu se déroule en deux temps:

1. La reconstruction dans 1’ espace d’ un ensemble de points de contréle, reconnus
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sur une (méthode NSCP) ou deux (méthode SCP) radiographies non coplanaires
et reconstruits par la connaissance a-priori de données géométriques concernant
I” environnement radiologique calibré.

2. La déformation par krigeage dual des points d’ un objet dictionnaire (par exemple
une vertebre générique ou, dans notre cas, tout ou partie du modele initial) sur
ces points de controle pour obtenir un modele personnalisé.

En pratique, les radiographies utilisés sont les images numérisées d’ un sujet en po-
sition debout, obtenues par le systeme d’ imagerie basse-dose EOS , développé en
collaboration entre le LBM, 1’ Hopital S*-Vincent-de-Paul, la S* Biospace et le Labora-
toire d’ Imagerie et Orthopédie de Montréal, et acquis par I’ ENSAM début 2003. La
reconstruction utilise le logiciel IdefX, développé au LBM pour la reconstruction 3D
du corps humain a partir de stéréo-radiographies. Les techniques de reconstruction 3D
par points stéréo-correpondants (SCP) ou non stéréo-correspondants (NSCP), sont dé-
taillées respectivement dans les études de Marzan [57] et de Mitton [68], ainsi que dans
I’ article de Trochu [113] pour la technique de krigeage. Dans un premier temps nous
avons participé a la définition d” une gamme de points de controles qui nous a permis
de reconstruire un rachis cervical (C1 a T1, Cf. Fig. 5.9) a partir d’ un dictionnaire de
vertebres moyennes mesurées au cours de diverses études au sein du LBM.

FI1G. 5.9 — Reconstruction du rachis cervical a partir de stéréoradiographies.

Le cas de la reconstruction de notre modele est plus complexe. Le principe du krigeage
dual réside en effet dans la construction d’ une fonction u(X), connaissant la valeur
u(X;) = u;,1 <7 < N pour N points X;, points de controle. Cette fonction se décom-
pose en deux parties:

w(X) = a(X) + b(X)
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ou a(X), dérive, représente le comportement moyen de u(X) et b(X), fluctuation, re-
présente un terme de correction permettant a la fonction u(X) de passer effectivement
par les points de controle. La dérive peut par exemple étre un polynome linéaire :

a(X) = al + asx + azy + asz

Dans le cas du krigeage dual, le terme de fluctuation va étre fonction de I’ ensemble
des points de controle X;, ¢’ est a dire qu’ une déformation locale va également avoir
un effet global. Cet effet est pondéré par une fonctionnelle dépendant de la distance
entre le point de controle et le point variable. Ainsi, on se donne b(X) sous la forme
d’ une fonction dépendant linéairement de N parametres b;,1 < j < N, pondérés par
des fonctions de correction g;(X)) associées a chaque point de controle:

b(X) = 32501 bjg;(X)
avec g;(X) = K(|X = Xy[),l <j < N

K(h), appelée covariance généralisée, étant une fonction influengant la forme de 1’ in-
terpolation.

Concretement, la déformation d’ un point de controle de I’ objet dictionnaire entraine
une déformation continue de 1’ objet qui est inversement proportionnelle a la distance
d’ un point de I’ objet au point de controle. Cette remarque entraine la conclusion
suivante :

Le choix d’ une démarche de krigeage se porte essentiellement sur la définition des
objets du modele a kriger. Ainsi, avec un nombre restreint de points de controles, le
krigeage en bloc du modele donnera un modele déformé qui conservera les propriétés de
forme du modele initial, comme par exemple la continuité de courbure et la congruence
des facettes articulaires. Au contraire le krigeage d’ objets séparés, comme chaque
vertebre, la téte, des tranches du cou, permettra d” obtenir des objets mieux différenciés
mais qui devront étre mis en relation les uns par rapport aux autres.

5.3.2 Démarche de reconstruction

Pour illustrer les remarques précédentes, nous avons comparé deux méthodes de re-
construction :

— I’ Une en krigeant séparément la téte, les tissus du cou, et le rachis cervical en
bloc.

— Une méthode hybride, permettant de kriger diverses structures séparément.

Dans les deux cas, des modeles vrml, des dictionnaires de points, et des gammes de
points de controles ont été définies pour chaque partie. Ceux-ci ont été intégrés dans le
logiciel IdefX afin de pouvoir visualiser et kriger le modele en temps réel. Un exemple de
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reconstruction est donné pour le deuxieme cas, ou dans une premiere phase on définit
les points de controle (Fig. 5.10) puis ou on reconstruit le modele déformé (Fig. 5.11).

F1G. 5.10 — Points de contréle permettant la déformation du modéle

Finalement, le modele déformé est transformé en nuage de points et exporté vers le
modele radioss (Fig. 5.11).

F1G. 5.11 — Modéle déformable en temps réel, modéle au format vrml, et modéle exporté sous radioss

Au vu des résultats, il apparait que la création d’ un modele propre, en particulier
en termes de continuité des zones zygapophysaire nécessite plus de 3 heures de travail
et un nombre important de points a reconnaitre. La méthode qui consiste a kriger le
modele en bloc est plus rapide car elle ne nécessite pas d’ assurer ces mises en vis-a-vis
et respecte un intervalle constant correspondant a la présence du cartilage articulaire.
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5.3. Personnalisation de la géométrie

Cependant elle résulte en la création d” un modele pouvant étre localement peu précis.
Nous avons donc utilisé une méthode hybride nous permettant d” aboutir en particulier
a une géomeétrie respectant le positionnement relatif des facettes inter-articulaires ainsi
que 1" espace inter-vertébral (Fig. 5.12).

a) b) c)

F1a. 5.12 — Reconstructions associées auz différentes méthodes (en bloc, et méthodes hybrides)

5.3.3 Faisabilité de la simulation

Afin de valider la possibilité de transfert du modele géométrique reconstruit au code
de calcul, une simulation a été effectuée sur la base de la géométrie déformée. Celle-ci
met en évidence des différences avec le modele moyen qui sont donc dues a la variation
globale de morphologie entre ces deux modeles.

5.3.4 Adaptation du modele

Deux points sont a prendre en compte pour cette adaptation :

— L’ adaptation des caractéristiques mécaniques ligamentaires; Les fichiers Excel
créés suite a I’ étude du chapitre III (Cf. Annexes) permettent I’ adaptation
des courbes de comportement en Effort/Allongement utilisées sous Radioss aux
nouvelles longueurs initiales des fibres ligamentaires du modele.

— L7 adaptation des données de masse et d’ inertie de la téte

Guccione [35] a montré I’ influence de la variabilité de parametres géométriques et mé-
caniques de la téte sur les résultats cinématiques et dynamiques d’ un modele simple
de choc frontal, fitté sur les résultats expérimentaux du NBDL. Une solution consiste a
utiliser les équations de régression proposées par quelques auteurs comme McConville
[61], permettant de personnaliser ces données en fonctions de mesures morphomé-
triques extérieures de la téte.
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5.4. Discussion

Time= 165.0 ‘Time= 300.0

F1G. 5.14 — Simulation de choc arriére sur le modéle personnalisé

TAB. 5.2 — Géométrie et paramétres dynamiques de la téte (22 sujets)
Parametre Unité Valeur moyenne Ecart type Coef. variationnel

m ke 1.307 0.4 10 %
2D cm  -0.996 0.526 53 %
20 cm 3.083 0.474 15 %

W) Position dans le repére anatomique de la téte

V = 216.18 x C; — 121.84 % Ly, — 5593.6
Ly = 11.639 % C; 4 10.605 * L; — 625.049
I, = 17.924 % C; — 794.181

L. =11.857% Cy — 7.32 % Ly, — 382.935

avec V = Volume en cm?
Moments d’ inertie en kg.cm?

La position des condyles occipitaux (correspondant & la position du ressort généralisé
C0/C1 du modele) dans le repere anatomique de la téte donnée par Ewing [26] permet
de recaler le repere anatomique.

TAB. 5.3 — Position des condyles (n=12)
Parametre Unité Valeur moyenne Ecart type Coef. variationnel
Teo cm -1.1 0.34 31 %
Zeo cm -2.63 0.31 12 %

5.4 Discussion

Ce chapitre nous a permis de mettre en avant le potentiel important de la modélisa-
tion par éléments-finis en termes de paramétrage et de personnalisation des structures
considérées. S’ il est important de souligner que la comparaison de nombre de ces ré-
sultats avec la littérature est problématique en raison du manque de données locales
disponibles, la validation extensive du modele qui avait déja été menée et que nous

101



Chapitre 5. Evolution de la modélisation vers la personnalisation

avons poursuivie nous a paru autoriser I’ utilisation de celui-ci a des fins prédictives.
Pour autant, un résultat frappant réside justement dans le fait que certains parametres
comme la courbure influencent peu la cinématique globale de la téte alors que la ci-
nématique locale et, a fortiori les déformations et efforts locaux peuvent subir des va-
riations importantes. Ces constatations, cohérentes avec la localisation de mécanismes
lésionnels particuliers liés & un type de choc (comme les allongements ligamentaires
postérieurs lors d’ un choc frontal ou les lésions discales décrites en choc latéral), nous
semblent aller dans le sens d’ une quantification locale du risque lésionnel a corréler
avec les criteres globaux utilisés systématiquement. Au vu de ces conclusions, 1" apport
d’ une personnalisation de la morphologie du sujet nous a paru pertinente et nécessaire
dans le cadre d’ une évaluation du risque lésionnel lors de certaines situations spéci-
fiques, comme lors d’ une simulation d’ éjection de pilote d’ aéronef ou la présence de
personnel féminin de petit percentile doit étre prise en compte. Le choix d’ une recons-
truction géométrique par stéréo-radiographie, s’ appuyant sur le systeme d’ imagerie
basse-dose EOS autorise actuellement un protocole de simulation suffisamment rapide
et peu invasif pour étre utilisé dans le cadre d’ un laboratoire de recherche.

102



6

Premiere approche dans I’
exploration des mécanismes
lésionnels

Sommaire
6.1 Introduction . ... ... .... ... ... 00 103
6.2 Prise en compte de facteurs intrinseques . .. .. ... .. 104
6.2.1 Sujets hyperlaxes . . . . . . . ... ... 104
6.2.2 Contraction musculaire avant lechoc . . . . . . .. ... .. 104
6.3 Prise en compte de facteurs extrinséeques . . ... ... .. 109
6.3.1 Violenceduchoc . ... ... ... .. ... ... ...... 110
6.3.2 Cas du sujet hors-position . . . . . ... ... ..o, 111
6.4 Discussion . . . . . . . v v ittt e e e e e e e e e e 114

6.1

Dans I’ optique d’ étudier les mécanismes lésionnels du rachis cervical en choc, nous
nous sommes focalisés au chapitre précédent sur les aspects géométriques de la modé-
lisation. Mais nous avons également pu relever, notamment durant 1’ étude bibliogra-
phique, 1’ influence de nombreux parametres sur le risque et plus généralement sur le
comportement du cou. Parmi ceux-ci, et en concertation avec notre partenaire clinique,
I’ étude de certains facteurs nous a paru plus pertinente dans le cadre d’ une modéli-
sation par éléments-finis. Nous avons donc mené une étude transversale qui, bien que
constituant une premiere approche, ouvre des pistes certaines dans la compréhension

Introduction

de ces mécanismes.
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6.2 Prise en compte de facteurs intrinseques

Ces facteurs intrinseques concernent la morphologie du sujet, mais également les carac-
téristiques de comportement mécanique propres a un individu. Parmi celles-ci, nous
avons retenu le cas des sujets hyperlaxes et le cas d’ un individu se contractant en
prévision de 1’ impact.

6.2.1 Sujets hyperlaxes
6.2.1.1 Modélisation du phénomene d’ hyperlaxité

Afin d’ étudier 1" influence de I’ hyperlaxité ligamentaire sur le risque lésionnel, des
simulations ont été effectuées en choc arriere et frontal avec 20% puis 100% de la zone
A-C a rigidité nulle pour chaque ligament, ainsi qu’ avec une raideur ligamentaire
diminuée de moité.

6.2.1.2 Résultats

Dans les deux cas suivants, raideur nulle sur 20% de la zone A-C et raideur ligamen-
taire diminuée de moitié il est frappant de voir que les résultats ne présentent pas
de différences significatives, que ce soit pour la cinématique ou les données en allon-
gement, efforts et moments. Les résultats de simulations avec 100% de zone A-C &
raideur nulle sont présentés Fig.6.1 et Fig.6.2 et présentent quant a eux une différence
plus importante en choc frontal, pour ce qui concerne le moment d’ extension/flexion.
Nous n’ avons pas effectué ces simulations avec le modele maillé finement, il serait
donc peut-étre intéressant de voir si les disques sont plus sollicités pour ces deux cas.

6.2.2 Contraction musculaire avant le choc

L’ influence de cette contraction sur le risque lésionnel se pose dans le cas ot le sujet est
prévenu de 1’ imminence du choc et se contracte en prévision de 1’ impact. Siegmund
[102] a en particulier mis en évidence 1’ influence de cette contraction musculaire sur
la cinématique de la téte lors d” un whiplash et on peut se demander, comme dans le
cas de la traction, dans quelle mesure les tissus mous contribuent a décharger ou au
contraire a mettre en charge le rachis cervical. Ainsi Van Ee [115], dans son modele
musculaire en tension, trouve un résultat primordial: Une grande part (64 a 108%
suivant les conditions aux limites en tension) de I’ effort est prise en compte par les
muscles quand ils sont activés au niveau du RCI, les criteres lésionnels n’ étant alors
pas dépassés au niveau du rachis comme ils I’ étaient sur un modele ostéo-ligamentaire
seul. Les muscles auraient donc un role protecteur important du RCI pour ce cas de
charge.
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6.2.2.1 Simulation préliminaire de la contraction

La modélisation des muscles du rachis est complexe et constitue en soi un sujet de
recherche potentiel. Les quelques auteurs qui ont tenté cette approche (nous avons cité
Van Ee [115] ou Halldin [37]) ont modélisé ceux-ci par des cables et ont utilisé une loi
simple de comportement. Les résultats proposés ici représentent une premiere approche
d’ évolution du modele dans ce sens. Nous avons simulé la contraction des muscles du
cou en nous basant sur le comportement type donné par Myers [72] (Fig. 6.3)
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F1a. 6.3 — Comportement passif et actif des muscles, d” aprés Myers [72]

Le comportement passif sous Radioss est un comportement de matériau du type nid
d’ abeilles ot les déformations sont totalement découplées:

on = Fi.en
092 = Fay.e11
o33 = Fs3.613

o12 = Gia.€12
o13 = G3.€13
093 = (23.693

Ces déformations sont définies sous la forme suivante:

On a alors:

p= (32 — 1), déformation volumique
€= ln% , déformation linéique

l1.05.15

1

V_

Voo lordoalos 1+ p
En considérant les déformations comme découplées, pour une direction i on a:
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Pour les muscles, le comportement en compression est linéaire dans toutes les directions
avec un module de charge de 0,3 MPa et un module de décharge de 20 MPa. En
traction, le comportement est également linéaire dans toutes les directions sauf celle
des fibres, avec les mémes modules de charge et de décharge de respectivement 0,3
MPa et 20 MPa. Dans le sens des fibres le comportement est non-linéaire, le module
de charge en zone linéaire étant approximativement de 2,5 MPa.

La loi de comportement de ces fibres est celle de Knudsen, proposée au chapitre II,
en choisissant Ey (module a 1’ origine) égal a 2,5 MPa et « égal a 1. I” activation
est ensuite prise en compte en décalant la courbe de comportement (Cf. Fig. 6.4). Le
comportement d’ un muscle Sterno-cléido-mastoidien est donné pour comparaison sur
ce graphe, obtenu en additionant la composante passive a la loi donnant 1’ effort de
contraction citée par Van Ee [115] (Cf. Chapitre II), avec une longueur de sarcomere
de 2,66 ym, et une section (PCSA) égale a 4,92 cm?.
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F1G. 6.4 — Modélisation du comportement des fibres musculaires en passif et actif sous
Radioss (Mu = déformation volumique)

Du fait de I’ impossibilité d’ introduire une fonction permettant un effort de traction
lors d’ un raccourcissement de la fibre sans changer la configuration du modele, nous ne
prenons pas en compte 1’ effort di a la contraction des muscles pré-vertébraux lors de
la flexion. Notre simulation est donc plus proche du cas ot le sujet ne contracterait que
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les muscles postérieurs. Bien que Szabo [110] n’ ait pas trouvé de schéma particulier
de recrutement lors d’ un choc arriére, (mesures EMG sur trapéze, extenseur cervical
suboccipital, SCM), I’ étude de cette contraction postérieure, en accord avec notre
partenaire clinique nous a paru pertinente. Une modélisation de la composante active
par des cables a plusieurs noeuds, existant sous Radioss, nous parait constituer la
prochaine étape de cette approche.
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FiG. 6.5 — Comparaison des résultats locaux en allongements, efforts et moments lors
d’ une simulation en choc frontal, muscles passifs ou contractés.

Les résultats (Fig. 6.5) sont intéressants ne serait-ce que parce que le choc frontal induit
une composante importante en tension, qui nous permet de comparer nos résultats a
ceux de Van Ee [115]. On constate un blocage de la zone postérieure du cou avec des
allongements tres réduits des capsules articulaires et du ligament jaune. L’ ensemble
des efforts de compression augmente de maniere importante, approchant des premieres
valeurs lésionnelles trouvées par certains auteurs, alors que les efforts de tension sont
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également réduits, en particulier comme le souligne Van Ee au niveau du rachis cervical
inférieur. La figure 6.6 présente la répartition des contraintes de Von Mises obtenues
en réalisant la simulation avec le modele modifié. Les maxima observés, toujours situés
entre C2 et C4, sont néanmoins moins importants que lorsque les muscles ne sont pas
sollicités (Fig. 5.7). Au regard de ces résultats et d’ une résistance bien moindre des
vertebres et disques en traction qu’ en compression (1,5 & plus de 3 fois moins suivant
les auteurs), la stratégie de 1’ activation musculaire semble donc, pour les résultats
considérés, aller dans le sens d’ une réduction du risque associé a ces mécanismes.

Von Mises
5.33403

4.80063

426722
3.73382
3.20042
2.66702
2.13361
| 160021
1.06681
0.533403

0 Time= 180.0

F1G. 6.6 — Répartition des contraintes de Von Mises au sein des disques en choc frontal,
muscles contractés.

6.3 Prise en compte de facteurs extrinseques

L’ étude de deux cas précis a retenu notre attention: La violence de 1’ impact contri-
bue d’ une part de fagon certaine a I’ aggravation du risque lésionnel, mais il nous a
paru intéressant de déterminer quels étaient les mécanismes lésionnels influencés par
ce facteur. Les résultats qui suivent sont une premiere approche de cette étude.

D’ autre part, le cas du sujet hors-position intéresse plus particulierement les construc-

109



Chapitre 6. Premaiére approche dans I’ exploration des mécanismes lésionnels

teurs automobiles (des criteres spécifiques sont d” ailleurs définis pour ce cas particulier,
Cf. Chapitre III, Criteres lésionnels), mais également les cliniciens du fait du manque
de données objectives concernant ce facteur dans la littérature.

6.3.1 Violence du choc

Nous n’ avons pas mené d’ étude spécifique concernant 1’ influence de 1" accélération ou
du AV subis sur le risque lésionnel. Néanmoins, en choc arriere, deux types de condi-
tions aux limites ont servi de validation au modele. Les pics d” accélération subis sont
assez voisins (de 1" ordre de 7g), mais leur durée est environ deux fois plus courte pour
la simulation du choc du CEESAR que pour celle du NBDL. Pour ce qui concerne les
résultats, on remarquera (Fig. 6.7) que les maxima de moments d’ extension semblent
peu influencés par cette différence (sauf pour ce qui concerne le comportement ru achis
cervical supérieur) au contraire des maxima d’ efforts de compression/tension. Les ef-
forts de contact inter-articulaires paraissent également augmenter, uniquement dans
la partie basse du rachis cervical, avec la violence du choc.

CHOC ARRIERE : MAXIMA D'EFFORTS INTER-ARTICULAIRES CHOC ARRIERE : MAXIMA D'EFFORTS DE CISAILLEMENT
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F1aG. 6.7 — Comparaison des résultats en choc arriére a 25 km/h (NBDL) et a 10,8 km/h (CEESAR)
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6.3.2 Cas du sujet hors-position
6.3.2.1 Prise en compte d’ une pré-rotation de la téte

Des simulations en choc arriere et frontal ont été effectuées afin de prendre en compte
le fait qu’ un sujet ait la téte tournée au moment de I’ impact. Dans un premier temps
une rotation de 70° est imposée a la téte en laissant libres les autres degrés de liberté.
Puis, les conditions d’ impact du test de Kallieris [48] & 7g et du NBDL a 15g sont
appliquées a la vertebre T1.

6.3.2.2 Résultats

Une visualisation de la simulation en choc frontal est présentée Fig. 6.8.

Time= 0.0 Time= 600.0 Time= 700.0 Time= 780.0 Time= 900.0

F1G. 6.8 — Visualisation de la simulation en choc frontal, téte tournée.

Alors que de nombreux auteurs ont émis I’ hypothese de I’ influence d’ une telle pré-
rotation en particulier sur la durée de symptomes douloureux, il est difficile de conclure
quant aux résultats (Fig. 6.9 et 6.10) des simulations. En effet, en choc arriere, les
efforts inter-articulaires, de tension/compression et de moment d’ extension/flexion
demeurent inchangés, voire inférieurs pour le cas de la téte tournée. Par contre, les
efforts de cisaillement, 1’ allongement des capsules articulaires ainsi que les moments
d’ inflexion latérale et de torsion axiale augmentent. En choc avant, on retrouve le
résultat expérimental de Winkelstein [123], a savoir que les allongements maxima des
capsules articulaires sont augmentés par un couple de torsion initial.
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CHOC ARRIERE : MAXIMA D'ALLONGEMENT DES CAPSULES
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Fi1G. 6.9 — Comparaison des résultats de simulations en choc arriére, téte droite et téte tournée
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6.4 Discussion

Ce chapitre nous a permis de mettre en avant les possibilités d’ exploration des mé-
canismes lésionnels du cou lors d’ un choc. Certains résultats sont frappants, comme
par exemple celui de la prise en compte de I’ hyperlaxité ligamentaire. Il semble en
effet que les données en allongement, efforts et moments ne soient pas significative-
ment modifiées par la modification des caractéristiques ligamentaires, ce qui avait déja
été souligné lors de I’ affinage de ces propriétés dans le chapitre III. Nous savons par
contre que la modification des caractéristiques musculaires entraine des différences plus
significatives, de par les essais réalisés avec un comportement de muscle frais ou cada-
vérique par Bertholon [8]. La modélisation, certes encore perfectible de la contraction
musculaire modifie également de maniere importante le comportement du modele en
choc frontal et semble aller dans le sens d’ une réduction du risque lésionnel lié aux
effets de tension du rachis lors de ce type de choc. L’ étude de I’ influence de la violence
de I’ impact montre que certaines sollicitations, comme par exemple la compression du
rachis, sont plus particulierement influencées par des conditions plus séveres. Le cas
du sujet hors-position finalement, intéresse tout particulierement les cliniciens mais
aussi les constructeurs automobiles, dans leur tentative d’ évaluation de criteres 1é-
sionnels pour ce type de configuration. Il est plus difficile a évaluer, faisant intervenir
des combinaisons de sollicitations aux différents étages du rachis cervical.
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Conclusion

Il y a une grande beauté dans la simplicité du systeme ostéo-articulaire humain tel qu’
il peut apparaitre pour la premiere fois a un jeune mécanicien découvrant un ouvrage
d’ anatomie fonctionnelle. Ce n’ est qu’ avec 1’ expérience, et au gré des rencontres avec
le monde médical, qu’ il en vient a estimer que cette beauté tient plus a la complexité
d’ un monde qui ne se limite pas qu’ a une structure macroscopique ou les articula-
tions, ligaments et autres muscles ne se traduiraient qu’ en degrés de liberté, relation
de comportement et loi d’ activation. Pourtant, et bien que nous soyons conscients
du travail de validation qu’ il reste a accomplir, cette démarche de schématisation du
réel qui avait été menée au LBM et que nous avons poursuivie a démontré qu’ elle
donnait acces a des informations par ailleurs difficilement accessibles. En particulier,
les travaux de modélisation effectués précédemment au LBM avaient permis de mettre
en avant le potentiel de la simulation par éléments-finis sur 1’ évaluation du risque
lésionnel. Sur cette base, notre objectif était de développer et d” améliorer les modeles
existants afin d’ aboutir a une meilleure compréhension des mécanismes lésionnels du
cou en situation de choc.

Dans ce contexte, I’ analyse bibliographique que nous avons menée nous a permis de
recenser les hypotheses avancées pour expliquer les traumatismes survenant dans le cas
d’ un whiplash. Elle a notamment permis de dégager des fréquences et des patterns
de distribution de lésions le long du rachis cervical différents pour les divers types de
chocs. Cette étude nous a également permis de détailler les facteurs intrinseques et
extrinseques contribuant a augmenter le risque lésionnel.

Un premier travail nous a alors permis de prendre en main les modeles existants et d’
améliorer le comportement du modele dynamique. L affinage du modele nous a éga-
lement permis d’ avoir acces a des informations pouvant étre comparées a des 1ésions
décrites dans la littérature, comme les efforts de compression du corps vertébral ou les
contraintes au sein des disques intervertébraux.

Les spécificités de chaque individu font que le comportement du cou est tres dépendant
de ces caractéristiques inter-individuelles. Une premiere étude approfondie prenant en
compte la variabilité des courbures cervicales a permis de confirmer cette hypothese
et de mettre en relation les résultats en efforts, moments et allongements obtenus aux
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différents niveaux du rachis cervical avec des mécanismes lésionnels probables. Il est
apparu que la courbure cervicale influait de maniere significative (en particulier pour
les chocs latéral et oblique) sur le risque lésionnel. De plus, cette démarche nous a per-
mis de préciser la cohérence du modele au regard des évaluations lésionnelles cliniques
disponibles dans la littérature pour différents chocs. Elle nous a également orienté vers
le choix d’ une évolution du modele vers la personnalisation, dont la faisabilité a été
validée, et qui constitue pour nous une évolution importante de la génération des mo-
deles moyens dits génériques.

Finalement, et afin de mieux cerner les facteurs d’ influence lésionnelle, une étude
transversale de parametres intrinseques et extrinseques a été menée, mettant en relief
I’ apport de ce modele dans le cadre d’ une démarche prédictive de diminution du
risque lésionnel. Une premiere approche de modélisation de la contraction musculaire
en choc frontal a en particulier permis de confirmer 1’ importance de celle-ci sur le
comportement du cou au cours du choc et sur son effet possible sur la réduction du
risque lésionnel.

Il nous apparait donc que, de par 1’ apport des données locales se rapprochant peu a
peu des mécanismes lésionnels réels qu’ il offre, ce type de modele pourrait constituer
un lien vers I’ estimation du risque par des criteres globaux, telle qu’ elle est pratiquée
actuellement.

Les perspectives ouvertes concernent 1’ utilisation directe de la personnalisation, pen-
dant le choc mais également apres celui-ci, en autorisant par exemple la comparaison
entre la simulation de mesures de mobilités d’ un sujet pathologique et les mesures
in-vivo effectives. En simulant diverses possibilités de lésions, cette démarche pourrait
contribuer a préciser la prévalence d’ un mécanisme lésionnel particulier associé a un
type de choc donné.

De méme, le travail mené au LBM sur la modélisation musculaire et la conception vo-
lumique initiale du modele permettent d’ envisager a court terme une prise en compte
passive fine puis active des muscles du cou qui constituerait une avancée significative
dans le domaine de la modélisation numérique du choc.

Dire que nous aurions aimé prendre part a cette aventure n’ est pas un vain mot. La
richesse des domaines rencontrés ainsi que ce que nous estimons étre la chance de I’
ouverture intellectuelle qui nous a été offerte ayant constitué une part importante de
notre motivation au cours de ce projet.
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Les résultats suivants présentent une synthese de notre étude bibliographique concer-
nant les tolérances a la rupture pour différents segments ou tissus du cou.
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F1G. 1.1 — Ligaments: Données a la rupture des ligaments du rachis cervical supérieur
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lésionnelles de la littérature (suite)

Synthese des tolérances

F1G. 1.4 — Ligaments
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F1G. 1.5 — Tolérances lésionnelles du rachis cervical en compression
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F1a. 1.6 — Tolérances Iésionnelles du rachis cervical en compression (suite)
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F1G. 1.7 — Tolérances lésionnelles du rachis cervical en compression (suite)
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F1a. 1.8 — Corridors lésionnels du rachis cervical en compression, d’ aprés (Pintar 1995)
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F1G. 1.9 — Tolérances lésionnelles du rachis cervical en traction
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F1a. 1.10 — Tolérances lésionnelles des UF en traction/compression
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F1a. 1.11 — Tolérances lésionnelles en traction/compression (suite)
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Fi1a. 1.13 — Compression : Synthése des tolérances lésionnelles de la littérature (suite)
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F1G. 1.14 — Traction : Synthése des tolérances lésionnelles de la littérature
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F1G. 1.15 — Traction : Synthése des tolérances lésionnelles de la littérature (suite)
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F1a. 1.16 — Synthése des tolérances lésionnelles en Cisaillement, Flexion et Extension
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F1a. 1.17 — Synthese des tolérances lésionnelles en Torsion axiale
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Résumé

CONTRIBUTION A L’ETUDE DU COMPORTEMENT DU RACHIS CERVICAL
SOUMIS A UN CHOC

Dans les accidents de la route, les lésions cervicales représentent 15% des lésions
traumatiques graves et plus de 50% des demandes de remboursements. Les mécanismes
Iésionnels associés sont encore mal connus, et médecins et assureurs sont demandeurs de
critéres quantifiant les 1ésions de type whiplash. Le but de cette étude est de contribuer a
I'amélioration de modeles Eléments-Finis permettant d'explorer les mécanismes 1ésionnels
survenant lors de ces sollicitations. A cet effet des mécanismes 1ésionnels probables ont été
identifiés et comparés aux résultats de simulations numériques. L'influence de parameétres
extrinséques et intrinséques sur le risque 1ésionnel associé a été évaluée, permettant de mettre
en relief I'intérét d'une étude de critéres locaux dans ce contexte. En particulier, I'¢tude de
l'influence de la morphologie a été accompagnée d'une évolution des modeles vers la
personnalisation, basée sur la reconstruction géométrique d'un sujet a partir de stéréo-
radiographies.

Mots-Clés : Cou, Rachis Cervical, Risque Lésionnel, Choc, Whiplash, Mode¢le, Méthode des
Eléments-Finis.

Abstract

CONTRIBUTION TO THE STUDY OF THE BEHAVIOUR OF THE CERVICAL SPINE
SUBMITTED TO IMPACT

Injuries at the cervical level are often related with motor accidents, where they represent 15%
of severe injuries and more than 50% of compensation claims. The associated injury
mechanisms are not yet fully understood, and clinicians as well as insurers are in need of
criteria to allow a better assessment of impact injuries, in particular for which concerns
whiplash. Our aim is to explore injury mechanisms that occur during this last kind of impact,
in improving and developing Finite-Element models of the human head/neck complex. This
was performed by identifying possible mechanisms of injury, which were compared to
simulation results. Then, the influence of extrinsic and intrinsic parameters on injury risk was
taken into account, allowing to emphasize the potential of defining local criteria in this
context. In particular, the study of the influence of morphology led to an evolution of the
models towards personalization, based on a geometric reconstruction from stereo-
radiography.

Keywords : Neck, Cervical Spine, Injury risk, Impact, Whiplash, Model, Finite Element

Method.
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