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Résumeé

Le traumatisme cervical par whiplash a été simulé avec le modele
d'éléments finis HUMOS. Apres analyse détaillée de la cinématique
et des |ésions potentielles observées, ces données ont été comparées
aux données expérimentales de la littérature. Au cours de la simula-
tion du phénomene de whiplash, le rachis cervical a présenté un

mouvement biphasique. L’ étude des |ésions ligamentaires potentiel -
les et |I'augmentation des contraintes osseuses ont été mesurées. Les
résultats obtenus avec le modéle HUMOS dans le contexte du whi-
plash sont en étroite corrélation avec les données cliniques et expé-
rimentales. Le modéle numérique HUMQOS constitue une base a

partir de laquelle d'autres mécanismes Iésionnels peuvent étre étu-
diés et simulés.

Mots clés : rachis cervical / traumatisme/ étude de simulation

Abstract

Modelling whiplash cervical injury using the HUMOS finite
element model

Whiplash cervical trauma was simulated with the HUMOS finite
element model. Detailed analysis of kinematics and patterns of inju-
ry was performed and data were compared to published biomecha-
nical and clinical studies of whiplash. A 15g whiplash injury was
simulated with the HUMOS model. Two injury phases were identi-
fied: the first was hyperextension of lower cervical spine (C6-C7
and C5-C6) and mild flexion of upper segments, the second was
hyperextension of the entire cervical spine. Potential patterns of
ligamentous injuries were observed as well as increased von Mises
stresses in bone. The output of the HUMOS model in the context of
whiplash shows a strong correlation with clinical and experimental
reported data. HUMOS shows promise for the modelling of other
types of trauma as well.

Key words : cervical spine/ Whiplash cervical trauma/ simulation

study

Introduction

Dans le domaine de la biomécanique des chocs, I’ étude
du comportement de I’ é&re humain et plus particuliére-
ment de sa tolérance lors d’impact peut étre abordée en
utilisant alafois des approches expérimental es et nume-
riques. L’ objectif de ces approches est de disposer de
modeles virtuels réalistes du corps humain [2, 3, 11, 12,
14, 18, 19, 29]. Ceci est d'autant plus important que les
mannequins anthropomorphes actuellement disponibles
fournissent des informations limitées en ce qui concerne
leur biofidélité pour décrire les mécanismes réels des
blessures.

Ainsi, la connaissance de la tolérance de |’ ére humain
aux chocs, tout comme la mise en cauvre de modéeles et
d’ outils numériques présentent un grand intérét pour les
constructeurs automobiles ainsi que pour les cliniciens.
En effet, il est possible a partir de ces outils de prédire

les risques de blessures dans des situations d accidents
réels et d’accéder a une interprétation médicale de ces
situations traumatiques

Le projet HUMOS (pour HUman Model for Safety) a
été lancé et financé par le programme EU BRITE
EURAM dans le but d éaborer un modéle numérique
du corps humain. Ce projet consista a développer un
modeéle par éléments finis puis a le valider a partir d’'es-
sai's expérimentaux sur sujets d’ anatomie. D’ un point de
vue médical, ce modéle peut étre utilisé comme un outil
d’analyse et de prédiction des lésions traumatiques,
mais aussi dans la détermination de leur chronologie et
de leur localisation par I’ étude du comportement méca-
nique des structures lors des situations de chocs.

L’ objectif de ce travail était de montrer comment I’in-
terprétation médicale de simulations numériques peut
étre utilisée pour améliorer la compréhension des k-
sions potentielles du corps humain.
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Matériel et méthode

Présentation générale du modele

La premiére étape de I’acquisition géométrique fut de
sélectionner un sujet anatomique se rapprochant de la
taille moyenne du sujet européen (50°™ centile). Le sujet
est ensuite placé dans un habitacle de voiture en position
de conduite puis congelé. Des coupes sériées ont été ré-
alisées puis numérisées dans le but d obtenir des données
anatomiques tous les 5mm et 2,5mm alternativement.

Les contours de I’ ensemble des composants anatomiques
(organes, muscles, os, ...) ont été interprétés par des ana-
tomistes puis traités par un ordinateur de fagon a obtenir
une reconstruction tridimensionnelle du corps humain (4,
5, 15, 20, 27).

Le modéle est constitué approximativement de 50000
éléments et inclut la description des os, ligaments, ten-
dons, muscles, peau, organes pleins et creux, et contenu
intracranien. Une des grandes difficultés rencontrées dans
I’ élaboration du modéle fut de trouver des données sur les
propriétés mécaniques de chaque composant des diffé-
rents tissus. Les propriétés matérielles ont été basées sur
les données de la littérature [1, 8, 10, 30, 32] et des tests
spécifiques réalisés pour le projet HUMOS. Dans le no-
dele HUMOS, les os corticaux et spongieux ont été no-
délisés par des éléments élastoplastiques. L es tissus mous
tels que ligaments, tendons, muscles passifs et organes
sont supposés viscoélastiques ou élastiques. Enfin la peau
et le cartilage furent considérés comme des éléments élas-
tiques.

La modélisation musculaire a été réalisée en 2 étapes:
premiérement |’ aspect volumique des muscles a été décrit
par des éléments solides afin de prendre en compte les
propriétés d’ amortissement des muscles passifs durant les
chocs. Deuxiémement, ks lignes d'action des muscles
sont décrites par des ressorts.

Une attention particuliére fut portée sur la définition des
interfaces entre chague composant. Desinterfaces de type
collées sont utilisées pour décrire les propriétés adhésives
entre les différents tissus. Des interfaces de type contact
unilatéral avec frottement permettent de décrire les
contacts articulaires ainsi que les mécanismes de glisse-
ment entre | es tissus biologiques.

Les détails sur la modélisation des segments corporels de
la téte et du cou du modele HUMOS sont décrits dans le
tableau 1. La synoviale entre les articulaires postérieures
fut modélisée & I'aide d'une couche d'élément solide
fixée a la surface articulaire inférieure. Les interactions

entre les tissus furent décrites en utilisant a la fois des
interfaces dites adhésives et frottantes. L'interface entre
latéte et le cou a été fixé en fusionnant les noeuds de la
couche superficielle de la peau et des tissus (en incluant
les condyles occipitaux). Les condyles occipitaux ont été
modélisés pour décrire précisément la frontiere entre le
créne et C1. Du point de vue des propriétés mécaniques,
un comportement élastoplastique et élastique est utilisé
pour les tissus durs (0s compact et spongieux) et viscoé-
lastique ou élastique pour |es tissus mous.

Lavalidation du modéle HUMOS fut réalisée a différents
niveaux. Premiérement, les popriétés mécaniques des
matériaux isolés furent validées sur la base d’essais de
compression, de traction et de cisaillement a partir des
données de la littérature [16, 25, 28]. Puis la validation
fut réalisée sur des sous segments pour des impacts fron-
taux, latéraux et obliques mais aussi en vérifiant la ciné-
matique du modéle. Enfin I’ ensemble du modéle fut vali-
dé sur la base d’ essais spécifiques réalisés lors du projet
(7).

La validation du complexe téte-cou fut réalisée sur I'é-
tude du comportement d’ une unité fonctionnelle du rachis
cervical puis sur des essais sur le corps humain complet
en situation de chocs frontal, latéral et oblique.Les tests
expérimentaux sur les mouvements du rachis cervical

sont basés sur les travaux de Liu et al (1980) et Moroney
et al. (1988). Liu (17) utilisa 6 rachis cervicaux section-
nés en unités fonctionnelles et testés en compression, d-
saillement et flexion pour deux vitesses de chargement
avant rupture de 85 mm/s et 0.0085 mm/s (24 tests au
total). Moroney et d. [23, 24] réalisérent des tests en

compression cisaillement et flexion quasi-statiques dans
les limites des mouvements physiologiques. La validation
aétéréalisée pour 3 modes de sollicitation : compression,
cisaillement, et flexion décrits sur la figure 1. Les dépla-
cements imposés sont appliqués a la partie supérieure de
I"unité fonctionnelle. Ils sont de 1mm en compression,

1,5mm en cisaillement et de 6° en flexion.

Les études expérimentales réalisées par Ewing et al (6)
sont utilisées pour valider le modéle téte et cou. Dix su-
jets sont assis dans un siége rigide fixé sur un chariot no-
bile soumis a une accélération dans 3 différentes direc-
tions de chargement qui correspondent & un impact fron-
tal, latéral et oblique. L’ accélération maximale est de 159
pour I'impact frontal, 7g pour I'impact latéral et 10g pour
I’impact oblique. La vitesse d’ impact est de 16.7m/s pour
I'impact frontal, de 6.94m/s pour I'impact latéral, et de
13.9m/s pour I'impact oblique. D’un point de vue de la
modélisation, cela revient a appliquer des conditions aux

Eléments anatomiques Propriétés géométrigues Propriétés des matériaux
crane coque Elastoplastique
Espace intracranial Solide Viscoelastique
scalp Solide Elastique
peau coque Elastique
Corps vertébraux Solide Elastoplastique
pedicle and facets coque Elastoplastigue
ligaments ressort Fonction utilisateur
cogue Elastique (ligament transverse) Tableaul.
Disques intervertébraux Solide Elastique linéaire (nucleus pulposus) Propri€tés mécaniques
pu fluide incompressible (annulus fibrosus) des compqsants du
muscles ressort Fonction utilisateur segment tete-cou
solide viscoelastique Linéaire
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Figure 1. Comparaison des efforts de compression pour le mo-
dele HUMOS (courbe en trait continu) et les essais expérimen-
taux menés par Liu et al (1980) (courbes en pointillées) dans le
cas d'une flexion latérale gauche du segment C4/C5.
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Figure 2. Accélération (axe Y) de la téte. La réponse du modeéle
correspond a la courbe avec des symboles carrés (NHFR0010)
et le corridor expérimental correspond a la courbe avec des
symboles ronds.

limites sur la vertébre T1 et a la partie inférieure de la
peau et des muscles. Les mesures expérimentales concer-
nent le déplacement relatif entre latéte et C7 pour lesim-
pacts frontaux, latéraux et obliques. La comparaison du
modele et des données expérimentales montre une bonne
corrélation surtout dans les directions x et y (figure 2).

Méthode d’identification de Iésions virtuelles

Les méthodes de validation d’un modéle numérique por-
tent sur la comparaison des données provenant de la s-
mulation avec celles enregistrées expérimentalement.
L’'intérét majeur de la simulation numérique est lié a la
possibilité de disposer de données non enregistrables ex
périmentalement (déformation, contraintes, pression, G-
nématique, interaction entre les différents composants)
sur I’ensembl e des él éments anatomiques et de les suivre
pendant les chocs. L’analyse de ces données d’un point
de vue mécanique et surtout médical permet de mettre en
évidence les traumatismes potentiel s lors de ces chocs.

L’interprétation cinématique. Qu'il s agisse des man-
neguins anthropomorphes ou du modéle HUMOS, la d-
nématique est utilisée pour valider le comportement glo-
bal du modéle et pour étudier lesinteractions avec |’ envi-
ronnement automobile

Dans le modéle HUMOS, la cinématique peut étre obser-
vée sur chaque articulation afin d’apprécier les mouve-
ments relatifs entre chaque composant; ce qui permet
d’ obtenir en premiére approximation des informations sur
le comportement cinématique global du modéle afin de
valider les mouvements obtenus sur les différentes articu-
lations.

La force et les niveaux de contraintes. Les niveaux de
force peuvent étre utilisés pour montrer les |ésions poten-
tielles des os. De plus, I'étude de la distribution des
contraintes de Von Mises dans les os et leur évolution
durant les mouvements peuvent étre utilisées pour la lo-
calisation et |’ étude de la chronologie des | ésions.

- Niveaux de déformation : Lamesure des déformations
peut étre utilisée pour évaluer les |ésions des tissus mous.
En effet, d’un point de vue mécanique, les critéres d’ en-
dommagement et de rupture des tissus mous sont liés au
niveau de déformation auxquelsils sont soumis.

Résultats

Le test d'impact arriére a été obtenu sur la base du test
d’'Ewing (6) par inversion de ladirection de |’ accélération
imposée afin de simuler un phénomene d’ extension avec
une accélération correspondante de 15g. Durant la phase
d’ accélération, |a téte présente une translation postérieure
et inférieure et le rachis se place en extension. Par la suite
latéte retourne en avant dans sapositioninitiae.

- Du point de vue de I’ analyse cinématique, laréponse du
modele de rachis cervical au phénomeéne de whiplash se
décompose en 2 phases (figure 3).

Durant la premiére phase d'accélération aprés 50ms, C6
commence a basculer en arriére jusqu’ a ce que la facette
articulaire inférieure de C6 vienne en contact avec la fa-
cette articulaire supérieure de C7 a 90ms. C6 se déplace
plus rapidement que les autres segments tandis que la ro-
tation postérieure de C4 et C5 augmente progressivement
jusqu’ au maximum (115ms). Durant la méme période, un
écartement de I’ espace entre les apophyses épineuses de
CO-C1 (a 55ms), de C1-C2 (a 65ms), de C2-C3 (a 85ms)
et de C3-C4 (a 95ms) est observé. L' amplitude maximale
du mouvement est atteinte & 95ms. Ce mouvement induit
un mouvement de flexion du rachis cervical supérieur. Ce
phénomene peut étre vérifié sur la différence (plus préci-
sément le retard) entre la vitesse imposée sur T1 et celle
mesurée au centre de gravité de la téte du modéle (figure
4).

Dans la seconde phase, tous les étages du rachis cervical
sont en extension. Durant cette phase, le rachis cervical
moyen montre une amplitude de mobilité réduite par rap-
port aux segments adjacents.

- Les niveaux de déformation pour les tissus mous
concernent les disques intervertébraux, les ligaments lon-
gitudinaux et les ligaments inter épineux. L’enregistre-
ment des déformations a la fin du mouvement d’ exten-
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sion a montré d’'importantes variations le long du rachis
cervical, tant en avant qu’ en arriére.

Au niveau de la partie antérieure du disque intervertébral
et du ligament longitudinal antérieur les niveaux de dé-
formation ont été évalués a la fin de la phase d' hyper ex-
tension. Ces niveaux de déformation atteignirent 25%,
30% et 18% pour les niveaux C7-C6, C6-C5 et C4-C5
respectivement. Pour la région cervicale moyenne (C2 &
C4) de faibles niveaux de déformation estimés a 1% et
2% pour C2-C3 et C3-C4 ont été observés.

Au niveau du rachis cervical supérieur, 2 phénomenes ont
été observés:

Premiérement le niveau de déformation enregistré & 95ms
sur les éléments postérieurs  (ligament inter-épineux, et
partie postérieure du disque) atteignent 26%, 15%, 24%
et 20% pour les articulations C1-Occiput, C2-C1, C3-C2
et C4-C3 respectivement. Ces niveaux de déformation
vont dans |e sens du mouvement de flexion du rachis cer-
vical supérieur.

Dans la seconde phase, correspondant al’ hyper extension
de I’ensemble téte et cou, les niveaux de déformation ap-
paraissent au niveau de la partie antérieure du rachis cer-
vical et atteignent 14% et 18% pour les niveaux C1-C2 et
CO-C1 respectivement.

Les niveaux de déformation observés doivent étre asso-

Ciés aux variations de pressions apparaissant au niveau
des disgues intervertébraux. Une compression postérieure
et une traction antérieure ont été observées durant la
phase initiale du mouvement au niveau des disques C6-
C7 et C5-C6. Dans le méme temps, une traction posté-
rieure été observée au niveau des disques C2-C3 et C3-
CA.

L’analyse des déformations enregistrées révéle que, du-
rant la phase initiale, la frontiére entre le rachis cervical
supérieur en |égéere flexion et le rachis cervical inférieur
en extension sembl e se situer au niveau C3-C4.

- Ladistribution des contraintes durant le test est utilisée
pour identifier les |ésions osseuses. Les contraintes de
Von Mises apparaissent premiérement au niveau des arti-
culaires postérieures de C6-C7 puis au niveau des épineu-
ses. Ces contraintes sont observées ensuite au niveau de
C5-C6 et C4-C5. Le niveau des contraintes maximales
mesurées est approximativement de 1.5Mpa durant le
mouvement de whiplash, ce qui est largement en-dessous
de lavaleur de lalimite élastique définie dans le modéle
(propriétés de I’ 0s). Il faut noter que C7 étant considérée
comme un corps rigide, aucune contrainte n'a pu étre en-
registrée a ce niveau. Au niveau de la jonction téte cou,
une concentration de contraintes est apparue au niveau
CO0-C1 et C1-odontoide ala fin du mouvement

Discussion

Le modéle HUMOS a été développé pour étudier le
comportement du corps humain en position de conduite
pour des situations de chocs automobiles. Cette étude
propose une nouvelle approche pour décrire des Iésions
traumetiques potentielles sur le corps humain par
I"interprétation de modéles numériques. Cette approche
est ici utilisée pour I'interprétation virtuelle des lIésions

du rachis cervical au cours du phénomene de whiplash.
Les résultats obtenus ont permis d'identifier la
chronologie et la localisation des lésions du rachis
cervical a partir d'une analyse de la cinématique, des
niveaux de déformations destissus et de |a répartition des
contraintes de VVon Mises sur les structures osseuses.

Sur la définition du modéle.

Le “modéle cervical” HUMOS aété validé lors de tests
avec des impacts frontaux, latéraux et obliques. Les tests
de validation du segment cervical sont cohérents avec les
essais expérimentaux de la littérature, tant d’un point de
vue cinématique que pour les données enregistrées
(accélérations, forces, vitesses). Dans ce modéle, I articu-
lation T1-C7 a été modélisée en considérant un joint mae-
thématique liant les 2 vertébres, elles-mémes représentées
par deux corps rigides. Ainsi afin d’étudier les lésions
potentielles de C7, il serait nécessaire d’ améliorer la défi-
nition de cette articulation avec un corps déformable pour
représenter C7 ainsi que tous les composants anatomi ques
associés. Les caractéristiques mécaniques des éléments
anatomiques du modele HUMOS ne permettent pas de
prendre en compte | es aspects endommagement des tissus
ni I’activation des muscles durant les tests. Une descrip-
tion plus fine des propriétés mécaniques des matériaux
doit étre envisagée pour les disques et les tissus mous. La
précision géométrique du modele rachidien est liée acelle
de tout le modele. Cette précision est a corréler avec le
temps de calcul admissible pour I’ensemble du modéle
dans le contexte de I’ accidentologie. Les résultats sont
néanmoins satisfaisants pour une premiére approche. Ce-
pendant pour décrire plus précisément les traumatismes,
une amélioration du maillage est nécessaire.

Sur I'interprétation deslésions

- De nombreuses études ont montré que le traumatisme en
whiplash difféere du mouvement d’extension normal.
McKenzie et Williams (22) ont montré (sur quelques de-
grés) une légere flexion initiale de la téte par rapport au
thorax avant e mécanisme complet d’ hyper extension du
rachis cervical. Grauer (9) et Panjabi (26, 31) ont montré
gue lors du whiplash le rachis cervical prend la forme
d’une courbure en S avec le rachis cervical inférieur en
hyper extension et le rachis cervical supérieur en flexion,
puis prend |’ aspect d’ une courbure en C avec |’ extension
de I’ensemble du rachis cervical. En 1999, Kaneoka et al
(13) utilisant des sujets volontaires, ont confirmé |’ aspect
en S de la courbure cervicale. Matsushita et a (21) ont
montré que le rachis cervical présente un mouvement de
flexion avant I’ extension et ont démontré que le mouve-
ment du rachis cervical est influencé par la position assise
du sujet avant I'impact.

- D’un point de vue anatomique, la cinématique du no-
dele durant le « coup du lapin » confirme par une analyse
en temps réel (chronologie des lésions) les travaux de
Panjabi, Kaneoka et Grauer [26, 13, 9] en montrant la
courbure cervicale en S du rachis dans la phase initiale du
whiplash et le mouvement biphasique du modéle du cou.

- De I’ étude de la cinématique des niveaux de déforme-
tions et des contraintes, nous pouvons postuler que durant
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le coup du lapin, des|ésions potentielles peuvent survenir
au niveau du rachis cervical inférieur puis supérieur. Ces
[ésions sont liées aux effetsd’inertie delatéte due al’ ac-
célération. Au cours du whiplash, les résultats du modéle
présenté permettent d’ émettre des hypothéses sur la loca-
lisation des Iésions des tissus mous et des os. Des effets
de compression de la partie postérieure et de traction de
la partie antérieure ont été observés au niveau du rachis
cervical inférieur. De fortes déformations apparaissent
premiérement au niveau C6-C7 et C5-C6 et peuvent en-
gendrer des |ésions ligamentaires et discales. A |’ opposé,
nous avons observé des effets de traction au niveau de la
partie postérieure du disque C2-C3 pouvant conduire a
des Iésions discales et des contraintes éevées au niveau
C1-C2 et C1-occiput. Ce mécanisme lésionnel peut abou-
tir a des fractures de I’ odontoide ou de I'atlas, voire du
ligament transverse (cf figure 4). |1 est anoter que la no-
bilité réduite du segment moyen de C3 a C5 durant le test
semble le protéger naturellement contre les |ésions, ce qui
est en accord avec lestravaux de Matsushita (21).

L’interprétation du présent modéle montre une réelle
concordance avec les résultats expérimentaux, mais
également avec I’ identification de | ésions potentielles.

Sur I'utilisation d’'un modéle humain numérique et
I’inter prétation deslésions.

Habituellement, les modeles numériques en
biomécanique sont développés et validés pour des
situations de chocs automobiles & I'aide de données
fournies par la littérature. Dans un tel contexte,
I’utilisation et I’ interprétation du modéle ne peut se baser
gue sur des données enregistrées.

Cette méthode met en avant I'utilité de la simulation
numeérigue quant a I’ hypothése de mécanismes |ésionnels
par | analyse de données non disponibles & partir des tests
expérimentaux standards. De plus, cette approche permet
detester un pluslarge éventail de situations traumatiques,
ce qui est primordial pour la conception et |’ optimisation
de dispositifs de sécurité automobiles. Les résultats
obtenus avec le segment cervical pourraient étre étendus
ad’ autres segments corporels.

La description du modéle et son analyse seront améliorés
lors d’ une prochaine étape :

concernant la méthode d'analyse, il s'agira de comparer
les données enregistréesici avec celles d études cliniques
au cours des traumatismes. Cette approche doit étre éten-
due en utilisant un modéle paramétrique prenant en
compte les spécificités d' un groupe de population en ter-
mes de lois de comportement, de caractéristiques anthro-
pométriques et de I’ équilibre du rachis dans le plan fron-
tal et sagittal.
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