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Avant-propos. 
 

Ce mémoire présente une synthèse de mes activités de recherche dans le cadre de ma candidature au diplôme 

d’Habilitation à Diriger les Recherches. 

La première partie de ce mémoire aborde mon parcours professionnel à travers un curriculum vitae et un 

résumé de mes activités d’enseignant-chercheur. La deuxième partie liste mes communications scientifiques. 

La troisième partie de ce mémoire synthétise mes projets de recherche centrés sur la modélisation déformable 

et personnalisée du corps humain. Les aspects expérimentaux et numériques sont couverts. En particulier, la 

modélisation déformable active de groupes musculaires a montré l’importance de représenter les interactions 

entre structures anatomiques. Et les méthodes de déformation géométrique nous permettent maintenant de 

personnaliser des modèles par éléments finis (EF) corps complets à l’aide de cibles détaillées, avec un souci 

de Vérification des modèles. Les applications de ces travaux concernent l’orthopédie (avec l’étude d’implants 

novateurs) et la sécurité routière (pour la protection des usagers, en particulier des sujets obèses).  

Dans une quatrième partie, je présente mon projet de recherche : (i) à court terme au regard de projets 

amorcés, (ii) à moyen terme avec l’amélioration de la modélisation de la contraction musculaire, (iii) à long 

terme avec l’objectif d’une démarche Qualité pour le développement de modèles. 
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III. Activités de recherche. 
 

Mes activités de recherche sont centrées autour de la modélisation déformable personnalisée du corps 

humain. Depuis 2007 au sein du LBMC, d’abord comme chercheur contractuel puis comme enseignant-

chercheur, j’ai travaillé sur plusieurs projets tant avec mon équipe de rattachement, anciennement nommée 

« Biomécanique & Orthopédie », qu’avec l’équipe « Biomécanique des Chocs ». Actuellement, je suis co-

animateur de l’Axe « Le corps réparé : l’implant dans son environnement », dans la nouvelle organisation du 

laboratoire mise en place depuis 2019. La modélisation et la personnalisation du système musculo-

squelettique sont en effet des problématiques transversales au regard des applications possibles dans le large 

champ de la biomécanique (en particulier l’orthopédie et la protection des usagers de la route). Cela m’a 

permis de travailler avec plusieurs chercheurs, au profil scientifique varié, souvent dans des projets 

collaboratifs liant Ingénierie et Santé.  

J’ai contribué à différents types de projets, dont la majorité impliquait des industriels : projet industriel 

international (GHBMC) et national (thèses LAB PSA Renault), d’innovation industrielle (SATT Pulsalys), de 

recherche collaborative nationale (MIME ANR JCJC, porteur) et internationale (PIPER FP7, responsable de 

tâche). J’ai eu la chance de pouvoir associer des problématiques en Recherche amont et en Recherche 

appliquée. Plusieurs questions de recherche (QR) ont été investiguées telles que : le bénéfice de nouveaux 

implants orthopédiques (Chapitre III.1.1 et Chapitre III.1.2), le rôle des interactions musculo-squelettiques au 

sein de groupes musculaires sur la production de force (Chapitre III.2.1), la variabilité de forme et de position 

des organes entre différentes postures (Chapitre III.2.3), les mécanismes mis en jeux dans la protection des 

sujets obèses en choc automobile (Chapitre III.2.6). Pour ce faire, des développements méthodologiques 

(DM) ont été nécessaires. Ainsi, un modèle déformable du système musculo-squelettique du membre 

inférieur piloté par méthode inverse a été développé (Chapitre III.2.1), la modélisation du rachis des modèles 

industriels corps complet GHBMC a été améliorée (Chapitre III.2.2), et des méthodes ont été élaborées pour 

personnaliser ces modèles corps complet (Chapitre III.2.4) avec la prise en compte de cibles détaillées 

(Chapitre III.2.5). Les ressources issues de ces projets ont été pour la plupart diffusées sous licence open-

source et continument réinvesties (en particulier dans le cadre de projets en lien avec l’orthopédie : 

collaboration S2M Montréal, DEMU2NECK Marie Curie IRG FP7 etc.).  

Dans le cadre de notre travail, nous avons utilisé à plusieurs reprises la modélisation par éléments finis (pour 

le développement d’implants, la préparation d’essais expérimentaux, la compréhension de mécanismes 

physiologiques et lésionnels). Des expérimentations ont été menées en parallèle pour vérifier des hypothèses 

de développement et fournir des données de validation des modèles. Cette approche hybride vertueuse a été 

possible grâce au co-encadrement de cinq étudiants en thèse et de deux post-doctorants.   
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III.1. Etude de nouveaux implants orthopédiques. 

 

1. (QR) Bénéfice d’une instrumentation dynamique pour corriger les déformations 

scoliotiques durant la croissance.  

 

La scoliose est une déformation tridimensionnelle de la colonne vertébrale, qui reste dans la majorité des cas 

sans cause identifiée : elle est alors appelée « idiopathique » [1]. La scoliose survient principalement pendant 

l’enfance (1%) ou l’adolescence (4%) [2]. Cette période de forte croissance osseuse provoque rapidement une 

déformation des vertèbres, de la cage thoracique, et donc peut s’accompagner de problèmes pulmonaires ou 

cardiaques. La chirurgie orthopédique devient alors nécessaire pour corriger les déformations rachidiennes et 

fixer cette correction [3]. La fixation postérieure par arthrodèse s’appuie sur deux tiges, placées de part et 

d’autres du rachis, reliées par des dispositifs transverses et fixées aux vertèbres par des vis ou des crochets. 

Dans le cadre de ma thèse, une approche numérique avait été développée pour évaluer la correction de deux 

techniques chirurgicales de réduction des courbures [4], [5], à partir d’un modèle numérique aux raideurs 

rachidiennes personnalisées [6]. L’arthrodèse de la colonne vertébrale ne peut se faire qu’une fois la 

croissance de l’enfant achevée. 

 

1. Contexte. 

Pour les scolioses sévères à corriger durant l’enfance, des tiges de « croissance » maintiennent le 

développement osseux de la colonne vertébrale et de la cage thoracique [2], [7], grâce à un allongement 

régulier des tiges. Celui-ci est réalisé par intervention chirurgicale, tous les 6 mois environ, donc source de 

risques opératoires [3], [7]–[9]. Le système Magec© permet de réduire ces interventions grâce à un 

allongement piloté par un champs magnétique externe [10], [11]. D’autres auteurs ont proposé des implants 

en alliage à mémoire de forme [12], [13]. Les dispositifs « auto-adaptatifs » autorisent quant à eux un 

glissement des tiges soit à l’apex (Luque Trolley [14], [15]) soit aux extrémités proximales et distales (Shilla 

[16]), mais n’empêchent pas les complications post-opératoires (casse de matériel, débris d’usure, fusions 

postérieures) [16]. Chez l’enfant, la rigidité du montage entraine aussi un enraidissement progressif du rachis 

[14], [17] : l’effort nécessaire pour la distraction augmente à chaque intervention [18], [19] tandis que 

l’allongement réalisé diminue [20]. D’où une correction finale souvent limitée par rapport aux ambitions 

initiales, et des complications fréquentes [8], [11], [21], [22] : casse de matériel, décrochage des fixations, 

fusion spontanée des niveaux adjacents, dégénérescence des disques sus- et sous-jacents.  
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L’expérience montre que le risque de dégénérescence des niveaux vertébraux adjacents augmente avec la 

raideur des montages [23]–[26]. D’où l’apparition du concept de « stabilisation dynamique » avec des tiges 

plus souples, aux effets largement documentés expérimentalement, numériquement et par suivi clinique [27], 

[28]. Ces montages dynamiques sans fusion vertébrale diminuent le risque de dégénérescence des niveaux 

adjacents, et protègent l’instrumentation et ses ancrages, mais restent réservés aux montages courts. 

L’utilisation de tiges souples sur des montages longs, pour la correction des déformations puis sa fixation, ne 

semble pas appropriée [29]. En effet, les tiges en titane conduisent à moins de complications que les tiges en 

acier [30], [31], au détriment de la capacité de correction des déformations [30]. De même, l’utilisation d’une 

seule tige postérieure (plutôt que deux tiges) diminue la correction et augmente le risque de casse du matériel, 

en particulier pour des instrumentations se prolongeant sous la jonction thoraco-lombaire [32]–[34]. Ces 

conclusions sur la stabilisation dynamique ont été observées chez des sujets âgés instrumentés pour corriger 

des scolioses lombaires dégénératives, avec une réduction des complications [35].  

Dans ce contexte, l’objectif de ce travail de recherche fut donc de développer, pour l’enfant, un dispositif 

dynamique complémentaire aux instrumentations existantes de correction de la scoliose. Ce nouveau 

dispositif garantirait la croissance osseuse et limiterait la raideur en traction-compression des montages pour 

préserver les structures anatomiques. Ce travail de développement s’est articulé autour d’essais 

expérimentaux sur modèle animal et de simulations numériques pour évaluer le bénéfice des choix 

technologiques. Il a été mené dans le cadre du projet de maturation SCOLIOSE 2 financé par la SATT Pulsalys, 

en collaboration avec VetAgro Sup, et impliquant le co-encadrement d’une étudiante en thèse (M. ODET). 

 

2. Développement. 

 

Figure 1. Dispositif de suspension développé : (a) conception et (b) prototype. 
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La première partie du travail a consisté à développer un dispositif dynamique basé sur une suspension axiale 

(Figure 1). Ce système de suspension assure un comportement asymétrique et bilinéaire en traction-

compression : l’enraidissement au-delà d’un certain déplacement limite la course des tiges. Egalement, ce 

système permet de définir une pré-charge, réglable pendant la chirurgie, pour déplacer le domaine de travail 

du dispositif et ainsi imposer un effort de distraction sur la colonne afin de corriger la courbure. Plusieurs 

études rapportent les propriétés viscoélastiques du rachis in vitro [36], [37] et in vivo [38], [39], ou bien de 

prothèses totales de disque [40], [41], mais uniquement en lombaire et chez l’adulte (souvent âgé). Chez 

l’enfant, les raideurs en compression et traction des articulations intervertébrales peuvent être quantifiées 

avant la chirurgie par méthode inverse [6], [42], [43]. La précharge dépendrait de la correction per-opératoire 

en distraction voulue par le chirurgien [18], [19], [44]–[46], en considérant une relaxation des efforts internes 

[45].  

Les vis polyaxiales assurent une légère mobilité pour faciliter l’insertion des tiges, avant d’être définitivement 

bloquées à la fin de la chirurgie. Mais cette mobilité est parfois insuffisante pour les ancrages extrêmes qui 

bloquent deux vertèbres consécutives, à cause des rotations intervertébrales symptomatiques. De plus, cette 

mobilité disparait à l’issue de la chirurgie : la position des vertèbres extrêmes par rapport aux tiges est fixe, ce 

qui peut être problématique durant la croissance (Figure 2a). Effectivement, l’utilisation des vis dynamiques 

[47], avec un axe de mobilité en rotation permanent entre la tête de vis et la tige, diminue les risques de 

douleur lombaire et améliore la mobilité rachidienne pour des instrumentations lombaires courtes sans fusion 

[48]–[51], tout en limitant les moments internes dans les tiges [52]. Mais ces vis dynamiques assurent une 

mobilité uniquement en flexion-extension du rachis. Pour la correction des déformations scoliotiques dans les 

plans frontaux et sagittaux, un dispositif a donc été développé afin de transformer les vis existantes (simples 

ou polyaxiales) en ancrage dynamiques à rotule (Figure 2b).  

 

Figure 2. (a) angles frontaux entre les tiges de croissance et le rachis aux extrémités fixées, (a.1) après chirurgie puis (a.2) après 
croissance. (b) Conception du dispositif d’ancrage dynamique rotulé. 
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Le système de suspension a fait l'objet d'un dépôt de brevet français et d’une demande de brevet 

international. L’effet de la suspension et de l’ancrage dynamique à rotule sur la correction et sur les 

chargements transmis aux articulations intervertébrales a été étudié expérimentalement et numériquement. 

 

3. Expérimentation animale. 

Toutes les expérimentations animales ont été sous-traitées à l’Ecole Vétérinaire de Lyon (VetAgro Sup). Les 

interventions ont été réalisées par deux chirurgiens vétérinaires séniors de l’Ecole Vétérinaire de Lyon. 

a. Pré-étude d’un dispositif de suspension équipant un mécanisme de glissement des tiges.  

Le dispositif de suspension a été inclus dans un mécanisme permettant le glissement des tiges par croissance 

du rachis (avec anti-retour). Une pré-étude expérimentale a été menée sur un modèle porcin. Ce modèle est 

récurent dans la littérature pour l’étude sur modèle animal des instrumentations souples pour la scoliose [53]–

[55], du fait de sa croissance rapide et de sa proximité anatomique avec l’homme [56]. 

Matériel et Méthode. 

Quatre cochons sains de deux mois (22.6kg en moyenne) ont été instrumentés sur six vertèbres hors fixations 

extrêmes. Un spécimen était instrumenté d’une tige classique, trois autres avec le nouveau mécanisme 

comportant des raideurs différentes de suspension. Trois séquences de radiographies frontales et sagittales 

ont permis le suivi de la croissance post-opératoire. Des IRMs pré- et post-chirurgie ont été utilisées pour 

l’évaluation des disques intervertébraux. Deux spécimens ont été euthanasiés à 15 jours (pour casse de 

matériel), les deux derniers à 37 jours (après délogement des bouchons de vis pédiculaires extrêmes). 

Résultats et Discussion. 

Les radiographies et les IRMs ont montré des croissances osseuses identiques pour les quatre spécimens, sans 

signe visible sous IRM de dégénérescence des disques. Seul le dispositif avec une suspension souple n’a pas 

entraîné de casse du matériel, soulignant la possibilité d’un effet protecteur de la suspension. Toutefois, 

l’encombrement limité ne permettait qu’un allongement faible de l’instrumentation, et le glissement des 

pièces métalliques a engendré de l’usure et donc des débris, sources de complication bien connue [16]. Le 

développement du mécanisme de glissement des tiges a donc été arrêté.  

Un implant était instrumenté à l’aide de jauges pour mesurer l’effort normal et la flexion dans les plans 

frontaux et sagittaux pendant les activités journalières de l’animal. Les mesures ont montré des chargements 

in vivo maximum en phase de réveil post-opératoire, au moins six fois plus importants que le maximum 

journalier. Ce risque de déformation plastique et de rupture du matériel est lié à la difficulté de contenir 

l’animal comme cela se fait chez l’homme en post-opératoire immédiat. Les rares études mesurant les efforts 
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in vivo dans le rachis humain [57] montrent en effet des moments plus importants en post-opératoire 

immédiat [58], ainsi qu’une influence significative de la posture [59] et de la contraction musculaire [60].  

Ces résultats nous ont permis d’améliorer le dispositif de suspension. Ils soulignent aussi la difficulté de 

dimensionner un dispositif dédié à l’enfant en s’appuyant sur un modèle porcin, certes anatomiquement 

proche de l’homme mais à la masse et à la musculature éloignée de l’enfant [61].  

b. Etude expérimentale du bénéfice du dispositif de suspension seul.  

Le rôle biomécanique sur les disques de la suspension en série d’une tige a été investigué sur un modèle animal 

de chèvre. Plus petit à l’âge adulte que le modèle porcin, proche de l’anatomie humaine, ce modèle animal 

est une alternative pour l’étude de la dégénérescence des disques [62]. Et il a déjà été utilisé pour l’étude de 

tiges flexibles [63].  

Matériel et Méthode. 

Douze spécimens (chèvre alpine croisée créole adulte, poids moyen de 29,7 kg) ont été réparties en quatre 

groupes de trois individus implantés avec un dispositif sur sept vertèbres : un groupe témoin avec implantation 

des vis pédiculaires seules, un groupe avec une tige classique, et deux groupes avec une suspension en série 

de tiges classiques (une raideur différente par groupe). Les spécimens ont été euthanasiés après six mois. Des 

examens des disques sus- et sous-jacents ainsi que dans la zone instrumentée ont été réalisés par IRM (T1 et 

T2) et par observation macroscopique et histologique. 

Résultats et Discussion. 

Dix chèvres ont terminé le protocole. Les suspensions ont été bien tolérées. De la métallose a été observée 

autour de toutes les liaisons rotules. L’observation macroscopique des disques ne montre aucune différence 

entre les groupes, même si le nucleus pulposus semble peu hydraté chez tous les spécimens. L’étude 

histologique et par IRM à 6 mois n’a pas montré de différence significative sur la qualité des disques 

intervertébraux en comparaison du groupe témoin non-instrumenté, tant avec le groupe instrumenté 

classiquement qu’avec les groupes ayant eu une suspension en série.  

Ni le système d’ancrage dynamique ni la suspension en série des tiges classiques n’a eu d’effet délétère sur 

les disques. Aucune configuration d’instrumentation, même la tige classique, n’a conduit à des signes même 

précoces de dégénérescence discale (dont l’incidence post-opératoire est de 30% à un an [64], [65]). Si la 

durée de l’essai (6 mois) est identique à la littérature sur modèle animal, l’absence de dégénérescence peut 

s’expliquer soit par le faible nombre de spécimens par groupe (n=2 ou n=3), soit par l’utilisation d’un montage 

à une seule tige (le montage avec deux tiges réduit significativement la zone neutre de mobilité intervertébrale 

[66]). En effet, Hunt et al. [63] observait après 6 mois une perte de densité cellulaire dans les disques 

instrumentés, avec un ancrage de toutes les vertèbres de la zone instrumentée.  
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c. Perspectives.  

Cet essai expérimental ne permet pas de conclure sur l’effet protecteur ou délétère du système d’ancrage 

dynamique ou de la suspension, en série avec des tiges classiques. De manière générale, ce travail 

expérimental souligne les difficultés de l’investigation expérimentale in vivo, avec des essais difficiles à 

maîtriser même sur un modèle animal : ce type d’approche nécessite de fait des échantillons importants pour 

assurer une puissance statistique suffisante. De cette expérience de recherche, nous retenons la proximité 

anatomique du modèle animal avec l’homme : le modèle animal in vitro peut servir à évaluer la qualité d’un 

protocole expérimental, ou à quantifier expérimentalement le comportement biomécanique d’implants dans 

la phase de développement, comme nous le ferons durant le projet EUREKA OSPITAL.  

 

4. Etude numérique. 

Pour répondre à la question de recherche posée en début de chapitre, la deuxième partie de ce travail s’est 

donc appuyée sur l’approche numérique : l’approche numérique (ou in silico) permet de quantifier l’effet de 

différentes configurations d’instrumentation. 

a. Contexte : la modélisation du rachis pour l’étude des techniques chirurgicales. 

Pour aider à prévoir les effets des corrections chirurgicales sur la colonne vertébrale, des modèles numériques 

ont été développés dans la littérature selon deux approches distinctes : par éléments finis [5], [67]–[70] ou 

par multi-corps rigides [71], [72], ou hybride [73], [74]. L’approche par élément finis permet une 

représentation détaillée des structures anatomiques, mais de fait s’avère complexe à développer et demande 

des temps de calcul importants : les modèles se focalisent souvent sur le segment lombaire [75]. Pour 

modéliser l’ensemble du rachis, les modèles par éléments finis se limitent à une représentation par poutres, 

pour l’étude de la croissance osseuse [76], de stratégies chirurgicales [5] ou de traitements par corset [77]. 

L’approche par multi-corps rigides représente les articulations intervertébrales comme des matrices de 

raideur : si cette simplification ne permet pas de quantifier les contraintes dans le disque ou les efforts aux 

facettes articulaires, elle assure la convergence numérique et réduit grandement les temps de calcul, 

permettant les études paramétriques [78]. Peut-être du fait de la difficulté de validation de ces modèles, les 

auteurs limitent leur communication aux cinématiques vertébrales, ou à des études comparatives entre 

configurations. Aucun modèle de rachis complet n’était disponible en open-source au démarrage du projet. 

b. Matériel & Méthode. 

Modélisation multi-corps rigides du rachis. 

L’étude numérique de différents dispositifs de correction s’est appuyé sur le développement d’un modèle 

multi-corps rigides de rachis T1-S1 (Figure 3a) inspiré de Petit et al. [79], avec une géométrie du rachis issue 

de la segmentation manuelle de Visible Human Project® [80]. Le logiciel utilisé pour développer le modèle 
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multi-corps rigide, Solidworks®, permet de tester directement les CAO de dispositifs médicaux (Figure 3b). La 

géométrie et la courbure du rachis sont paramétrables dans les plans frontaux et sagittaux (angles de Cobb, 

cyphose, lordose, pente sacrée, longueurs des segments thoracique et lombaire) (Figure 3c). En particulier, la 

ligne spinale est représentée par une spline qui guide la position et l’orientation 3D des vertèbres. Les raideurs, 

les mobilités intervertébrales, les chargements vertébraux, et les variations de position angulaires et linéaires 

sont exprimées dans le repère local des vertèbres [81]. 

Les joints intervertébraux sont représentés par des matrices de raideur diagonales linéaires, sans zone neutre 

ni terme de couplage. Les valeurs des raideurs sont calibrées à partir d’essais expérimentaux (in vitro) 

rapportés dans la littérature [68], [79], [82]–[86]. En fonction des résultats disponibles dans la littérature, la 

calibration des raideurs a été réalisée par niveau intervertébral et par segment spinal [69], [87]–[94], pour des 

sollicitations sous couple pur en rotation axiale, en inclinaison latérale et en flexion antéro-postérieure [95], 

avec ou sans compression le long de la ligne spinale [96]. La calibration a été aussi réalisée sur la colonne 

complète, sans et avec cage thoracique [97]–[99]. Lorsqu’il existe plusieurs niveaux de chargement rapportés 

dans la littérature (4.5Nm 7.5Nm et 10Nm par exemple), le comportement simulé a été comparé à chacun 

d’entre eux.  

La capacité du modèle de rachis à reproduire le comportement d’une colonne vertébrale instrumentée a 

également été évaluée au regard de deux essais de la littérature, l’un pour une instrumentation lombaire 

réduite L2-L3 [69], l’autre pour une instrumentation thoracique T7-T11 [98]. Les vis ont été représentées 

comme des corps rigides fixés aux vertèbres ; les implants ont été représentés par des raideurs équivalentes 

en traction-compression et en flexion. 

 

Figure 3. (a) Modèle multi-corps rigides du rachis et son repère global.  
(b) Modèle multi-corps rigides instrumenté (b.1) par dispositif dynamique, (b.2) par dispositif classique.  

(c) Vues frontale et sagittale d’un rachis pré- et post-opératoire après correction d’une scoliose [3]  
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Une étude de sensibilité a montré l’effet réduit sur les mobilités segmentaires de la position des centres 

articulaires intervertébraux (jusqu’à 4% de variation de l’amplitude de mouvement T1-L5), de la stratégie 

appliquée pour modéliser la compression spinale (jusqu’à 10%), de la position des ancrages (jusqu’à 8%). Seule 

la longueur de vis a une influence plus importante sur les mobilités : jusqu’à 25% surtout en flexion/extension 

pour une variabilité de position de +20mm. Cette dernière information pourrait servir à guider le 

développement de nouveaux implants. 

Etude de différentes configurations de correction chirurgicale. 

Dans un premier temps sont simulées les instrumentations évaluées in vivo sur les chèvres : une seule tige 

entre T11 et L5 est placée sur le modèle de rachis adulte sain, fixée aux extrémités sur 2 vertèbres consécutives 

(avec ou sans ancrage dynamique), sans puis avec une suspension en traction-compression (souple ou raide).  

Dans un second temps la courbure rachidienne d’un rachis scoliotique corrigé par des tiges de croissance 

double est modélisée [3]. La mise en position des vertèbres instrumentées sur la tige se fait par déplacement 

imposé puis relaxation des chargements. Six configurations d’instrumentation T2-L3 sont évaluées, avec des 

tiges associées ou non à une suspension (souple ou raide) et des ancrages dynamiques ou non au niveau des 

ancrages extrêmes.  

Les conditions aux limites utilisées pour évaluer les corrections chirurgicales reproduisent des sollicitations en 

inclinaison latérale, flexion/extension et rotation axiale, sous compression spinale répartie le long du rachis. 

Pour chaque type de sollicitation (inclinaison latérale, flexion/extension et rotation axiale), S1 est bloqué. Le 

déplacement de T1 mesuré pour un chargement en couple pur sur le rachis non instrumenté est ensuite 

appliqué sur le rachis instrumenté pour comparer les variations de mobilité locale et par segment. Les niveaux 

de sollicitations choisis pour l’étude de sensibilité et la comparaison des implants permettent de demeurer 

dans le domaine physiologique des mobilités. 

Le rôle des configurations chirurgicales est quantifié en comparant au rachis non instrumenté les grandeurs 

suivantes : mobilités des segments vertébraux regroupés en groupes fonctionnels (zone adjacente inférieure 

à l’instrumentation, supérieure à l’instrumentation etc.), variations de courbures (lordose, cyphose, Cobb), 

efforts dans les liaisons intervertébrales, les implants, les fixations aux vertèbres.  



29 
 

c. Résultats. 

L’utilisation d’un modèle multi-corps rigides permet de réaliser une simulation du rachis complet en moins de 

10 secondes sur un ordinateur personnel, ce qui facilite la calibration des raideurs intervertébrales pour 

plusieurs sollicitations à plusieurs amplitudes. Après calibration, le comportement du modèle est 

généralement dans l’écart-type des mesures in vitro disponibles (Figure 4 par exemple 7.5N.m). Même si la 

littérature fournit de données pour quelques niveaux thoraciques seulement, le modèle reproduit 

correctement le comportement rachidien complet avec la cage thoracique. De même, le modèle de rachis 

instrumenté reproduit correctement le comportement rapporté dans la littérature, malgré de larges écart-

types in vitro (Figure 4d). 

 

Figure 4. Comparaisons des amplitudes de mouvement intervertébraux par rapport à la littérature  
pour les trois sollicitations à 7,5 N.m : (a) inclinaison latérale, (b) torsion et (c) flexion.  

(* : avec cage thoracique ; • : 6 N.m an inclinaison latérale ; † 8 N.m en flexion ; ‡ : 8 N.m avec un follower load de 800 N en flexion) 
(d) Comparaisons, par rapport à la littérature, des amplitudes de mouvement T1-S1 après instrumentation.  

 

Pour toutes les configurations d’implant sur rachis non scoliotique, l’absence d’ancrage dynamique entraine 

une mobilité des groupes fonctionnels significativement différente de celle du rachis intact. Au contraire, la 

présence d’ancrages dynamiques restitue la mobilité physiologique saine pour plusieurs sollicitations. La 

mobilité du niveau sous-jacent L5-S1, fortement augmentée par la fixation postérieure, est restituée en 

flexion/extension par la combinaison {suspension + ancrages dynamiques}. Si la suspension réduit 

significativement les chargements sur les fixations, l’ajout d’ancrages dynamiques à rotule augmente autant 

l’effort de cisaillement qu’une instrumentation rigide. 

L’étude sur rachis scoliotique montre une correction simulée avec des tiges rigides proche de la correction 

post-opératoire immédiate (différence de 14% sur Cobb, 14% sur la cyphose, <0.1% sur la lordose). La présence 
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des ancrages dynamiques à rotule entraine une perte de correction et aggrave la cyphose, de même que la 

présence d’une suspension. Toutefois, l’utilisation des ancrages dynamiques et/ou d’une suspension 

permettrait de mieux répartir les chargements dans les tiges, de diminuer le cisaillement dans les fixations 

vertébrales, de diminuer le chargement intervertébral, de diminuer et tendre vers des mobilités des segments 

adjacents plus proches d‘un rachis sans instrumentation.  

d. Discussion. 

La présence d’une suspension et des ancrages dynamiques à rotule aux extrémités des montages semble 

limiter les chargements intervertébraux et dans les implants, tout en conservant une certaine mobilité 

intervertébrale. Cette instrumentation permettrait de limiter les complications post-opératoires dont la casse 

de matériel, au détriment toutefois de la correction des déformations. Tous ces résultats sur des montages 

longs sont cohérents avec la littérature des montages courts avec instrumentations dynamiques [27], [28], 

[100] et vis dynamiques [48]–[50]. En particulier, Lazaro et al. [101] rapportait un système de vis dynamique 

avec une liaison glissière dans l’axe de la tige pour un montage court, conduisant à une légère mais significative 

amélioration des mobilités (sauf en flexion-extension).  

Contrairement à l’approche déformable sur laquelle s’appuie la majorité de mes activités de recherche, 

l’approche multi-corps rigides a permis le développement rapide d’un modèle de rachis, répondant à nos 

besoins, avec des temps de calcul faibles et une calibration aisée surtout en comparaison des approches par 

éléments finis [78]. Une approche mixte, couplant des corps rigides et une modélisation déformable des 

structures anatomiques d’intérêt (par exemple les disques) aurait complexifié le développement dans le temps 

de la thèse, mais pourrait donner des informations complémentaires sur le disque : le gradient de contrainte 

serait relié au niveau de dégénérescence des disques [102].  

La linéarisation et le découplage des raideurs facilitent l’identification, mais suppriment : (i) la zone neutre en 

chargement physiologique (i.e. une mobilité importante sous de faibles sollicitations), (ii) l’enraidissement 

important pour protéger les articulations en chargement limite, (iii) les couplages en rotation liés aux facettes 

articulaires. Quelques auteurs rapportent des termes de couplage qui pourraient être intégrés par la suite 

[82], [103], [104]. Egalement, la distribution le long du rachis des raideurs intervertébrales chez les patients 

scoliotiques n’ont pas été prises en compte [6].  

La calibration des raideurs intervertébrales s’est faite sur des comportements quantifiés à partir d’essais sur 

des pièces anatomiques de donneurs âgés (comme cela se fait classiquement dans la littérature), au 

comportement mécanique surement différent de celui rencontré chez un sujet jeune. Rares sont les auteurs 

à avoir disposé de données cinématiques in vivo de sujets jeunes pour évaluer leur modèle [79], [105]. L’étude 

numérique menée est donc restée comparative.  



31 
 

La cage thoracique n’a pas été modélisée explicitement : les implants fixés sur les côtes (e.g. VEPTR [31]) sont 

plus souvent indiqués en intention secondaire (i.e. en complément des tiges de croissance). L’action 

musculaire a été représenté par le biais d’une force continue de compression le long du rachis, suffisante pour 

reproduire un comportement réaliste [92], [106]. Des modèles récents pour la dynamique inverse intègrent 

une modélisation musculaire explicite [107], même pour l’enfant et l’adolescent [108] : si une telle approche 

demande de connaitre les niveaux d’activation, elle permet de représenter les mouvements d’intérêt du sujet 

(flexion/extension, inclinaison latérale et rotation axiale) à l’aide de conditions aux limites plus physiologiques 

que des couples, avec des chargements spinaux plus spécifiques que la compression continue le long du rachis 

[107]. 

L’étude sur rachis scoliotique porte sur une seule courbure. Si la rotation axiale et la cunéïformisation des 

vertèbres ne sont pas prises en compte, l’effet sur le comportement mécanique de ces deux paramètres serait 

limité du fait d’une liaison intervertébrale par matrice de raideur globale. Le modèle paramétrique permet de 

créer plusieurs courbures rachidiennes pour évaluer chaque stratégie chirurgicale à l’aune d’une courbure 

donnée (Figure 5). Plutôt qu’un modèle statistique de forme (par exemple pour le rachis lombaire [109]), un 

modèle statistique des courbures rachidiennes permettrait de générer une population virtuelle pour 

augmenter la force descriptive, comme cela a déjà été fait pour le rachis lombaire [110]. De tels modèles 

statistiques existent déjà pour l’évaluation de traitement de la scoliose [111], [112], et surtout pour la 

reconstruction de colonne vertébrale à partir de radiographies [113], de CT scan [114] et IRM [115]. 

 

Figure 5. Modélisation de différentes courbures scoliotiques de la littérature [116]. 
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e.  Perspectives. 

Nous avons retenue, pour cette étude, une approche numérique différente de celle que j’avais utilisée durant 

mon travail de thèse sur la simulation EF de stratégies chirurgicales. La modélisation par multi-corps rigides 

était la plus appropriée pour répondre à la Question de Recherche à traiter ici, dans le temps d’une thèse et 

sans modèle numérique au démarrage du projet. La démocratisation des outils de modélisation et des moyens 

de calcul conduisent en biomécanique à une inflation des modèles publiés (mais non partagés), et à leur 

complexification au détriment de leur employabilité. Or l’approche d’une modélisation des articulations par 

leur matrice de raideur est séduisante : par exemple, elle nous a dernièrement permis de modéliser 

l’articulation du genou avec une représentation des tissus mous pour fournir, dans le cadre d’un Master (Sacha 

GUITTENY, 2020), le cahier des charges pour le développement d’une orthèse de genou en lien avec la SATT 

Pulsalys. Cependant, il serait illusoire de croire que l’évaluation de ces modèles au regard de la littérature est 

suffisante. Certes, la revue de bibliographie exhaustive menée sur la caractérisation comportementale des 

segments rachidiens a servi de base pour l’évaluation du comportement du rachis lombaire développé au 

Chapitre III.2.2. Mais la comparaison du comportement d’un modèle aux données publiées ne vaut pas 

Validation d’un modèle, comme nous le soulignerons dans nos réflexions et Perspectives de Recherche 

(Chapitre IV.2).  

La Question de Recherche traitée ici émanait d’un chirurgien, et notre travail a permis la production de savoirs 

scientifiques encourageants. Toutefois, il n’y a pas eu de concrétisation industrielle, malgré 

l’accompagnement de la SATT Pulsalys et une valorisation par des brevets. Le transfert au domaine industriel 

du produit de cette recherche appliquée se serait peut-être fait si la Question de Recherche de Santé Publique 

avait été soutenue dès le départ par le milieu industriel. Démarche que nous avons tâché de suivre par la suite 

(Chapitres III.1.2, III.2.2, III.2.4-6). 
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2. (QR) Efficacité mécanique d’un implant novateur pour l’ostéotomie du tibia distal. 

 

1. Contexte. 

L’arthrose de la cheville touche 1% de la population [117], avec des conséquences particulièrement 

invalidantes [118], tout autant que pour l’arthrose de la hanche [117]. Contrairement au genou ou à la hanche, 

l’arthrose de la cheville est rarement primaire [119] : elle est majoritairement post-traumatique (entre 70% et 

80% selon les études [119], [120]), et liée à une instabilité de la cheville [118]–[121]. Les patients avec une 

arthrose post-traumatique sont jeunes [121], [122] : la cheville est l’articulation qui supporte les contraintes 

les plus fortes [123], aussi la répétition des chargements sur la cheville du fait de la pratique sportive est 

dommageable pour les ligaments en cas de déformations osseuses [124]. Effectivement, les personnes 

atteintes de malformation osseuse de la jambe (malformation congénitale du membre inférieur, mauvaise 

consolidation osseuse après fracture, maladies osseuses constitutionnelles) souffrent fréquemment 

d’arthrose précoce de la cheville [125]. 

Dans le cas de déformations tibiales, une ostéotomie corrective permet le réalignement des surfaces 

articulaires de la cheville par soustraction d’un coin osseux ou par addition d’un coin en substitut osseux [126]. 

La fixation du tibia distal post-ostéotomie se fait essentiellement par plaque [127]. Or ce type de fixation 

latérale entraine des risques de complication post-opératoire, une perte de la vascularisation et donc un temps 

de récupération élevé, pour une raideur du montage limitée [128]. 

La fixation des ostéotomies correctives du tibia distal se rapproche de la fixation de certaines fractures du tibia 

distal, en particulier celles de type A3 (extra-articulaire et instable, classification AO5). La fracture A3 du tibia 

distal est la plus commune et la plus sévère, résultant souvent d’un choc violent, ou d’une chute pour les 

personnes âgées [129]. Là encore, l’utilisation d’une plaque impacte la vascularisation des tissus autour de la 

fracture et augmente le taux de comorbidité [130], [131]. La plaque est soumise à des moments importants 

[132] avec des pertes de vis [133], [134]. Le clou centromédullaire proximal est associé à une insuffisance du 

remodelage osseux [135]–[137] et à des douleurs au genou [138], [139]. Un clou centromédullaire distal (Distal 

Tibia Nail - DTN, Mizuho®) a été récemment développé pour la fixation des fractures du tibia distal : il assure 

une fixation peu invasive, par le tibia distal, avec une rigidité en compression et en torsion plus grande que les 

fixations par plaque [140], [141].  

L’objectif de ce travail de recherche est de quantifier expérimentalement la performance mécanique du clou 

centromédullaire distal DTN pour une ostéotomie corrective du tibia distal, au regard de l’approche 

                                                           
5 Arbeitsgemeinschaft für Osteosynthesenfragen, Davos, Switzerland; www.aofoundation.org  
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chirurgicale standard par plaque. Ce travail a été mené dans le cadre d’une thèse (J. GREENFIELD), en 

collaboration avec l’Université de Mayence à l’origine du développement du nouvel implant DTN avec 

Mizuho®. 

 

2. Matériel et Méthodes. 

La caractérisation normative des implants de fixation de factures utilise un essai de flexion 4 points (ISO 5837). 

Les essais proposés par plusieurs organes normatifs [142] ne sont pas suffisants pour caractériser 

complètement des implants [143]. En particulier, leur caractérisation biomécanique vise à reproduire les 

sollicitations sur l’implant dans son environnement, avec des essais de compression désaxée et de torsion sur 

pièces anatomiques ou composites [144]–[149]. La raideur du montage fixant une ostéotomie et le 

mouvement inter-fragmentaire sous charge sont considérés par la communauté comme une mesure de la 

performance de l’implant.  

Un protocole expérimental a été développé au LBMC puis mis en pratique au laboratoire de biomécanique du 

CHU de Mayence (Allemagne). 16 échantillons (8 par implant) de tibias médium sains synthétiques 

(Sawbones®) ont eu leurs extrémités moulées dans du PMMA, avec la réalisation d’une encoche dans le moule 

pour assurer le positionnement des échantillons dans la machine d’essai (Figure 6a). La compression axiale 

des échantillons placés entre deux rotules a été réalisée en respectant le chargement physiologique des 

condyles ; la torsion a été réalisée en encastrant les extrémités de l’échantillon sur la machine d’essais.  

 

 

Figure 6. (a) banc d’essai utilisé pour tester les spécimens en compression. (b) Modélisation par éléments finis du banc d’essai pour 
l’étude de sensibilité. (c) Exemple de variabilité sur la raideur liée au repositionnement de l’implant dans la machine.  

 

Les chargements imposés étant faibles, l’amplitude du déplacement mesuré par la machine est influencée par 

la déformation de la cellule de charge et de la colonne d'essai : d’où une sous-estimation a priori des raideurs 

calculées au regard de la littérature [150], [151], même si cela ne biaise pas l’étude comparative. Des pré-
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essais ont servi à : (i) mesurer la raideur de la machine et du montage sans os, (ii) vérifier l’erreur de mesure 

du déplacement du mors supérieur entre le capteur machine et la corrélation d’image (+10%), (iii) quantifier 

l’influence de la variabilité de plusieurs paramètres expérimentaux sur la raideur mesurée (dosage du PMMA, 

épaisseur de PMMA, position du point de chargement, forme de la zone de contact PMMA-bille, nombre de 

cycles, répétabilité des essais (Figure 6c) etc.). Les paramètres influents ont été confirmés par une étude de 

sensibilité par modélisation éléments finis construite à l’aide du CT scan d’un os synthétique (Figure 6b) : 

épaisseur de PMMA utilisée pour empoter les extrémités des spécimens, position des emboitures de PMMA 

pour la torsion, points d’application du chargement en compression. Cela a conduit au développement d’un 

dispositif pour maîtriser ces paramètres durant l’expérimentation.  

Quatre configurations ont été testées sur chaque spécimen, en compression et en torsion, pour deux niveaux 

de chargement (350N et 700N, 4Nm et 8Nm), d’abord sur tibia sain (phase 0) puis instrumenté (Figure 7b) 

après différents niveaux d’ostéotomie créée grâce à un guide (Figure 7a) : phase 1 – ostéotomie standard, 

phase 2 - ostéotomie instable après rupture du cortex latéral, phase 3 – ostéotomie assimilable à une fracture 

A3.  

 

Figure 7. (a) Types d’ostéotomie testées expérimentalement.  
(a.1) phase 1 – ostéotomie standard. (a.2) phase 2 – ostéotomie instable. (a.3) phase 3 – ostéotomie fracture A3.  

(b) Types d’implants testés expérimentalement. (b.1) DTN. (b.2) plaque. 
 

Pour chaque essai, 30 cycles de chargement-déchargement ont été effectués pour assurer la convergence de 

la raideur mesurée. Outre l’enregistrement de la charge appliquée et du déplacement des mors par la machine 

d’essai, la corrélation d’image a servi à mesurer le déplacement inter-fragmentaire. Les échantillons ont été 

imagés (CT scan) avant les essais phase 0 (tibia sain empoté) et à l’issue des derniers essais (phase 3).  

Une analyse statistique a été menée sur les données issues des essais et à l’aide des CT scan reconstruits pour 

identifier les paramètres géométriques (épaisseur d’os cortical dans plusieurs zones, épaisseurs de PMMA, 

propriétés géométriques des sections utiles etc.), de matériau (niveaux de gris du cortical, du PMMA, etc.), 
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mécaniques (position des appuis de compression dans l’axe du tibia, etc.), et de chirurgie (position de 

l’implant, niveau d’insertion des vis, etc.) pouvant expliquer la variabilité de raideur expérimentale. 

Les parties médiales des tibias ont ensuite été découpées pour quantifier l’influence du type de vis bi-corticales 

utilisées pour la fixation des 3 implants courants (plaque, DTN et clou médullaire standard) sur les 

déformations transmises à l’os en compression axiale. Des mesures de champs de déformation 3D par 

corrélation d’image ont été réalisées après insertion de vis (étape considérée comme une pré-déformation), 

puis après chargement et déchargement (10 cycles) en compression axiale (jusqu’à 700N) appliquée 

directement sur la vis pour simuler l’appui de l’implant sur l’ancrage. Le protocole a été répété trois fois. 

 

3. Résultats. 

Pour tous les essais, la variabilité intra-spécimen de la raideur en compression et en torsion demeure très 

faible au regard de la raideur moyenne par échantillon : elle est par exemple inférieure à 5% en compression 

et 1% en torsion avant instrumentation. La variabilité inter-spécimen est du même ordre de grandeur que 

celle annoncée dans la littérature (13% en compression pour les sawbones®, comme pour Heiner et al. [152]). 

La raideur de la fixation en compression, linéaire jusqu’à 700N, est statistiquement plus importante pour la 

plaque en phase 2, pour le DTN en phase 3. Le mouvement inter fragmentaire reste cependant toujours très 

faible (<0.25mm), sauf pour la plaque en phase 3 (statistiquement plus important que pour le DTN et >1mm 

en moyenne) (Figure 8). L’instrumentation par DTN conduit à une raideur en torsion (au comportement quasi-

linéaire) statistiquement plus importante à 8N.m en phase 2 et 3 ; de même le mouvement inter-fragmentaire 

est statistiquement plus important pour la plaque en phase 2 et 3 (jusqu’à 4° en moyenne). 

 

Figure 8. Champs de déplacement par corrélation d’image à 0N (a,c) et 350N (b,d) de compression pour le DTN (a,b) et la plaque (c,d).  
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L’étude statistique montre l’importance du volume de cortical et de la position de l’axe de chargement sur la 

raideur en compression en phase 0. Pour la compression comme pour la torsion, la raideur en phase 1 et 2 

s’explique essentiellement par la raideur des spécimens sains puis par l’axe de chargement. En phase 3, la 

raideur en compression des échantillons sains aurait un effet moindre que l’axe de chargement et l’insertion 

des vis (mono ou bi-corticales). Pour les trois phases, la raideur en torsion est aussi influencée par la position 

de l’implant (plaque ou DTN) au regard de l’axe de chargement et par le niveau d’insertion des vis. 

L’étude de l’influence du type de vis sur la déformation mesurée à la surface de l’os montre la présence d’une 

déformation principale en compression sous chaque vis, augmentant entre la pré-charge et le chargement 

(Figure 9). La pré-déformation (principale ou de Von Mises) n’est jamais négligeable au regard des 

déformations sous charge (exceptée pour la vis bi-corticale de la plaque). Les têtes de vis d’ancrage cortical de 

la plaque engendrent les déformations les plus importantes sous charge, suivi par les vis de DTN et les vis de 

verrouillage de la plaque. Les vis d’ancrage de plaque conduisent à un niveau plus important de déformation 

que les vis de verrouillage. La vis utilisée avec le clou génère les déformations principales les plus faibles, avec 

un niveau de traction non négligeable au-dessus de la tête de vis du fait de la flexion engendrée par le 

chargement médullaire : d’où une déformation de Von Mises du même ordre de grandeur sur et sous la vis. 

Les vis de DTN ont une tête taraudée : si les pré-déformations et les déformations en compression sont 

majoritairement sous la vis lorsque sa tête n’est pas insérée dans l’os, elles s’homogénéisent autour des têtes 

de vis au fur et à mesure de l’insertion de la tête. 

 

 

Figure 9. Déformation de Von Mises autour des têtes de vis à 650N, pour tous les cycles de chargement des trois répétitions.  
Exemple de champs de déformation obtenus par corrélation d’image à 650N.  
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4. Discussion. 

L’objectif de cette étude était de déterminer la possibilité d’utiliser pour la fixation d’ostéotomie distale du 

tibia l’implant DTN comme alternative à la fixation traditionnelle par plaque. La méthode retenue s’appuie sur 

des essais biomécaniques dans le domaine élastique pour rester dans le domaine d’une activité journalière du 

patient, sur os composite pour faciliter l’identification des paramètres expliquant la variabilité de 

comportement.  

Les paramètres expérimentaux influents ont été identifiés en pré-test (expérimentalement et 

numériquement) pour concevoir un montage qui minimise leurs effets. La raideur machine et la raideur du 

montage hors du spécimen ont été mesurées : la raideur moyenne des os sains corrigée passe de 1500N/mm 

à 2000N/mm à 350N, ce qui reste largement inférieur aux valeurs rapportées dans la littérature [152], [153] 

(7480N/mm à 600N). Cet écart s’explique par des choix différents concernant l’empotage et les conditions aux 

limites [154]. Les auteurs [152], [153], [155], [156] soulignent la variabilité importante de la raideur en 

compression entre les échantillons composites, du même ordre de grandeur que notre étude : elle 

s’expliquerait d’après l’étude par éléments finis et l’étude statistique par la variation de volume de cortical et 

de densité du matériau liées au procédé de fabrication des os composites, ainsi que par l’axe de chargement 

qui introduit de la flexion dans le spécimen. Si le module d’élasticité pour l’os peut être calculé à partir de CT 

scan calibrés [157], cette relation reste à construire pour les os composites par exemple par méthode inverse 

[158]. La raideur en torsion est du même ordre de grandeur que celle relevée dans la littérature, avec une 

variabilité inter-spécimen plus faible dans notre cas (3.6% vs. <1% ici). La variabilité intra-spécimen de la 

raideur tant en compression qu’en torsion est très faible dans notre étude. 

La raideur moyenne en compression pour la plaque en phase 1 (fixation de l’ostéotomie) est similaire bien 

qu’inférieure à celle obtenue par Ettinger et al. [159], du fait d’un cortex latéral post-ostéotomie plus faible. 

La raideur moyenne en torsion est identique. En ostéotomie classique, les 2 implants conduisent à des raideurs 

similaires en compression et en torsion, avec des mouvements inter-fragmentaires très faibles. En cas 

d’ostéotomie instable, le DTN offre une raideur statistiquement plus faible en compression (mais avec des 

mouvements inter-fragmentaires très faibles), et statistiquement plus importante que la plaque en torsion. 

De plus, la déformation principale mesurée à la surface de l’os en compression est deux fois plus importante 

avec le DTN, rentrant dans la gamme de déformation positive pour un remodelage osseux. Ces résultats 

conduisent à penser que le DTN est un implant utilisable en alternative à la plaque pour la fixation 

d’ostéotomie distale, d’autant qu’il préserve la vascularisation du tibia par son positionnement 

intramédullaire.  
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Pour la fixation de fracture A3, Högel et al. [147] rapportait pour la plaque une raideur moyenne en 

compression deux fois plus importante que notre étude (du fait d’un empotage et de conditions aux limites 

différentes), et une raideur moyenne en torsion similaire. Les auteurs concluaient à l’instabilité de ce type 

d’implant pour fixer une fracture A3. Snow et al. [144] a également fait des essais de caractérisation en 

compression et torsion sur des tubes de composites fixés par une plaque ; mais le substitut, les conditions aux 

limites et les données recueillies n’ont pas d’équivalent dans la littérature. Dans le cas de la fixation d’une 

fracture A3, les résultats sont cohérents avec l’étude de Kuhn et al. [140], [141], [149] : les raideurs sont du 

même ordre de grandeur pour le DTN et la plaque tant en compression qu’en torsion, et le DTN offre une 

raideur statistiquement plus importante en compression et en torsion. Cela confirme le DTN comme 

alternative à la plaque pour des fractures A3.  

D’après l’étude statistique, la position de l’axe de chargement influence la raideur des montages de fixation 

par implant, de même que l’insertion des vis. La liaison créée par la vis entre l’os et l’implant doit donc être 

modélisée correctement avant de pouvoir identifier les stratégies maximisant les raideurs à l’aide d’une étude 

paramétrique. L’étude focalisée sur le champ de déformation autour des vis montre des mécanismes 

différents de transmission des sollicitations à l’os en fonction du type de vis, en accord avec les modèles 

numériques [154]. La nécessité d’une représentation détaillée des vis [160] reste sujette à caution si les 

paramètres mécaniques exploités demeurent globaux : même une modélisation simplifiée des vis [161]–

[164] fournit une simulation pertinente de la raideur globale des montages de fixation, pour peu que 

l’interaction vis-implant soit correctement calibrée [165]. Une représentation plus fine de cette interaction 

aiderait à considérer les risques de « stress shielding », de lésion osseuse voire de perte des vis dans 

l’évaluation des implants [166].  

 

5. Perspectives. 

Cette étude s’appuie sur des spécimens en composite, un substitut au comportement mécanique comparable 

à l’ossature d’une personne jeune en bonne santé, mais loin des caractéristiques mécaniques d’une personne 

âgée ou ostéoporotiques. Si le spécimen composite offre un comportement plus homogène que l’os réel, nous 

avons montré le lien entre la raideur en compression de l’os (composite) initial et la raideur mesurée après 

fixation. Il serait intéressant d’intégrer au modèle numérique déformable construit pour l’évaluation du 

protocole une répartition des propriétés mécaniques d’os ostéoporotique. Et cela souligne l’importance de 

quantifier et de communiquer la raideur des spécimens avant implantation : une bonne pratique souvent 

ignorée dans la littérature scientifique des essais de caractérisation d’implants dans leur environnement.  

La caractérisation mécanique de la raideur s’appuie sur des essais de torsion et de compression, fréquents 

dans la littérature. Le protocole a été défini grâce à des pré-essais expérimentaux et numériques afin de limiter 
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la variabilité des résultats : cette démarche concomitante illustre le couplage nécessaire entre simulation et 

expérimentation [167]. Cependant, la variabilité de la raideur en compression demeure influencée par la 

variabilité des conditions aux limites (empotement, liaisons extérieures, axe de chargement), comme le 

souligne aussi la littérature : la taille minimale de l’échantillon aurait dû être bien plus importante [168]. Un 

essai de flexion 4 points, qui nécessite d’après la littérature une taille d’échantillon plus faible qu’un essai de 

caractérisation par compression [168], est effectivement souvent recommandé pour la caractérisation des os 

longs [169]. Cet essai est cependant très peu utilisé dans la littérature pour le type d’implant étudié ici [144], 

[170], car l’instrumentation est à l’extrémité distale.  

La simulation numérique a été utilisée pour optimiser le protocole expérimental en identifiant les paramètres 

influant les résultats des essais : cette utilisation de la simulation est peu rapportée dans la littérature [167]. 

Si ce modèle déformable d’un os synthétique sain n’a pas été plus développé, cette étude a permis de collecter 

toutes les données pour le calibrer sans et avec instrumentation, tant en torsion qu’en compression, depuis 

l’évaluation de la variabilité des conditions expérimentales jusqu’au comportement des vis implantées. Les 

implants ont aussi été caractérisés en flexion 3 points. De plus, le laboratoire possède tout le savoir-faire pour 

fournir les conditions aux limites à un modèle par éléments finis afin de simuler le cycle de marche, une 

référence pour étudier ce type d’implant dans son environnement [171]. Toutes ces informations pourraient 

servir à illustrer une démarche Qualité de type VV (Vérification & Validation) pour le développement de 

modèles numériques dédiés à l’étude des implants, comme nous le proposons dans nos Perspectives de 

Recherche (Chapitre IV.2.b).  
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III.2. Personnalisation de modèles numériques de corps humain complet.  

 

1. (QR) Influence des interactions musculo-squelettiques sur les efforts générés par la 

contraction musculaire. 

 

1. Contexte : la modélisation musculo-squelettique déformable. 

Les modèles du système musculo-squelettique utilisent majoritairement une approche par multi-corps rigides, 

du fait d’avantages qu’offre cette méthode sur l’approche par éléments finis (comme illustré au Chapitre 

III.1.1). L’absence de maillage et donc de contrainte sur la qualité des éléments facilite la personnalisation 

géométrique et la convergence des simulations, le nombre restreint de paramètres facilite le calibrage, et leur 

faible coût numérique les rend compatible avec un processus d’optimisation. Ainsi, l’estimation des 

chargements articulaires par dynamique inverse puis des forces musculo-tendineuses permettent de fournir 

les conditions aux limites (le plus souvent en quasi-statique) à un modèle osseux déformable (voir par exemple 

[172]).  

Mais cette approche numérique fait l’hypothèse d’un rôle musculaire limité à un simple actuateur linéaire 

(équivalent à un câble). Or les muscles sont volumiques : ils sont soumis à des efforts transverses. Et des 

auteurs ont montré qu’une action transverse sur un muscle contracté modifie sa production de force [173]. 

Ce résultat est essentiel dans les groupes musculaires, en particulier ceux de la cuisse : cette dernière est 

constituée des plus volumineux muscles squelettiques et gainée par un fascia. Ce résultat interroge sur la 

pertinence de la quantification de l’action musculaire par des modèles considérant les muscles comme des 

actuateurs linéaires. De plus, les efforts transverses des muscles peuvent aussi jouer un rôle de gainage autour 

de l’articulation. D’où l’importance de vérifier l’effet des interactions musculo-squelettiques sur les efforts 

générés par contraction musculaire, à l’aide d’une modélisation déformable des muscles. 

Les méthodes numériques stables de modélisation déformable des muscles sont privilégiées en infographie 

pour un rendu réaliste en quasi-temps réel [174]. La modélisation des tissus mous en temps réel s’appuie 

souvent sur des approximations de la méthode par éléments finis, perdant en précision mécanique pour 

gagner en temps de calcul [175]. Pour les muscles, leur déformation est liée aux activations musculaires issues 

de modèles multi-corps rigides pilotés par la cinématique osseuse [176]. Teran et al. [177] proposa le premier 

un modèle musculo-squelettique du membre supérieur, avec une formulation autorisant des éléments à 

jacobien négatif. D’autres auteurs ont repris ces travaux pour représenter le système musculo-squelettique 

complet et ses fascias [178]–[181]. Toutefois le comportement ainsi simulé est parfois éloigné de celui obtenu 

par éléments finis, en particulier pour les tissus mous [182]. 
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De nombreuses lois de matériaux modélisent l’activation musculaire suivant les fibres dans un milieu continu 

[183]. Notons plus particulièrement les travaux de Blemker et al. [184], [185] pour leur large utilisation. 

L’orientation des fibres musculaires, cruciale [186] mais complexe à quantifier in vivo [187], [188], est souvent 

modélisée soit par la déformation de patrons [189], [190] soit à l’aide d’une interpolation géométrique ou par 

simulation physique [191]–[195]. Et les paramètres requis dans ces lois de matériaux actifs (jusqu’à 20 pour 

les modèles avec potentiels électriques) sont si complexes à identifier que tous ces auteurs assument d’utiliser 

des valeurs empiriques. Enfin ces lois nécessitent des routines spécifiques pour s’en servir dans les codes de 

calcul, conduisant à des problèmes numériques. Aussi rares sont les travaux basés sur la représentation 

volumique déformable de groupes musculaires (rachis cervical [196], complexe de l’épaule [197]). Fernandez 

et al. [198] a étudié la pression rotulienne à l’aide de modèles déformables du rectus femoris et du groupe du 

vaste, mais sans interaction et sous une activation arbitraire pour assurer la stabilité numérique. Behr et al. 

[199]–[201] ont proposé un modèle musculo-squelettique volumique du membre inférieur. Les fibres sont des 

poutres armant un maillage musculaire passif hexaédrique : l'activation initialement modélisée par une charge 

thermique a été remplacée par un modèle de Hill. Mais ces auteurs fixent le membre inférieur et appliquent 

des niveaux d'activation arbitraires et identiques, du fait de difficultés numériques rencontrées même pour 

simuler la phase de balancement pendant la marche.  

Le projet ANR MIME6 que j’ai coordonné à partir de 2010 avait pour objectif de vérifier l’effet des interactions 

musculaires sur la quantification de leur action. Ce financement a permis le recrutement d’un doctorant (J. 

STELLETTA) et d’un post-doctorant (A. SONI). Le travail a consisté à développer une approche pour modéliser 

la cuisse humaine avec des muscles contractiles déformables. Pour simuler un système aussi complexe, un 

modèle multi-corps rigides fournit la cinématique des os et les niveaux d'activation musculaire, entraînant le 

modèle contractile déformable de la cuisse (Figure 10).  

                                                           
6 Approche multi-échelle pour la modélisation personnalisée du système musculo-squelettique, ANR-10-JCJC-0911, 
2010, 48 mois, 210k€ 
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2. Matériel et Méthodes. 

 

Figure 10. Démarche globale appliquée dans le projet  
pour une modélisation musculaire déformable intégrée à l’analyse du mouvement. 

a. Modèle multi-corps rigides. 

Le modèle multi-corps rigides repose sur l'expertise de notre équipe de recherche [204]. Cinq segments rigides 

(bassin, cuisse, rotule, tige et pied) sont articulés par quatre mécanismes équivalents (avec des contacts rigides 

sphères-sur-plans et des ligaments isométriques) pour assurer une cohérence cinématique. Les muscles sont 

représentés par 43 lignes d'action avec des points de passage. La cinématique des segments résulte d'une 

optimisation sous contraintes minimisant les distances entre les marqueurs cutanés expérimentaux et ceux 

du modèle [203]. Ensuite le problème de redondance musculaire est résolu en minimisant simultanément les 

forces musculo-tendineuses, les forces de contact, les forces ligamentaires et les forces osseuses. Ce modèle 

a été évalué [204] au regard de données du "Grand Challenge Competition" [205]. Les données expérimentales 

d’un sujet marchant à une vitesse standard ont été sélectionnées. Le modèle multi-corps rigides a été mis à 

l'échelle de l'anthropométrie du sujet avant de calculer la cinématique osseuse et les efforts musculaires. Les 

niveaux d'activation musculaire sont enfin calculés à l'aide d'un modèle de Hill [206]. Ces données ont été 

utilisées pour piloter un modèle musculo-squelettique déformable.  

b. Maillage du modèle déformable. 

La géométrie du système musculo-squelettique est issue d’une segmentation manuelle des données Visible 

Human Project® [80]. Les maillages surfaciques sont nettoyés, lissés et dépénétrés automatiquement pour 

garantir un jeu minimal entre les structures anatomiques. Les os, maillés en tétraèdres linéaires, sont 

considérés dans un premier temps comme rigides pour accélérer les calculs. Les ligaments de l'articulation du 

genou sont modélisés par des éléments câbles non-linéaires. 17 muscles sont considérés, répartis entre les 
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trois compartiments de la cuisse et le fessier pour la hanche. La matrice musculaire est maillée en déformant 

un hypercube d’hexaèdres pour s’adapter à la surface du muscle, avec des contraintes sur la qualité des 

éléments (Figure 11).  

 

 

Figure 11. Maillage des tissus passifs du système musculaire de la cuisse. Le champ scalaire correspond à la métrique  
« scaled jacobian » utilisée pour évaluer la qualité d’un maillage. Elle est définie dans l’intervalle [-1,1] :  

<0 la simulation ne se lance pas, 1 pour un hexaèdre parfait, le seuil >0.4 est souvent recherché.  
(a) cuisse complète, (b) section cuisse, (c) section jambe, (d) distribution de la métrique. 

 

 

La surface des éléments hexaédriques porte des éléments quadrangles pour modéliser les aponévroses. Le 

maillage solide des muscles est fixé rigidement aux origines et insertions des os. Les fibres musculaires sont 

modélisées par des éléments 1D portés par les arêtes des éléments hexaédriques dans la direction principale 

de chaque muscle, c'est-à-dire suivant sa ligne d'action. Les propriétés passives du tissu musculaire sont issues 

de la littérature. L’activation des fibres est réalisée par un couplage thermomécanique : la contraction 

correspond à une diminution de la température et donc à une réduction de la longueur des fibres. Le 

comportement global de chaque muscle déformable est calibré sur un modèle de Hill [207]. Des contacts 

surface-surface glissants permettent l'interaction entre les muscles mais aussi avec les os, transmettant 

uniquement des charges normales [208]. Le modèle déformable de la cuisse est constitué d’environ 160 000 

éléments déformables. 

c. Conditions aux limites. 

Deux étapes caractéristiques du cycle de la marche sont simulées en quasi-statique (logiciel LS-DYNA, LSTC, 

Livermore, CA) : (i) jambe tendue, talon posé au sol, en appui bipodal (Heel Strike -HS-) ; (ii) début de la phase 

d’appui, genou fléchi à 15°, en appui monopodal (Loading Response -LR-). La position initiale du modèle 

correspond à la configuration HS : les niveaux d'activation de 17 muscles sont calculés à partir du modèle 

multi-corps rigides puis appliqués aux fibres du modèle déformable. Ensuite, la cinématique des segments 

osseux et les niveaux d'activation de l’étape LR, calculés aussi à partir du modèle multi-corps rigides, sont 

appliqués au modèle déformable. Les conditions aux limites sont maintenues pour stabiliser le comportement 

mécanique du schéma d'intégration explicite. 
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d. Interactions musculo-squelettiques. 

La simulation pour les deux étapes caractéristiques du cycle de marche est réalisée avec et sans contact entre 

les muscles et les structures environnantes (muscles et os). Pour chaque simulation, les forces à l'intérieur de 

chaque muscle de la cuisse sont calculées et comparées aux forces musculo-tendineuses issues du modèle 

multi-corps rigide. Pour cela, les efforts internes dans tous les éléments du modèle musculaire déformable 

sont calculés suivant un plan de coupe transversal. Seule la composante contribuant à la force longitudinale 

est conservée. Les forces totales internes combinent à la fois la contribution active (provenant des fibres) et 

passive (provenant de la matrice et de l’aponévrose). Plusieurs configurations d’interactions entre les os et 

muscles ont été évaluées. 

 

3. Résultats. 

L’approche de modélisation par couplage permet de considérer plusieurs muscles déformables contractiles de 

la cuisse, pilotés par des activations musculaires et la cinématique issue d’un modèle multi-corps rigide. Le 

comportement global de chaque muscle volumique activé par couplage thermomécanique est calibré sur un 

modèle de Hill. Avec ou sans contact entre les entités anatomiques, le modèle déformable fournit des forces 

musculaires conformes au modèle multi-corps rigides du membre inférieur. Pour les deux étapes du cycle de 

marche, les interactions musculaires conduisent à des efforts internes musculaires plus importants pour 

certains muscles (jusqu’à 40%) que les efforts calculés par le modèle multi-corps rigides :  

 Pour les muscles profonds (vastus medialis ou semimembranosus) dont toute la surface externe est 

en contact avec d’autres structures,  

 Pour les muscles superficiels (comme le sartorius ou le moyen fessier) dont les structures sous-

jacentes impactent le trajet de leur ligne d’action par un effet de poulie.  

Egalement, ces différences dépendent de l’étape du cycle de marche (Figure 12). En HS, la contraction est 

isométrique par construction, seules les lignes d’actions sont modifiées. En LR, la section des muscles de la 

loge postérieure augmente lorsque la jambe fléchit, tandis que les muscles de la loge antérieure s’allongent : 

les muscles postérieurs voient leurs efforts augmenter par interactions avec les autres muscles de la loge, 

tandis que les muscles antérieurs ont leurs bras de levier modifiés. A noter que le muscle fessier le plus profond 

fournit une force totale plus faible en tenant compte des interactions avec les autres muscles. 
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Figure 12. Exemple de comportement observé à deux niveaux de la cuisse avec et sans contact. 

 

4. Discussion. 

Cette étude démontre un effet de la prise en compte des interactions entre les structures anatomiques sur les 

forces musculaires calculées à partir d'un modèle multi-corps rigide. Cet effet est lié à la charge radiale créée 

par la compression des muscles activés et des os environnants. En considérant un muscle comme quasi-

isochore, les muscles environnants devraient charger radialement un muscle plus profond, augmentant la 

pression musculaire interne et donc la force musculaire dans des conditions isométriques [209], [210]. 

Pourtant, le muscle fessier profond, pris entre le bassin et les autres muscles fessiers et soumis à une forte 

contraction, a une réduction de force. Cette remarque est cohérente avec les observations de Siebert et al. 

[173] : ces auteurs ont rapporté, à partir d'expériences isométriques sur le rat, que l'augmentation de la charge 

musculaire radiale entraînait une diminution de la force musculaire. Récemment, Ryan et al. [211] a relié cette 

observation à la variation d’architecture du muscle du fait de son chargement transversal. De plus, 

l'augmentation de la pression interne entraîne une diminution de la force musculaire longitudinale [212]. 

Plusieurs auteurs ont rapporté, principalement sur des modèles animaux [213]–[216], un effet de transmission 

de force dans le tissu conjonctif intramusculaire par des contraintes de cisaillement [217]. Maas et al. [218] 

puis Ramaswamy et al. [219] ont rapporté que la transmission de force axiale et tangentielle pouvait être égale 

chez le rat et la souris, pour différents niveaux de force. Plus récemment, Zhang et Gao [220] ont conclu que 

la transmission de force transversale était altérée chez les rats âgés. 

Ces résultats indiquent une influence des interactions mécaniques sur la force musculaire dépendant des 

positions relatives des muscles et donc du cycle de marche : une étude sur l’ensemble du cycle permettrait de 

connaitre les phases les plus sensibles. La modélisation du système musculo-squelettique pour la recherche 

clinique est aujourd'hui basée essentiellement sur une modélisation multi-corps rigides, avec des muscles 
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assimilés à des câbles (Opensim7, AnybodyTM8). Notre travail met en évidence les limites de cette modélisation 

par câble et la pertinence de la modélisation par éléments finis pour étudier la biomécanique musculaire. Un 

couplage entre un modèle déformable et un modèle multi-corps rigides permettrait de corriger les efforts 

estimés par méthode inverse. Un tel couplage a jusqu’à présent été plutôt réalisé pour palier à la modélisation 

trop simplifiée des articulations, en particulier du genou [221], [222]. Et la simplification de la géométrie 

musculaire par des câbles reste un problème majeur aussi au niveau des bras de levier pour les muscles de 

l’épaule, comme nous venons récemment de le montrer [223] avec une modélisation volumique cependant 

passive. Une modélisation volumique active efficace nécessiterait de lever les difficultés de convergence d’un 

tel modèle déformable en dynamique, comme l’ont aussi relevé d’autres auteurs Behr et col. [199], [201].  

 

5. Perspectives. 

Ce projet ANR Jeune Chercheur a été l’opportunité de développer une recherche méthodologique amont : la 

modélisation multi-corps rigides du membre inférieur [204], l’optimisation multi-objectif pour traiter de la 

redondance musculaire [224], l’optimisation en deux temps pour recaler le comportement du muscle 

déformable contractile [207][206], le couplage du modèle déformable et du modèle multi-corps rigides pour 

l’étude de la modélisation des interactions musculaires [225]. Plusieurs pistes d’amélioration pour la 

modélisation déformable du système musculo-squelettique sont proposées comme Perspectives de 

Recherche de ce travail fructueux au Chapitre IV.1. 

Les résultats méthodologiques de ce projet ANR Jeune Chercheur ont nourri tous mes travaux de recherche 

réalisés par la suite. Les méthodes de modélisation sujet-spécifique à partir d'images médicales ainsi que la 

modélisation des muscles avec capacité contractile ont été réutilisées pour personnaliser le système musculo-

squelettique de la colonne cervicale au cours du projet DEMU2NECK9 porté par Bertrand FRECHEDE (LBMC) 

[226]. Ces méthodes de maillage pour fournir un modèle musculo-squelettique déformable ont été améliorées 

et réinvesties pour modéliser le complexe musculo-squelettique de l'épaule (projet de collaboration 2016, 

Mickaël BEGON, laboratoire S2M, Université de Montréal, [223]), ainsi que pour modéliser la colonne 

vertébrale d’un modèle numérique corps entier dans le cadre d’un contrat industriel avec GHBMC en 2017 

(Cf. Chapitre III.2.2). Les méthodes de déformation de maillage ont servi dans le cadre du projet PIPER (FP7, 

2013, 42 mois) pour personnaliser des modèles avancés du corps humain (Cf. Chapitre III.2.4), et les méthodes 

de recalage de surface ont servi dans le cadre d’un contrat avec PSA pour la création de cibles utiles à la 

génération de sujets obèses (2017, 36 mois) (Cf. Chapitre III.2.6). Enfin, nous avons vérifié durant ce projet la 

                                                           
7 https://opensim.stanford.edu/ 
8 http://www.anybodytech.com/ 
9 DEMU2NECK, A deformable, multi-domain, numerical muscular neck model for orthopaedics and ergonomics 
applications, n°256575, FP7 PEOPLE, 100.000€, 2010-2014 
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possibilité de rapporter les efforts musculaires et les chargements articulaires sur le fémur modélisé comme 

une structure déformable pour calculer les contraintes [227] : l’objectif serait d’exploiter ce transfert de 

chargement dans le cas d’études cliniques, par exemple pour l’étude d’implants. Cette perspective s’inscrit 

parfaitement dans la démarche de Vérification & Validation des modèles discutée dans nos réflexions de 

Recherche (Chapitre IV.2.b).  
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2. (DM) Améliorer la modélisation du rachis des modèles de corps humains GHBMC.  

 

Le consortium industriel GHBMC rassemble les principaux constructeurs automobiles. Il est partiellement 

financé par la National Highway Traffic Safety Administration. Depuis 2008 ce consortium finance le 

développement de modèles numériques de corps humains (HBM) dédiés l'évaluation de dispositifs de sécurité 

des véhicules. Cinq centres d’expertise (COE) choisis par le consortium sont responsables du développement 

du modèle : tête (Université de Wayne State), cou (Université de Waterloo), thorax et membres inférieurs 

(Université de Virginie), abdomen (LBMC, Université Gustave Eiffel), assemblage (Université de Wake Forest). 

Le travail présenté ici a été réalisé en 2017 et s’inscrit dans le cadre du contrat industriel entre le LBMC et 

GHBMC pour la phase 3 de développement du modèle GHBMC M50-O. Ce contrat est porté par Philippe 

BEILLAS (LBMC). 

 

1. Le modèle GHBMC M50-O. 

Le modèle GHBMC M50-O est un HBM détaillé représentant un homme adulte 50ème percentile basé sur 

l’imagerie d'un volontaire masculin 50ème percentile (26 ans, poids : 78 kg, taille : 174,9 cm) [228], [229]. Il 

comporte 1,3 millions de nœuds et plus de 2,5 millions d'éléments répartis en plus de 1300 « parts ». Les 

principales structures anatomiques sont modélisées majoritairement en éléments déformables (os, cerveau, 

organes internes, graisse, muscles, ligaments, etc.), liées entre elles par un maillage continu ou des éléments 

de contact (Figure 13). 

 

Figure 13. (a) Modèle GHBMC M50-O, (b) sans les tissus adipeux superficiels.  
(c) Vue des organes abdominaux profonds. 
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a. Modélisation de l’abdomen. 

Plus spécifiquement, la modélisation de l’abdomen comprend le rachis lombaire et le bassin, les principaux 

muscles, les tissus adipeux sous-cutanés et la peau. Les organes abdominaux pleins (foie, rate, reins, pancréas) 

sont maillés à l’aide de tétraèdres. Les organes abdominaux creux (estomac, côlon, vessie, intestins grêles etc.) 

et les principaux vaisseaux sont modélisés par des coques avec une relation simple de pression volumique 

(type airbags). Les interactions entre organes sont modélisées soit par continuité du maillage (lorsqu’il s’agit 

de ligaments par exemple), soit par contacts (glissants ou liés). Les tissus graisseux entre les organes sont 

maillés par des éléments tétraédriques. Un contact glissant sans séparation maintient le lien entre les 

structures anatomiques pour améliorer le couplage en compression [230]. Les lois de matériaux ne sont pas 

identiques entre les parties anatomiques, les propriétés ayant été recalées au fur et à mesure des travaux. 

Pour l’abdomen, les lois de comportements sont non-linéaires pour les éléments tétraédriques (tabulaire pour 

le foie, la graisse et la chair, viscoélastique linéaire pour les muscles), élastiques linéaires pour les capsules et 

le fascia, et viscoélastiques pour les organes creux et la peau. Certains tissus sont homogénéisés pour 

représenter un mélange de graisse et de muscles. La rupture des tissus mous n'est pas décrite explicitement.  

b. Validation. 

Le développement du GHBMC M50-O inclut sa validation par rapport à des données expérimentales issues 

d’essais sur sujets humains post-mortem (PMHS) et volontaires, au niveau local et global, ce qui représente 

plus de 200 scénarios de chargement pour la tête, le cou, le thorax, l'abdomen, le bassin et les membres 

inférieurs, pour configurations de choc à l'arrière, à l'avant et latéral. La validation de l'abdomen seul 

comprend plus de 20 configurations (sur des organes isolés, sur la colonne vertébrale lombaire, et sur corps 

entier) pour différents chargements (impacteur barre, impacteur plat, ceinture, airbag etc.) et pour plusieurs 

vitesses de chargement (comprises entre 1 et plus de 10m.s-1) [230], [231].  

c. Limites. 

Le modèle actuel de la colonne vertébrale du GHBMC M50-O utilise des corps rigides pour les vertèbres, liés 

par des poutres pour représenter le comportement non linéaire des segments intervertébraux. Leurs 

propriétés ont été calibrées pour reproduire les comportements locaux (i.e. de segments isolés) et globaux 

(i.e. de la colonne). Mais cette approche numérique (i) ne permet de définir que des critères de blessure sur 

les efforts/moments internes uniquement, (ii) rend difficile le recalage du comportement de l’unité pour des 

sollicitations couplées, (iii) n’empêche pas la pénétration des corps vertébraux pour des chargements 

extrêmes. Or la colonne vertébrale représente l’une des régions du corps les plus souvent blessées, 

essentiellement sous la forme de fractures au niveau thoraco-lombaire (74%) [232]. Certains auteurs notent 

même une augmentation de ce type de blessures depuis 20 ans pour les impacts frontaux [233], en zone T12-
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L1 chez les sujets jeunes, dans les niveaux lombaires avec l’augmentation de l’âge [234]. Dans le cadre du 

projet GHBMC, une partie de la tâche du LBMC (centre d’expertise pour l’abdomen) a donc consisté à réaliser 

une nouvelle version entièrement déformable de la colonne vertébrale du GHBMC, à la fois pour le modèle 

50ème percentile homme (M50) et pour le modèle 5ème percentile femme (F05). Ce travail a fait l’objet d’un 

rapport confidentiel. 

 

2. Les modèles déformables de rachis lombaire. 

Les modèles déformables du rachis lombaire publiés dans la littérature sont nombreux : 17 modèles ont par 

exemple été publiés entre 1997 et 2011, sans information sur le maillage (qualité, convergence etc.), au 

comportement essentiellement comparé à la littérature [235]. Une autre revue de littérature souligne 

effectivement la cohérence du comportement mécanique de huit modèles de rachis lombaire au regard de 

données expérimentales publiées, malgré des géométries, des propriétés mécaniques et des lois de 

comportement différentes [75]. Tous ces huit modèles reposent sur un maillage hexaédrique continu entre 

les vertèbres et les disques, utilisé dès 1987 pour la colonne lombaire [236]. Un maillage hexaédrique est 

certes plus complexe à générer qu’un maillage tétraédrique, mais les orientations matérielles des tissus 

fibreux sont alors plus faciles à générer. De plus un maillage hexaédrique structuré conduit à des champs de 

contrainte et de déformation plus harmonieux qu’un maillage tétraédrique pour une densité plus faible [237], 

[238]. Aux regard des tétraèdres, les maillages hexaédriques seraient plus précis pour un temps de calcul plus 

faible (même pour des lois de comportements non linéaires) [239], voire équivalents à des tétraèdres 

quadratiques [240], [241]. Une explication proviendrait des valeurs propres de la matrice de raideur pour un 

maillage tétraédrique qui sont significativement plus élevées que pour un maillage hexaédrique, d’où une 

raideur surévaluée et des erreurs plus importantes sur le calcul des déplacements et des contraintes [242]. 

Les éléments tétraédriques seraient cependant plus stables pour des chargements rapides de tissus 

biologiques (comportement isotrope, quasi-isochore, hyper-élastique et visqueux) [243]. Enfin, un maillage 

hexaédrique continu pour la modélisation de la colonne lombaire permet une personnalisation par points de 

contrôle sans dégrader la qualité des éléments [244], [245], même pour de grandes déformations des 

vertèbres [246]. Mon travail a donc porté sur la génération d’un maillage continu en hexaèdre de la colonne 

vertébrale et des disques, en respectant des critères de tolérance géométrique et de qualité des éléments. Ce 

travail, initialement sur le rachis lombaire, a été étendu sur demande du consortium à l’ensemble du rachis.  

  

3. Méthode. 

La géométrie des corps vertébraux est issue des segmentations de CT scan fournies par l’un des centres 

d’expertise. Cette géométrie a été corrigée pour respecter les corridors de distances intervertébrales et de 
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dimensions des corps vertébraux rapportés dans la littérature. Un algorithme développé dans le cadre de 

l’ANR JCJC MIME a décomposée la géométrie en blocs d’hexaèdres. Les géométries des vertèbres ont été 

regroupées en fonction de leur proximité morphologique, avec un nombre d’éléments par bloc propre à 

chaque groupe (Figure 14a et b). Seul le maillage des corps vertébraux a été conservé entre tous les groupes 

afin de garantir la continuité du disque (Figure 14c). Un maillage bloc cylindrique pour les corps vertébraux 

définit le nombre de couches d’éléments hexaédriques de l’annulus et du nucleus pulposus, qui seront maillés 

par extrusion du maillage de surface de plateaux vertébraux (Figure 14c).  

La surface du maillage bloc de chaque vertèbre est rétro-projetée sur la géométrie des vertèbres en corrigeant 

le glissement. Le champ de déplacement surfacique est interpolé aux nœuds internes pour transformer 

l’ensemble du maillage. Puis la qualité des hexaèdres est améliorée en acceptant de violer la surface du 

maillage, pour garantir une valeur minimale des métriques de qualité des éléments. Cette approche est 

réalisée par itération, à l’aide de routines déjà développées durant le projet MIME et adaptées. Enfin le 

maillage des corps vertébraux a été symétrisé. Sur la base de ce maillage optimisé, les disques ont été générés 

par interpolation du maillage des plateaux de deux vertèbres consécutives.  

 

 

Figure 14. (a) Partition des vertèbres par groupe de similarité. (b) maillages génériques par partition.  
(c) vue en coupe d’une vertèbre. (d) maillage continu des vertèbres et des disques du rachis lombaire. 

 

4. Résultats. 

Le nombre d’éléments hexaédriques par vertèbre (entre 2800 et 3400) est cohérent avec le modèle de rachis 

cervical du modèle GHBMC. Pour vérifier les critères de qualité fixés par le cahier des charges des modèles 

GHBMC [247], les éléments solides et coques ont été considérés comme pleinement intégrés, avec des 
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propriétés géométriques et de matériaux données. Les positions de l’annulus et du nucleus par rapport aux 

plateaux ont été vérifiées au regard de la littérature. Tous les seuils de tolérance fixés par le cahier des charges 

(min./max., moyenne, écart-type et pourcentage d’éléments ne passant pas le seuil) des six métriques de 

qualité pour les éléments solides et surfaciques ont été respectés pour l’ensemble du rachis. La correction du 

critère de gauchissement des coques pour garantir les seuils de tolérance demandés par le cahier des charges 

a nécessité de s’écarter de la surface initiale aux extrémités des facettes articulaires : ces zones, de fortes 

courbures, ne pouvaient pas être maillées plus finement ou bien avoir des éléments aux dimensions trop 

réduites pour respecter le critère du pas de temps de calcul en schéma explicite. La distance à la géométrie de 

référence est finalement inférieure à 2.5mm (moyenne : 0.17mm – RMS 0.26mm pour GHBMC-F05 par 

exemple), avec un écart maximal à l’extrémité de quelques facettes articulaires. 

 

5. Discussion. 

Le cahier des charges de GHBMC pour le développement d’un modèle impose plusieurs critères, dont la qualité 

du maillage [247]. La qualité des éléments conditionne effectivement la précision des simulations par la 

méthode des éléments finis et les temps de calcul (c’est-à-dire le nombre d’itérations nécessaires pour 

converger) [248]–[251]. Récemment des auteurs ont donc proposé de corriger l’erreur liée à la qualité du 

maillage en raffinant le degré des éléments [252]. Augmenter la densité du maillage contrebalance aussi 

l’erreur liée à la qualité des éléments, mais toujours au détriment du temps de calcul [253], [254]. Un maillage 

initial de bonne qualité avec une densité appropriée reste donc la meilleure stratégie pour garantir la précision 

des résultats de simulation. Si plusieurs métriques existent pour mesurer la qualité d’un maillage [255], les 

métriques basées sur le jacobien sont mieux corrélées que toutes autres à la précision de la solution 

d’équations différentielles partielles résolues par la méthode des éléments finis [254], [256].  

Si la qualité du maillage aide à la convergence numérique, la densité du maillage est également un critère 

important de précision de la solution [257]. Cette densité impacte la réponse des modèles lombaires, surtout 

en rotation axiale [258]. Il est souvent plus simple d’augmenter globalement la densité que de remailler la 

structure [259], [260]. Mais la convergence des champs d’intérêt (déplacement, contrainte, déformation) en 

fonction de la densité du maillage n’est pas homogène sur un modèle, du fait du gradient de ces champs : un 

maillage plus fin conduit à une plus grande résolution des champs d’intérêt, au prix d’un temps de calcul plus 

important [261]. Pour garantir un niveau de précision, le temps de calcul peut être contrebalancé en adaptant 

le schéma d’intégration avec un contrôle des énergies de déformations parasites [262].  

L’ensemble du processus, de la décomposition en bloc d’hexaèdres au calcul des métriques et à la projection 

itérative, est automatique et a été réalisé à l’aide de codes propres. L’approche retenue conduit à un maillage 

de l’ensemble du rachis complet, pour les modèles M50 et F05, qui respecte les standards industriels de 
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qualité du cahier des charges. La calibration du comportement mécanique du modèle de rachis lombaire et 

son intégration dans le modèle général ont été ensuite réalisées par d’autres membres du LBMC. 

 

6. Perspectives. 

Les bonnes pratiques ou standards pour la vérification des modèles sont pragmatiques et similaires quel que 

soit le domaine, par exemple pour les barrières de sécurité [263], l’aéronautique [264], [265], la biomécanique 

[266], les dispositifs médicaux [267]. Dans une démarche Qualité de développement de modèles numériques, 

la Vérification comprend la vérification du maillage (qualité du maillage par rapport à plusieurs métriques, pas 

de temps minimal si schéma explicite), la vérification du modèle (étude de sensibilité aux paramètres des lois 

de comportement), la vérification de la simulation (convergence de la solution au regard de la densité du 

maillage, stabilité des contacts, critères énergétiques, sensibilité de la solution aux conditions aux limites). La 

densité du maillage et le schéma d’intégration ont effectivement un effet sur la convergence de la solution. 

Par exemple Burkhart et al. [260] rapporte le développement d’un modèle de radius pour le choc en suivant 

ces recommandations de Vérification. Jusqu’à très récemment, ces critères de Vérification n’étaient que 

rarement rapportés dans les publications présentant le développement de modèles biomécaniques 

déformables [235], malgré des recommandations antérieures [266], [268], [269], parfois même spécifiques 

aux modèles de rachis lombaires [270]. Les modèles de rachis lombaires récents comblent cet écueil [244], 

[245], [271], qui est d’un intérêt majeur pour la diffusion de modèles et leur acceptation par les utilisateurs 

[272].  

La mise en place de cette démarche rigoureuse pour le développement d’un modèle largement utilisé dans 

l’industrie automobile nous a conduit à réfléchir plus généralement sur nos pratiques de recherche en lien 

avec la biomécanique et l’industrie des implants orthopédiques (Chapitre IV.2). Des recommandations (voire 

des exigences) de Vérification, de Validation et de Quantification des Incertitudes sont diffusées depuis peu 

pour le développement de modèles appliqués aux dispositifs médicaux, sous l’impulsion de sociétés savantes 

ou d’organismes de certification (FDA, ASME). Membre de VPHi10 et impliqué dans des groupes de travail en 

lien avec ces questions, nous souhaitons promouvoir ces bonnes pratiques pour accélérer l’intégration des 

approches in silico dans le développement de dispositifs médicaux.  

  

                                                           
10 Virtual Physiological Human Institute for Integrative Biomedical Research, VPH Institute, https://www.vph-
institute.org/ 
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3. (QR) Variabilité inter-posturale des structures anatomiques thoraco-lombaires.  

 

1. Contexte. 

Les HBMs évolués (par exemple HUMOS2, THUMS, GHBMC, cf. [273] pour une revue complète des HBMs) sont 

maintenant reconnus pour leur aide à l'évaluation des dispositifs de sécurité des véhicules [274], [275] : ils 

offrent aujourd’hui une plus grande flexibilité de scénarios et une meilleure biofidélité que les mannequins 

physiques. Long et couteux à développer, ces modèles ne représentent toutefois qu’un échantillon très 

spécifique de la population (initialement l’homme adulte du 50ème percentile), en posture de conduite.  

Or la géométrie maillée de ces HBMs est issue d’imageries médicales réalisées en posture couchée [276]. Entre 

la posture d’acquisition et la posture de conduite, les géométries osseuses restent identiques : seules leurs 

positions relatives changent en fonction des articulations. Les mouvements des segments osseux entre des 

postures ont été largement étudiés en ergonomie, par exemple entre les positions assise et debout [277]. Si 

des auteurs se sont intéressé à l’effet des mouvements respiratoires, pour une posture donnée, sur l’évolution 

de forme et de position des organes abdominaux [278]–[281], aucun travail n’a étudié l’effet du changement 

de posture sur la forme et la position des organes abdominaux. Or la modélisation correcte de la position des 

organes, en particulier au regard des côtes, est importante pour la prédiction du risque de blessure : les 

données d’accidentologie [282] montrent que les blessures des organes abdominaux, bien que rares en 

accidentologie (entre 3% et 5%), sont souvent mortelles. De plus, le foie et la rate sont les organes les plus 

souvent blessés lors d’un impact frontal (contrairement aux reins), et les fractures des côtes endommagent 

souvent le foie, la rate et les reins [283]. 

Le projet VUDEGFEM11 avait pour objectif de quantifier la variabilité de forme et de position des organes 

internes en fonction de différentes postures (allongé, debout, assis et cycliste). 

 

2. Matériel et Méthodes. 

Un protocole basé sur un IRM ouvert (University of Aberdeen, Aberdeen, Scotland) fut défini pour imager en 

deux ou trois acquisitions avec recouvrement (coupes sagittales, séquences d’écho de spin rapide pondérées 

T1) le tronc (du pelvis à C7) de volontaires. Neuf sujets asymptomatiques (3 femmes et 6 hommes, poids 

normal selon leur IMC – Indice de Masse Corporelle) furent inclus dans l’étude. Quatre postures étaient 

                                                           
11 VUDEGFEM, Vulnerable Road Users: Detailed Geometry and Finite Element Models for Impact Conditions, Marie 
Curie International Reintegration Grants IRG, 2006-2008, MIRG-CT-2006-036595. 
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maintenues pendant les acquisitions, grâce à un montage amagnétique : couchée, piéton (debout), 

conducteur (assis) et cycliste (penché avec support des avant-bras) (Figure 15). 

 

Figure 15. Dispositif expérimental amagnétique permettant de reproduire les postures d’intérêt. (a) conception du siège avec une 
hauteur variable pour imager l’abdomen et le thorax. (b) exemple de la position assise en IRM ouvert.  

(c) conception des supports pour le maintien de la position cycliste. (d) exemple de la position cycliste en IRM ouvert. 

 

Les structures anatomiques génériques d’intérêt (foie, reins, rate, cavités thoracique et abdominale, rachis 

lombaire et thoracique, sternum, pelvis, têtes fémorales, enveloppe externe) furent segmentées 

manuellement à partir des images de Visible Human Project® [80]. Leurs maillages surfaciques furent corrigés, 

et des repères anatomiques identifiés. Pour reconstruire par recalage ces objets anatomiques sur les images 

des différentes postures, une boite à outils a été développée en combinant les logiciels open sources de 

segmentation IMOD [284] et de programmation Scilab (https://www.scilab.org/) (Figure 16). Les 

transformations (rigide, affine, non-linéaire par krigeage dual [285]) des maillages de structures anatomiques 

sont itératives, guidées par des points de contrôle positionnés par l’opérateur sur l’interface graphique de 

IMOD. La position initiale est choisie sur les maillages précédemment déformés, et la position finale sur l’image 

médicale considérée comme la position cible.  

 

Figure 16. Interface permettant de définir des points de contrôle (a) pour guider la déformation (c) des structures anatomiques 
sélectionnées (d), en fonction des contours projetés sur les images médicales (a),(b). 
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Pour les neuf sujets, les maillages génériques ont d’abord été recalés pour reconstruire la position couchée ; 

puis les maillages issus de la position couchée ont servi à reconstruire les trois autres positions. Des grandeurs 

d’intérêt ont ensuite été calculées pour chacun des 12 maillages de structures anatomiques des 36 modèles 

reconstruits : paramètres géométriques (exprimés dans le repère spinal (T1-S1)) pour les organes (volume, 

position des centres de masse, paramètres inertiels), et paramètres biomécaniques pour les structures 

osseuses (cyphose T4-T12, lordose L1-L5, angles pelviens, longueur spinale etc.). Outre l’étude des variabilités 

inter-individuelles et inter-posturales, les variations de forme des organes ont été quantifiées à l’aide de la 

distance symétrique maillage-à-maillage.  

 

3. Résultats. 

La posture affecte les angles pelviens (tilt pelvien minimal en posture couchée et piéton, maximal en posture 

conducteur et cycliste), la cyphose et la lordose (maximales en posture piéton), mais ne modifie pas la 

longueur rachidienne (par exemple Figure 17a). 

 

Figure 17. Pour un sujet, superposition du squelette (a) et des cavités thoracique et abdominale (b) pour trois postures.  
(c) superposition des cavités thoracique et abdominale. (d) géométrie des foies des 6 volontaires masculins. 

 

La variabilité inter-individuelle est plus grande pour la position des reins au regard du diaphragme, et pour le 

volume de la rate (entre 118cm3 et 401cm3). La posture modifie peu les volumes des organes et de la cavité 

abdominale, ainsi que la forme du foie, des reins et de la rate. De même, la forme de la cavité abdominale 

varie avec la posture (Figure 17b), car elle est liée anatomiquement au rachis et au bassin (donc aux courbures 

spinales et aux angles pelviens) : entre la posture conducteur et couchée, son épaisseur diminue de 52mm en 

moyenne, tandis que le diaphragme remonte (+36mm en moyenne), conduisant à une réduction de la cavité 

thoracique (-960cm3 en moyenne). Entre les postures, la forme de la cavité thoracique varie essentiellement 

par le mouvement du diaphragme (Figure 17c).  
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La modification de posture conduit à un mouvement essentiellement sagittal des organes, dans la direction 

du rachis (axe T1-S1). L’amplitude du mouvement entre deux postures est maximale entre les postures 

couchée et piéton (39, 38, 33 et 31mm respectivement pour le foie, la rate, et les reins droit et gauche). Cette 

variation de position liée à la posture est inférieure à la variabilité interindividuelle.  

 

4. Discussions. 

Les volumes des organes reconstruits sont comparables à ceux de la littérature [286]–[288]. Au regard de la 

variabilité inter-individuelle, le volume et la forme des organes varient peu en fonction de la posture entre la 

position couchée et les positions de conduite, piétonne ou cycliste. Seul le foie affiche une variation 

significative de son volume entre deux postures (mais <5%) : effectivement le flux sanguin dans le foie peut 

dépendre de la posture [289]. Rhyne et al. [290] puis Hayes et al. [291] ont reproduit plus tard le protocole 

pour deux positions, respectivement sous IRM pour deux volontaires et sous CT scan et IRM sur un seul 

volontaire. Rhyne et al. se sont intéressé uniquement au foie. Hayes et al. ont montré une faible modification 

de forme des organes (dimensions variant d’environ 5%, jusqu’à 8% pour le foie), conforme aux résultats 

présentés ici. La position des organes est affectée par la position du sujet et suit le mouvement du diaphragme, 

dans le même ordre de grandeur que Wade [292] puis Hayes et al..  

Les résultats de cette étude confortent la méthodologie de construction à partir de l’imagerie en position 

couchée des modèles déformables corps complet utilisés pour la prédiction du risque lésionnel des usagers 

de la route, à condition que la position des organes soit corrigées. 

 

5. Perspectives. 

La méthodologie basée sur le recalage d’un maillage générique pour la reconstruction par régistration 

d’images médicales a été publiée [293] et fut appliquée avec succès pour neufs sujets suivant quatre postures 

(allongé, debout, assis et cycliste) [294]. Cette méthode générique (indépendante de la posture, de l’imagerie 

médicale, et de la structure anatomique), a été appliquée pour l’étude cinématique du rachis cervical dans le 

cadre du projet DEMU2NECK [226].  

La quantification des paramètres morphologiques (angles pelviens, courbures rachidiennes etc.) en fonction 

de la posture est une information qui sera utilisée par la suite en particulier dans le projet européen PIPER 

[295] pour améliorer la prédiction de changement de posture de ces modèles EF corps complets. 

A condition de disposer d’un volume suffisant de données, la variabilité inter-individuelle des formes et 

positions des organes (Figure 17d) permettrait d’améliorer la pertinence des géométries de modèles utilisés 

en recherche clinique ou pour la prédiction de risque lésionnel. Par exemple, les maillages surfaciques issus 
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de ce travail ont enrichi des études d’analyse statistique de forme pour la modélisation par éléments finis des 

reins [296] et du foie [297], [298]. La construction de modèles statistiques est l’une des perspectives à court 

terme de nos activités de recherche (Chapitre IV), méthodologie essentielle dans l’objectif d’une démarche 

Qualité pour le développement de modèles numériques. 
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4. (DM) Personnaliser les modèles numériques globaux de corps humain. 

 

Les modèles numériques de corps humains (HBM) restent sous-exploités du fait de difficultés à les positionner 

dans l'environnement des véhicules, et par manque de familles de modèles pour représenter la variabilité de 

la population. L'objectif du projet européen PIPER (FP7, 3,8 millions d'euros, 2013, 42 mois) fut de développer 

des outils pour faciliter la personnalisation et le positionnement de ces modèles dans des environnements de 

production. Ce projet, coordonné par Philippe BEILLAS (DR IFSTTAR), a rassemblé dix partenaires de cinq pays. 

Responsable de tâche, notre travail a consisté à évaluer différentes méthodes de déformation pour 

personnaliser les HBMs (adultes et enfants), dans des scénarios liés aux besoins de la littérature relative au 

choc automobile (personnalisation globale par l’anthropométrie de modèles numériques enfant et adulte, 

personnalisation fine de la cage thoracique à partir de CT scan).  

 

1. Contexte : la personnalisation des modèles corps complet. 

Besnault et al. [299] a, le premier, utilisé une méthode de déformation géométrique guidée par points de 

contrôle pour personnaliser un modèle EF de bassin, du 50ème percentile male (M50) vers le 5ème percentile 

féminin (F05) et le 95ème percentile homme (M95). Des auteurs ont ensuite adapté les dimensions des HBMs 

HUMOS2, THUMS, GHBMC M50 [273]. Beillas et al. [300] a transformé un modèle enfant de 6 ans à différents 

âges. Shi et al. [301] a généré des modèles THUMS v4 avec différentes valeurs d’IMC. L’Université du Michigan 

a publié plusieurs travaux sur la transformation de HBMs vers les géométries cibles issues de surfaces osseuses 

ou de l’enveloppe extérieure [301]–[303]. Beillas et Berthet [231] ont reproduit les anthropométries de 52 

sujets humains post-mortem (PMHS) à partir des modèles GHBMC M50 et F05. Plusieurs auteurs se sont aussi 

concentré sur la personnalisation de la cage thoracique, fortement sollicitée lors d’accidents frontaux [304]–

[306].  

Tous ces auteurs ont utilisé une méthode d'interpolation d’un champ de transformations définie par des points 

de contrôle, appelée Krigeage : un cas particulier des méthodes de covariance avec des Fonctions à Bases 

Radiales (ou noyaux) (RBF) [285]. L’interpolation peut être enrichie d’une fonction de tendance. Un effet 

« pépite », identique à une relaxation de la déformation, change l’interpolation en régression. Les auteurs 

précédents utilisent différents noyaux, sans justification cependant. 

D’autres approches, ignorées en biomécanique, sont couramment utilisées en infographie pour la déformation 

géométrique d’images [307] et de modèles [308], [309] : les méthodes par moindres carrés glissants (ou MLS). 

La transformation locale autour des points de contrôle peut être de différents types (affine, rigide etc.), avec 

des fonctions de poids calculées sur le domaine à interpoler.  
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2. Matériel et Méthode. 

 

Trois scénarios (Figure 18) ont servi à évaluer les méthodes de personnalisation géométrique.  

 Scénario 1. Changement d’âge d’un HBM enfant (6 ans, CASPER12 [310]). L’anthropométrie de l’âge 

cible (1.5 an), issue de GEBOD [311], est contrôlée par 200 points de contrôle. 

 Scénario 2. Changement de stature de GHBMC M50-O pour cibler un PMHS utilisé dans des essais 

biomécaniques (5ème percentile femme, 45 kg). 25 points de contrôle contrôlent 11 paramètres 

anthropométriques (souvent les seules grandeurs rapportées dans la littérature).  

 Scénario 3. Personnalisation de la cage thoracique du GHBMC M50-O sur la segmentation d’un CT 

scan (homme, 73 ans, 171 cm, 61 kg). Les points de contrôle ont été définis sur le sternum et le long 

des 20 côtes fixes pour guider leur orientation et leur section. 

 

Figure 18. Scénario 1. (a) vue sagittale des points de contrôle en position initiale (sur la surface du HBM enfant) et finale.  
(b) scénario 2, vue frontale et sagittale sur la surface du GHBMC M50-O des points de contrôle anthropométriques. ( 

c) scénario 3, (c.1) reconstruction du CT scan, (c.2) superposition des cages thoraciques initiale et cible, (c.3) points de contrôle pour 
guider la transformation. 

 

Les méthodes de transformation géométrique retenues pour l’étude, largement détaillées dans la littérature, 

sont basées sur l’interpolation spatiale et sans maillage d’un champ de déformation défini par la 

                                                           
12 CASPER, Child Advanced Safety Project for European Roads, 7th RTD Framework Programme, 04/09 - 05/12, 3,8M€ 
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transformation de points de contrôle. 12 variantes de la méthode par krigeage ont été testées, avec différents 

noyaux et différentes fonctions de tendance. Trois types de transformations locale (affine, rigide ou similitude) 

ont été testés pour la méthode MLS, avec des poids soit basés sur une distance euclidienne soit biharmoniques 

bornés (BBW) [312]. La transformation MLS était guidée par des points de contrôle ou par des splines [313].  

Des critères de performance ont été définis pour comparer les méthodes : respect de la cible (absence 

d’artefact visible, distance point/surface à la cible), qualité du maillage déformé (métriques « scaled jacobian » 

et « Size & Shape »), et capacité du modèle personnalisé à être utilisé (pas de temps minimal comme condition 

de stabilité pour une intégration explicite, terminaison d’une simulation de gravité). 

 

3. Résultats. 

Pour le scénario 1, les méthodes de krigeage fournissent toutes une transformation similaire : la différence 

entre toutes les surfaces extérieures est de 0.8 mm en moyenne (jusqu’à 7.9 mm sur l’abdomen), pour un 

temps de calcul minimal de 2,56.10-4 ms en moyenne (SD 4,1.10-7). La masse du modèle déformé est de 12.4 

kg en moyenne (SD 0.07 kg), pour une cible de 11 kg. Les distributions des métriques de qualité sont toutes 

proches du maillage initial. L’approche par krigeage permet une transformation complète du modèle enfant 

en un temps très faible pour 200 points de contrôle : 0.32s sur une configuration Intel Core i7 3840QM 

2.80GHz, 16 GB RAM. 

 

Figure 19. Scénario 2, superposition des modèles initiaux et transformés (enveloppe et squelette) pour 4 types de transformations 
différentes. Mise en évidence d’artefacts pour la transformation MLS rigide. 
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Le scénario 2 (Figure 19) montre que si l’approche MLS rigide avec un poids euclidien provoque des artefacts, 

les poids BBW fournissent toujours une déformation réaliste quelle que soit la transformation locale (affine, 

rigide, similitude). L’approche MLS conduit à des transformations proches des méthodes par krigeage, pour 

tous les critères d’évaluation. Toutes les méthodes ont fourni des modèles simulables. La principale différence 

entre les approches MLS-BBW et par krigeage réside dans le temps nécessaire pour calculer la 

transformation du modèle GHBMC : 1h15 contre 3 min sur une configuration Intel Xeon E5507 2.46GHz 6 GB 

RAM, essentiellement dû au calcul des poids BBW.  

Le scénario 3 (Figure 20) montre là encore une transformation plus lisse grâce aux poids BBW, même si les 

différences de forme sont minimes entre toutes les méthodes (2RMS : 3.6 mm). Le temps de calcul 

extrême (63h) est toujours majoritairement lié au calcul des poids BBW sur une grille de 7mm. L’augmentation 

du nombre de points de contrôle par section des côtes améliore la déformation réalisée par krigeage (2RMS 

2.8 mm). L’utilisation de l’effet pépite dans la méthode par krigeage réduit les ondulations entre les points de 

contrôle (liés à de forts gradients de déformation), au détriment (léger) de la précision (2RMS 3.2mm). 

 

Figure 20. Scénario 3. Mise en évidence d’artefacts (a.1)(b.1), corrigés respectivement  
en utilisant les poids BBW avec l’approche MLS (a.2), en utilisant l’effet pépite avec le krigeage (b.2). 

 

4. Discussion. 

Les résultats obtenus, sur des cas concrets de transformation de HBMs, montrent la similitude de 

transformation entre toutes les méthodes d’interpolation géométrique présentes dans la littérature, en 

particulier quelle que soit la fonction à base radiale de l’approche par krigeage. Toutes ces méthodes 

fournissent des modèles simulables qui respectent les contraintes cibles. La différence majeure entre ces 

méthodes réside dans leurs temps de calcul.  
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Les fonctions à base radiale sont construites sur la distance entre les points de contrôle et les nœuds à 

transformer. Pour des surfaces disjointes mais proches, la continuité du champ de déformation construit sur 

une distance euclidienne génère des artefacts. Utiliser une distance construite sur la surface [314], [315], par 

exemple la peau, corrige ces défauts (Figure 21).  

   

Figure 21. Déformation par points de contrôle (en bleu) du thorax du GHBMC M50-O (en rouge) en utilisant un noyau basé soit sur la 
distance euclidienne (à gauche), soit sur la distance biharmonique (à droite). Cette dernière corrige les artefacts de déformation. 

 

La modification d’anthropométrie seule ne permet pas d’attendre le poids cible : l’écart observé de 10% peut 

s’expliquer par une répartition des tissus mous et une géométrie osseuse qui restent à personnaliser. Si ces 

méthodes de transformation offrent une solution acceptable pour modifier la morphologie des HBMs, le 

problème devient plus complexe avec l’augmentation du nombre de points de contrôle, correspondant au 

passage d’une modification de l’anthropométrie (scénario 1 et 2) à une personnalisation (scénario 3) : le coût 

numérique augmente, ainsi que les gradients dans le champ et donc les artefacts. Le lissage des poids ou de 

la transformation évite ces artefacts. L’augmentation du nombre de points de contrôle serait aussi une 

solution, mais à un coût numérique rapidement prohibitif pour les approches actuelles. Des méthodes 

capables de prendre en compte de très nombreux points de contrôle restent donc à être développées. 

 

5. Perspectives. 

Ce travail publié [316] a servi de base pour les modules de transformation (i.e. morphing) de HBM au sein du 

logiciel open source PIPER (http://www.piper-project.eu/framework). Le code compilé avec une 

programmation parallèle garantit des performances plus élevées que la programmation interprétée de type 

MATLAB utilisée dans cette étude. Ce logiciel PIPER, initialement financé par l'Union Européenne dans le projet 

éponyme, propose plusieurs outils de positionnement et de personnalisation de HBM pour la sécurité routière. 

L’intégration de fonctionnalités adaptées aux modèles par éléments finis (contrôle de la qualité des éléments, 

lissage etc.) simplifie le flux de travail. Ce module de transformation PIPER sera amélioré (Chapitre III.2.5) puis 

utilisé pour répondre à une Question de Recherche autour de la personnalisation de modèles corps complets 

(Chapitre III.2.6).   
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5. (DM) Considérer des cibles détaillées pour personnaliser les modèles corps complet. 

 

Le projet open-source PIPER (http://www.piper-project.eu/) a permis entre-autre de diffuser des outils pour 

la personnalisation de HBMs basés sur des approches par krigeage. Plusieurs auteurs ont rapporté la 

modification d’anthropométrie du GHBMC : par exemple Beillas and Berthet [231] avec la génération de 52 

sujets à partir de 15 dimensions anthropométriques. Quelques auteurs prennent en compte une cible plus 

détaillée pour personnaliser, en plus de l’enveloppe extérieure, les organes abdominaux (Vavalle et al. [317]), 

ou la cage thoracique, le bassin, les fémurs et tibias (Hu et al. [303], Hwang et al. [302]). Toutefois, le nombre 

de points de contrôle n’excède jamais 14.000 points. En effet les méthodes par krigeage conduisent à la 

résolution d’un système avec une matrice de covariance pleine, d’où une complexité de calcul O(n3) et un coût 

mémoire O(n2) [318]. Aussi l’utilisation de nombreux points de contrôle (au-delà de 20.000) est actuellement 

impossible sur un ordinateur personnel. Or nous avons vu précédemment (cf. Chapitre III.2.3) que le respect 

de la répartition de masse n’était pas garanti avec les cibles actuelles, et qu’une densité minimale de points 

de contrôle est nécessaire pour éviter certains artefacts (par exemple pour la personnalisation de la cage 

thoracique [316]). Enfin, personnaliser des HBMs à partir de l’imagerie médicale nécessite des cibles pour de 

multiples structures anatomiques : la peau et le squelette du GHBMC M50-O représentent plus de 200.000 

nœuds, autant de points de contrôle potentiels. Il existe donc un besoin de méthodes pour prendre en compte 

les cibles détaillées dans les méthodes de transformation des HBMs par krigeage. Ce travail de recherche fut 

réalisé dans le cadre d’une thèse (T. JANAK) sous contrat avec LAB PSA Renault. 

 

1. Contexte : la personnalisation de modèles globaux avec des cibles détaillées. 

Sun and Genton [319] et Chiles and Desassis [320] fournissent une revue de quelques méthodes pour traiter 

les problèmes impliquant de nombreux points de contrôle. Sous-échantillonner les points de contrôle (voire 

remplacer des groupes par de nouveaux points de contrôle pour maximiser la ressemblance) réduit facilement 

les coûts pour s’approcher de la cible. Cela suppose une redondance des informations entre points de contrôle 

proches [321]. Une autre méthode consiste à annuler l’effet de points de contrôle au-delà d’une distance seuil 

(par des fonctions de covariance à support limité) : la matrice de covariance devient creuse [322] avec des 

blocs indépendants [323]. Cela suppose une répartition homogène des points de contrôle dans l’espace (pas 

uniquement à la surface du domaine) et une indépendance entre les blocs. Les approches par rang faible 

projettent le problème initial dans une base réduite, c’est-à-dire approximent la matrice de covariance à l’aide 

de points d’évaluation moins nombreux que les points de contrôle [324], [325]. Mais ces méthodes divergent 

de la solution réelle si les informations locales s’éloignent d’un bruit blanc [323]. Stein et al. [323] propose 
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donc de combiner approches à rang faible et par bloc. Les méthodes multipolaires rapides permettent 

d’approximer la solution globale, par exemple pour déformer des maillages 2D [326] : d’une complexité 

o(n.log2(1/epsilon)) pour une tolérance epsilon, il est conseillé de les utiliser comme pré-conditionneur d’une 

méthode de résolution itérative [327]. Enfin l’interpolation en chaque point (i.e. la somme de fonctions de 

covariance) peut être aussi accélérée par des méthodes multipolaires rapides indépendantes du type de 

fonction de covariance [328], [329].  

Au contraire des approches précédentes globales, quelques auteurs proposent une estimation locale (i.e. en 

chaque point de contrôle) à l’aide d’une fenêtre mobile [330], avec une pondération liée à la distance aux 

frontières de la fenêtre pour corriger les discontinuités [331], [332]. Cependant, la fenêtre doit assurer un 

recouvrement, et cette méthode reste couteuse car elle demande une estimation du champ par point de 

contrôle. Les méthodes par décomposition en domaine semblent les plus efficaces pour réduire simplement 

les coûts numériques, d’autant qu’elles sont facilement parallélisables. Une grille découpe l’espace en bloc : 

l’interpolation, calculée par bloc, utilise les points de contrôle dans le bloc étendus en partie à ses voisins, d’où 

une complexité O(n) et un besoin en mémoire O(n) [333]. Vigsnes et al. [334] adapte l’extension des points de 

contrôle en fonction de leur densité pour améliorer la précision de l’interpolation, au prix d’un temps de calcul 

plus important et de plusieurs essais nécessaires pour identifier le recouvrement optimal. Ces auteurs 

rapportent uniquement des application 2D. Park et al. [335] construit des sous-domaines polygonaux en 

rajoutant des pseudo-points de contrôle sur les frontières pour assurer la continuité, ce qui augmente les 

coûts de calcul locaux mais est généralisable aux problèmes 3D (au contraire de Park et Huang [336]).  

L’objectif de ce travail est donc de proposer une méthode pour transformer les HBMs sur des cibles détaillées 

(i.e. de nombreux points de contrôle), en s’inspirant des travaux de Stein et al. [323] pour coupler un 

échantillonnage des points de contrôle puis une décomposition en sous-domaines. 

 

2. Matériel et Méthode. 

a. Echantillonnage et décomposition en sous-domaine 

D’abord, l’échantillonnage homogène des points de contrôle réduit la taille de la matrice de corrélation en 

éliminant directement des points de contrôle à l’aide d’une grille régulière : cette transformation globale 

capture les caractéristiques générales. Dans un deuxième temps, la décomposition en sous-domaine capture 

les détails, en résolvant séparément des systèmes denses distincts plutôt qu’un système global approché. Un 

schéma de subdivision découpe le domaine en cellules de tailles inégales mais contenant toujours une 

quantité minimale de points de contrôle. Une interpolation est calculée pour tous les nœuds à transformer 

d’une cellule, à partir des points de contrôle de cette cellule.  
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b. Gestion des frontières des domaines 

L’hypothèse de blocs indépendants est liée à l’influence des points de contrôle qui diminue en s’éloignant 

d’eux. Elle conduit à des discontinuités aux frontières qui dégradent la qualité du maillage. Pour atténuer ces 

discontinuités, deux stratégies ont été évaluées (Figure 22) : le chevauchement des cellules (en fonction d’un 

pourcentage de la taille de la cellule) ou l’extension de voisinage (en fonction d’un nombre de points de 

contrôle additionnel). Ces méthodologies ont été implémentées dans le logiciel open-source PIPER et évaluées 

sur un ordinateur personnel.  

 

Figure 22. Représentation des points de contrôle de la peau (en noir) et du squelette (en rouge) de GHBMC M50-O, après subdivision 
du domaine en cellules. Illustration de la gestion des frontières pour deux cellules pour considérer les points de contrôle des cellules 

adjacentes, (a) par chevauchement après extension de la frontière (en vert) en fonction d’un pourcentage fixé par l’opérateur, (b) par 
extension : décomposition des cellules adjacentes pour garantir un nombre donné de points de contrôle par cellule. 

 

c. Evaluation des méthodes 

La méthode a été évaluée en personnalisant le modèle GHBMC M50‐O pour représenter une variation de 

poids : les surfaces osseuses sont fixes, l’enveloppe extérieure est personnalisée d’après les surfaces externes 

de quatre sujets en position de conduite (IMC 20, 22.7, 25.3, et 35) (Figure 23). Ces surfaces ont été préparées 

à partir d’un modèle statistique de forme ([337], http://humanshape.org). La cible complète représente 

234 777 points de contrôle. Les critères de réussite sont : le temps de calcul pour transformer le modèle, 

l’évolution de la qualité des 1 663 647 éléments solides du modèle (métrique « scaled jacobian »), l’absence 

d’élément solide inversé (pas de jacobian négatif), et la simulation d’un chargement gravitaire avec le modèle 

déformé.  



68 
 

 

Figure 23. Enveloppe du modèle initial et maillages surfaciques de trois cibles (IMC 20, 25.3 et 35).  
La cible IMC 22.7, très proche de IMC 20, n’est pas représentée. 

3. Résultats. 

Pour tous les IMC cibles, la décomposition en sous-domaine seule entraine de nombreux éléments inversés 

aux frontières des cellules. Faire précéder cette transformation locale d’une déformation globale par sous-

échantillonnage réduit fortement le nombre d’éléments inversées, pour une augmentation de 1/3 du temps 

de calcul (environ 200s). Le chevauchement des cellules ou l’extension de voisinage suppriment totalement 

les éléments inversés et fournit un modèle personnalisé simulable, mais multiplie le temps de calcul par quatre 

(environ 800s). La décomposition en sous-domaine est déjà couteuse du fait des systèmes de krigeage à 

résoudre sur chaque cellule ; le chevauchement et (surtout) l’extension augmentent le nombre de points de 

contrôle par cellule et donc le temps de calcul. Toutefois, ces temps de transformation obtenus sur un 

ordinateur personnel (~13 minutes) sont tout à fait acceptables dans un contexte industriel. D’autant que ces 

temps de calcul, identiques pour tous les IMC cibles, peuvent être diminués en pré-calculant la subdivision 

(~7s) et surtout en stockant la factorisant de LU des matrices de covariance par cellule (~700s) qui ne dépend 

pas de la valeur de la transformation aux points de contrôle. Dans ce cas, il est possible de transformer un 

modèle complet en moins d’une minute sur un ordinateur de bureau. 

 

Figure 24. (a) carte d’erreur (mm) entre l’enveloppe du modèle déformé par extension et la cible IMC 35.  
Les erreurs maximales sont au niveaux des aisselles (b) et des pieds (c) car les cibles y sont inconsistantes. 
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Toutes méthodes confondues, les écarts entre la cible et l’enveloppe du GHBMC transformée sont maximales 

pour la cible IMC 35 (moyenne 0.72mm, RMS 3.28), aux pieds et aux aisselles : effectivement, ces zones 

n’avaient pas de correspondance avec les cibles extraites du modèle statistique (Figure 24). Dans les zones 

comportant peu d’éléments dans les couches de tissu mous (par exemple les côtes), les éléments de surface 

sont étirés : la métrique de qualité « size & shape » chute, mais les éléments ne sont pas inversés si les 

déplacements des nœuds sont perpendiculaires à la surface. De même, la cible IMC 20 a été adaptée 

localement pour éviter une réduction extrême de l’épaisseur de tissus mous autour du bassin. 

L’extension de voisinage dégrade légèrement moins la qualité du maillage que le chevauchement (variation 

inférieure à 0.5% du nombre d’éléments par classe de qualité). Effectivement, le chevauchement ne garantit 

pas la présence de points de contrôle tout autour de la cellule, au contraire de l’extension de voisinage. Cette 

dernière approche semble donc la plus efficace pour limiter les discontinuités entre les cellules. 

 

4. Discussion. 

La méthode proposée permet de prendre en compte un nombre sans limite de points de contrôle pour guider 

une transformation par krigeage. Son application a aidé à personnaliser le modèle GHBMC M50-O suivant 

différents IMC : soit environ 1.3 millions de nœuds transformés par plus de 200.000 points de contrôle en 13 

minutes sur un ordinateur personnel.  

Le maillage à personnaliser est inaltérable, i.e. sans possibilité d’adapter le nombre de couches d’éléments à 

la transformation (par exemple en diminuant le nombre d’éléments pour réduire l’IMC) : le maillage initial doit 

donc être compatible avec la transformation demandée, sinon la cible doit parfois être modifiée localement 

pour garantir un modèle sans élément inversé. Zhang et al. [338] a fait aussi cette observation pour la 

personnalisation vers des IMC bien plus faibles que le HBM original.  

La transformation globale par échantillonnage a été réalisée avec deux densités successives de points de 

contrôle (2008 points de contrôle en 13s, puis 9912 points de contrôle en 70s), pour réduire l’amplitude de la 

transformation à réaliser ensuite par décomposition en sous-domaine, et donc les discontinuités entre les 

cellules. Or l’écart moyen à la surface cible à l’issue de la deuxième transformation globale est inférieur à 1mm. 

L’échantillonnage pourrait donc être suffisant pour les scénarios de personnalisation autorisant la violation de 

cibles : Hu et al. [339] propose de respecter le poids des modèles avant la cible géométrique, et Zhang et al. 

[338] privilégie la qualité du maillage à la contrainte de forme.  

Plutôt qu’un échantillonnage régulier (ou qu’une méthode à rang fixe), une méthode de sélection des points 

de contrôle à conserver serait utile pour minimiser fortement les écarts avec la cible dès cette première 
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transformation globale, en fonction d’un seuil soit sur l’erreur de forme [340] soit sur le gradient de la 

déformation à la frontière des cellules (pour limiter les discontinuités), ou au sein d’une cellule (pour limiter 

la dégradation du maillage solide). Ainsi Heaton et al. [341] réalise un regroupement hiérarchique des points 

de contrôle (dans leur étude, il s’agit de points de mesure de température). Pour les modèles anatomiques, 

Zhang et al. [338] décompose la transformation par région anatomique pour contrôler les discontinuités aux 

zones de jonction. La continuité entre les cellules pourrait aussi être assurée en étendant la méthode 2D de 

Auñón et Gómez-Hernández [342], même si la dérivation des fonctions de mélange serait couteuse en 3D.  

 

5. Perspectives. 

Tous les modèles personnalisés dans cette étude ont finalement un poids et donc un IMC supérieur au IMC 

cible (37.7 vs. 35, 23.8 vs. 22.7, 21.3 vs. 20) : la transformation de la géométrie de la peau, pour une géométrie 

osseuse fixe, ne permet pas d’atteindre le poids cible. Certes, le nettoyage des surfaces cibles a nécessité la 

dépénétration des surfaces et leur lissage, et il existe une erreur entre l’enveloppe déformée et la surface 

cible. Et le squelette du modèle initial, représentatif d’un homme moyen, a été conservé pour simuler la 

variation de poids. Pour la cible IMC 35, le volume de tissus adipeux serait plus important que celui du muscle, 

or la masse volumique du gras est inférieure à celle du muscle (1041 kg/m3 vs. 916 kg/m3 [343]) : après 

correction, cela conduit à un IMC de 34. De même, peu de paramètres anthropométriques du squelette 

semblent spécifiques aux IMC supérieurs à 35, excepté les dimensions de la diaphyse médio-latérale du fémur 

[344]–[346]. Ces quelques paramètres sont reliés plus à la quantité de masse maigre qu’à la quantité de gras 

[347]. Pour la cible IMC 20, l’enveloppe cible a dû être déplacée pour éviter de pénétrer les crêtes iliaques : 

comme la densité minérale osseuse [348], [349], la forme du squelette est peut-être aussi reliée à l’IMC. Peut-

être aussi que la variation d’enveloppe n’est pas représentative de la variation de poids, à cause d’une 

distribution sujet-spécifique des tissus (en particulier du gras, du muscle et des organes abdominaux). Cette 

remarque avait déjà été faite en conclusion du chapitre précédent (cf. Chapitre III.2.4). Aussi la transformation 

vers des IMC élevés interroge-t-elle sur les cibles à respecter en plus de l’anthropométrie et du squelette. 

Guider les transformations géométriques avec des cibles multiples et détaillées ouvre de nouvelles 

perspectives de personnalisation des modèles déformables à partir de l’imagerie médicale, par exemple pour 

l’étude de la protection de sujets obèses en choc automobile (Chapitre III.2.6).  

 

6. Développement complémentaire : lissage de maillages. 

Gérer de très nombreux points de contrôle a également permis de développer une méthode de lissage des 

maillages, en particulier pour les HBMs personnalisés ou positionnés (Janak et al. [350]). L’apparition de plis 
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et l’inversion d’éléments solides sont fréquentes autour des articulations (épaule, rachis, hanche etc.), zones 

où les multiples os rigides imposent un gradient important de transformation sur les tissus mous (Figure 25). 

Et la relaxation de la transformation n’est pas toujours suffisante pour éviter des éléments négatifs.  

 

 

Figure 25. Exemples de plis créés en modifiant la posture du HBM enfant (a.1) et du GHBMC M50-O (b.1). Ces artefacts sont dû à des 
transformations géométriques (a.2) ou après simulation EF (b.2). (a.3) et (b.4) : détails de l’abdomen transformé. 

 

L’objectif de ce travail complémentaire a consisté à développer une méthode (Figure 26) pour améliorer la 

qualité du maillage en conservant la topologie interne du modèle, suite à un changement de position. D’abord, 

les surfaces personnalisées/positionnées sont corrigées pour supprimer les interpénétrations. Les nœuds des 

surfaces corrigées correspondent à la position finale des points de contrôle, leur position initiale étant celle 

des mêmes surfaces du maillage initial. Ces points de contrôles guident une transformation par krigeage, 

appliquée au HBM initial en utilisant la méthode précédente (sous-domaine avec extension de voisinage) pour 

prendre en compte les nombreux points de contrôle. Cette méthode de lissage, implémentée dans le logiciel 

open-source PIPER, a été évaluée sur trois scénarios : le modèle enfant PIPER après une flexion du tronc 

calculée par simulation élément finis ou par transformation géométrique, et le modèle GHBMC M50-O mis en 

position de conduite moto par simulation élément finis (Figure 25). 

 

Figure 26. Illustration du lissage sur GHBMC M50-O. Vue de l’enveloppe (figures du haut) et coupe sagittale (figures du bas). 
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Les modèles ainsi lissés perdent les nombreux éléments à volume négatif engendrés par le positionnement, 

et deviennent ainsi simulables. Les détails des surfaces de plusieurs structures anatomiques peuvent être pris 

en compte : par exemple 38.000 points de contrôle pour lisser le modèle enfant en 5 minutes sur un ordinateur 

personnel. La distribution de la qualité des éléments est, après lissage, proche de la qualité du modèle initial. 

Le champ de transformation appliqué pour réaliser le lissage conserve les volumes des organes abdominaux 

après positionnement (<1%), garantit la conservation des positions relatives des structures anatomiques (donc 

des contacts), sans toutefois contrôler la validité physiologique de leur forme finale (par exemple pour les 

ligaments).  

Le lissage de la surface conduit parfois à une inversion des éléments de surface, ce qui pourrait être corrigé 

avec des algorithmes alternatifs de lissage surfacique (par exemple [351]). Et le lissage volumique demeure 

limité dans les zones fines avec peu de couches d’éléments solides. Quelques artefacts de surfaces après 

positionnement ou personnalisation doivent encore être corrigés manuellement : des données 

expérimentales sur la variation de géométrie, par exemple au niveau du pli abdominal pour l’assise de sujets 

obèses, permettrait de guider la correction des surfaces. Les plis observés lors des mises en position par 

simulation EF sont peut-être le signe de pré-déformations, toujours ignorées lors l’utilisation de ces modèles 

une fois positionnés. 
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6. (QR) Etude de la protection de sujets obèses en choc automobile. 

 

Bien que les systèmes de sécurité s'améliorent régulièrement, le taux de mortalité routière est stable depuis 

plus de cinq ans dans l’Union Européenne [352] : ces systèmes de protection protègent une population à 

l’anthropométrie moyenne. Aussi, l'Observatoire Européen de la Sécurité Routière recommande-t-il de tenir 

compte de la variabilité interindividuelle, par exemple grâce aux tests virtuels [274]. En particulier, les sujets 

obèses représentent un groupe important (22% entre 65 et 74 ans en 2016) et en croissance [353], à la 

ceinture abdominale souvent mal placée [354], voire absente [355], [356]. Les sujets obèses ont un taux de 

mortalité supérieur du fait de complications plus nombreuses et des types de blessures spécifiques [357]. En 

particulier, les sujets en surpoids ou obèses présentent des blessures thoraciques plus fréquentes [358], et 

moins de blessures abdominales et de fractures du bassin [359]. Les auteurs l’attribuent à un effet « airbag » 

de l’abdomen démesuré, i.e. une protection naturelle plus importante des organes abdominaux. Des essais 

expérimentaux sur PMHS obèses [360] ont montré des blessures plus sévères (sauf pour la tête), et une 

augmentation des mouvements du bas du corps, comme le soulignent aussi les mannequins physiques à 

l’abdomen augmenté [361]. Toutefois, il n’y a pas de consensus sur les mécanismes en jeu expliquant 

l’excursion du bassin (liée soit à du sous-marinage, soit au glissement de la ceinture dans le pli abdominal) et 

le rôle d’un abdomen surdimensionné (protecteur des organes ou lésionnel par sa masse excessive). L’objectif 

de ce travail de recherche, réalisé dans le cadre d’une thèse (T. JANAK) sous contrat avec LAB PSA Renault, a 

été de développer des modèles numériques représentant des sujets obèses et exploitables pour l’étude de 

dispositifs de sécurité, en couplant expérimentation et simulation. 

 

1. Contexte 

a. Déformation des modèles corps complet pour représenter des sujets obèses. 

A l’aide de la personnalisation de GHBMC en sujets obèses, Shi et al. [301] et Hu et al. [303] notent une 

augmentation du risque de blessure au thorax et aux membres inférieurs, comme relevé dans la 

littérature. Mais ces auteurs n’étudient pas la réponse de l’abdomen ni le risque de sous-marinage. De plus, 

le pli abdominal n’est pas représenté sur la surface de l’abdomen, et les tissus musculaires et adipeux ne sont 

pas dissociés. Beillas et Berthet [231] ont utilisé PIPER pour reproduire les anthropométries de 52 PMHS 

rapportés dans des publications étudiant l'abdomen à l’impact. Pour les différents IMC, la transformation 

améliore généralement la réponse des modèles (en particulier la pénétration abdominale), sans affecter les 

niveaux de force simulés, mais avec des chargements différents des organes abdominaux à cause des 

spécificités anatomiques du M50 et F05. Cependant, là encore, la transformation s’appuyait uniquement sur 
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l'anthropométrie, sans contraintes sur les os, les organes, et l'épaisseur de graisse sous-cutanée. Tous ces 

auteurs ont noté des artefacts sur le maillage transformé, comme Vavalle et al. [317] auparavant, peut-être 

du fait de transformations par morceau avec des cibles issues de sources différentes.  

 

b. Cibles géométriques liées aux sujets obèses. 

Les méthodes de transformation requièrent des cibles géométriques vers lesquelles déformer le HBM. 

Toutefois, les sources pertinentes de géométrie de sujets obèses sont rares. Pour la cible des tissus adipeux, 

quelques études rapportent la quantité de gras (en volume, pourcentage, aire etc.) en fonction de données 

anthropométriques [362], [363]. Holcombe and Wang [364] proposent une cartographie au niveau du tronc 

de l’épaisseur de gras à partir de la peau en fonction de l’IMC, mais pour des sujets en position couchée. Et 

l'imagerie médicale en position couchée ne rend pas compte de la forme de l'abdomen en position assise (cf. 

Chapitre III.2.3). Pour la cible de l’enveloppe extérieure, il existe plusieurs modèles surfaciques statistiques. 

L’application en ligne http://humanshape.mpi-inf.mpg.de/ [365] rapporte uniquement des enveloppes de 

sujets en position debout. Si l’application en ligne http://humanshape.org [337] fournit les surfaces 

d’occupants de véhicules, la base de données comporte peu de sujets obèses, le pli abdominal a été simplifié 

par la méthode de recalage du maillage générique, et le maillage surfacique obtenu nécessite un post-

traitement pour être exploitable. Pour la cible du squelette, les modèles statistiques sont développés 

uniquement pour des os (par exemple Shi et al. [301]), jamais pour le squelette complet comme le relève 

Sarkalkan et al. [366].  

 

Nous avons mis en place, dans les travaux précédents, des outils open source pour la personnalisation de 

HBMs, qui pourront être utilisés pour des cibles détaillées. Nous avons aussi relevé la difficulté de représenter 

correctement le poids de sujets obèses en personnalisant uniquement l’anthropométrie des HBMs. Il existe 

donc un besoin de définir des cibles spécifiques supplémentaires pour représenter correctement les sujets 

obèses et ainsi étudier les mécanismes d’interaction de l’abdomen avec les dispositifs de protection. Le LAB 

PSA Renault a coordonné les travaux expérimentaux. Les tests mécaniques sur sujets d’anatomie (PMHS) ont 

été menés par le CEESAR. 
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2. Matériel et Méthode. 

a. Création des cibles. 

Pour créer des cibles cohérentes du squelette, des tissus adipeux et de l’enveloppe extérieure, un protocole a 

été mis en place pour l’acquisition de données d'imagerie de PMHS obèses en position assise. Quatre PMHS 

obèses ont été retenus sur les critères d’IMC et WHtR (« Waist-to-height ratio », un autre indicateur de 

l'obésité lié au tour de taille). Le protocole de test a permis de réaliser plusieurs acquisitions, en positions 

assise et allongée, avant de réaliser des essais de caractérisation du comportement mécanique de l’abdomen 

et du corps complet. Des acquisitions CT scan quasi-corps complet et IRM partielles (autour de l'abdomen) ont 

été réalisées en position allongée et assise (à l’aide d’un dispositif dédié), ainsi que des scanners laser de 

surface. Trois PMHS ont servi à créer des cibles décrivant le squelette, la peau et la graisse sous-cutanée. La 

cible du squelette complet a été construite par recalage du maillage de surface du squelette sur les CT scans, 

avec le logiciel Anatoreg [367] : ce logiciel permet une déformation non linéaire des os avec des mobilités du 

squelette aux articulations. La cible de la peau provient de la segmentation du CT scan augmentée des 

scanners laser recalés par des marqueurs cutanés (Figure 27a) : les plis abdominaux en position de conduite 

ont reçu une attention particulière pour leur rôle supposé dans la réponse de sujets obèses protégés par une 

ceinture sous-abdominale (Figure 27b). La cible du gras sous-cutané a été segmentée manuellement sur les 

CT scans comme limite du gras. Les parties manquantes des cibles (extrémités des mains, des pieds, de la tête ; 

parfois une partie des bras et jambes) ont été remplacées par les surfaces du modèle GHBMC M50-O original.  

 

Figure 27. Enveloppes des trois PMHS obèses collectés pour cette étude. (a) données butes à l’issue du scan laser de surface.  
(b) Cartographie de l’erreur de surface sur les cibles construites après recalage de l’enveloppe GHBMC M50-O sur les enveloppes 

augmentées de toutes les données expérimentales. 

 

b. Mises en correspondance. 

La correspondance entre ces cibles et le HBM a été réalisée grâce à un algorithme de recalage de maillage 

surfacique initialement développé durant l’ANR MIME, essentiellement basé sur la littérature. La majorité des 

approches de recalage s’appuient d’abord sur un algorithme de mise en correspondance des nœuds de la 
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source et de la cible, par recherche des points les plus proches. Hana et al. [368] fournit une revue de 

littérature de descripteurs de distance entre deux surfaces. Les descripteurs retenus sont inspirés de Fehr et 

al. [369] : peu couteux, ils prennent en compte la similarité de la courbure des surfaces, conduisant à 16 

dimensions par nœud traitées par distance euclidienne. La mise en correspondance entre les nœuds du 

maillage initial et du maillage cible est symétrique. Le champ de déplacement, lissé, guide la déformation sous 

contrainte du maillage initial (par exemple [370], [371]). Les poids des paramètres descripteurs sont modifiés 

à chaque itération pour donner progressivement plus de poids à la proximité, au fur et à mesure que la surface 

déformée se rapproche de la surface cible.  

 

c. Personnalisation du modèle GHBMC M50-O en sujets obèses. 

La transformation du modèle GHBMC M50-O à l’aide des cibles détaillées a été réalisée en utilisant les 

méthodes précédemment rapportées dans ce mémoire et implémentées dans le logiciel open-source PIPER. 

Toutefois, les grandes déformations nécessaires à la création du pli abdominal ont toujours dégradé la qualité 

du maillage, surtout pour les deux PMHS avec les IMC les plus élevés, quelle que soit la méthode employée. 

Les parties sous-cutanées abdominales du M50-O avant déformation ont donc été remaillées pour permettre 

la création du pli abdominal par transformation. Egalement, la transformation autour du bassin a échoué à 

respecter à 100% la cible des tissus adipeux sous-cutanés, du fait d’un nombre d’éléments trop faible dans 

l’épaisseur de tissu du modèle GHBMC initial. Ces cibles ont donc été relaxées progressivement, jusqu’à 

permettre la création d’un modèle personnalisé simulable.  

Finalement, trois modèles EF ont été créés pour chacun des trois PMHS traités en utilisant : (i) les cibles du 

squelette, de la peau avec pli abdominal, et du gras sous-cutané (Figure 28a), (ii) les cibles du squelette et de 

la peau avec pli abdominal, (iii) les cibles du squelette et de la peau sans pli abdominal (i.e. abdomen lissé) 

(Figure 28b). Cette dernière cible d’un abdomen obèse simplifié correspond à l'état de l'art des 

personnalisations de HBM sur sujets obèses rapportées dans la littérature.  

 

Figure 28. Modèle GHBMC M50-O personnalisé sur l’enveloppe et le squelette des trois PMHS, (a) avec pli abdominal,  
(b) sans pli abdominal (abdomen obèse simplifié). 
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d. Caractérisation expérimentale.

La pertinence des modèles a été évaluée en comparant leur réponse à des données issues des tests 

mécaniques menés au CEESAR.  

Figure 29. Dispositifs expérimentaux pour : (a) le chargement ceinture non lésionnel en position (a.1) parallèle à l’assise, (a.2) à 
l’intérieur du pli, (a.3) au-dessus du nombril, (b) le test lésionnel de type charriot. 

Des chargements de ceinture non lésionnels ont été réalisés pour caractériser l’interaction avec l'abdomen de 

la ceinture de sécurité abdominale, avec trois positions de ceinture (parallèle à l’assise, à l’intérieur du pli, au-

dessus du nombril) (Figure 29a). Le chargement (environ 1m/s) est réalisé à l’aide d’un piston sur l’extrémité 

de la ceinture.  

Des tests lésionnels de type charriot ont été réalisés pour caractériser le comportement général en situation 

de sécurité automobile lors d’un choc frontal (Figure 29b). Un siège semi-rigide (pour éviter les lésions lors du 

rebond), équipé d’une ceinture 3 points avec prétensionneur et limiteur d’effort à l’épaule, est placé sur un 

chariot inversé : le chariot accélère jusqu’à la vitesse d’impact. Le premier chargement (50km/h, 32g) ayant 

entrainé de multiples fractures (à cause d’une déminéralisation osseuse visible au CT scan), il a été réduit à 

30km/h, 8g.  

Des repères sur la ceinture, le siège et le corps ont été pointés en position initiale à l’aide d’un bras Faro©. 

Une radiographie sagittale a servi à vérifier la position des sujets. 4 caméras à 2000 images/seconde ont filmé 

tous les essais pour quantifier le mouvement de cibles posées sur les PHMS, le siège et la ceinture. 

e. Evaluation du comportement des modèles.

La modélisation EF de l’environnement d’essai a été fournie par CEESAR et LAB PSA Renault. Les marqueurs 

expérimentaux ont servi à positionner les modèles de PHMS obèses (déjà imagés en position proche des 

positions d’essais) et les dispositifs de sécurité (ceintures, prétensionneurs etc.). La ceinture dans le pli 

abdominal, impossible à complètement repérer expérimentalement, a été partiellement reconstruite par 

interpolation des extrémités puis corrigée manuellement.  

Les paramètres de friction du modèle de ceinture de sécurité ont été adaptés pour correspondre à la 

littérature [372]. Pour les essais ceinture, les degrés de liberté des nœuds du modèle en contact avec le siège 
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ont été bloqués, et le déplacement mesuré expérimentalement à l’extrémité de la ceinture a été appliqué à 

au modèle EF de ceinture. Pour les essais chariot, le modèle a été positionné dans le siège par simulation de 

la gravité pour fermer les contacts avec les tissus mous (pli abdominal et mousse de l’assise), puis le profil 

expérimental d’accélération a été appliqué au modèle EF de chariot. Après simulation, le profil des forces dans 

la ceinture de sécurité et des déplacements au centre de la ceinture ont été comparés aux profils 

expérimentaux enregistrés par les capteurs. 

 

3. Résultats. 

a. Recalage de la loi de matériau du tissu adipeux. 

Plusieurs lois de matériaux coexistent au sein des modèles GHBMC pour représenter les tissus adipeux, du fait 

de développements successifs. Pour l’abdomen chez les sujets obèses, la représentation de tissus adipeux 

devient cruciale. Différentes lois de comportement issues de la littérature et construites à partir d’essais 

uniaxiaux pour plusieurs taux de déformation ont donc été implémentées comme loi hyperélastique 

incompressible tabulaire et testées. Pour ces lois de matériaux, le comportement du modèle GHBMC M50-O 

a été évaluée au regard : (i) de tests de validation GHBMC sur le modèle initial (données expérimentales issues 

de chargements ceinture à mi-abdomen [373], [374] et de test d’impact avec une barre de 32kg à 6m.s-1 [375]) 

(Figure 30), et (ii) sur les essais de chargement ceinture simulés après personnalisation du GHBMC sur les 

PHMS obèses correspondant. Le modèle initial de tissu adipeux fournit un comportement trop rigide, d’autant 

que ce tissu adipeux s’étend aussi aux muscles chez les sujets obèses. Pour la loi de matériau souple finalement 

retenue (non reproduite pour des raisons de confidentialité), l’amortissement numérique a été diminué 

autant que possible : il stabilise les simulations (i.e. empêcher l’inversion d’éléments solides) mais influence 

aussi grandement le comportement mécanique.  

 
Figure 30. Modèle GHBMC M50-O original et à l’abdomen remaillé, (a) en position initiale, après un essai de validation  

(b) ceinture [374] et (c) barre [375]. 
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La simulation personnalisée du test ceinture sur PMHS souligne l’importance de représenter complètement le 

pli abdominal pour les sujets obèses (Figure 31). Les modèles PMHS sans représentation du pli surestiment les 

efforts ceinture et conduisent à des glissements irréalistes de la ceinture. La représentation du pli est d’autant 

plus nécessaire pour simuler (i) le positionnement de la ceinture dans le pli abdominal, (ii) l’ouverture du pli 

et le glissement proximal de la ceinture observé expérimentalement en configurations ceinture parallèle et 

haute. La prise en compte d’une cible pour le gras sous-cutané dans la personnalisation du modèle modifie 

peu la concordance entre simulations et expérimentations pour ce type d’applications. 

 

Figure 31. Simulation de l’essai ceinture haute pour les trois PMHS (1,2,3), avec pli abdominal (a) et sans pli abdominal (b).  
Courbes de comportement pour deux lois de matériaux différentes pour le tissu adipeux (C315 et NH). 

 

b. Tests charriot. 

Les simulations des tests charriot ont montré des difficultés de convergence : les tissus mous, en particulier 

les tissus adipeux, sont soumis à des chargements importants. Effectivement, l’un des essais a conduit à 

de multiples fractures du bassin. Toutefois plusieurs configurations ont été simulées avec succès, montrant 

l’influence majeure du frottement entre le sujet et son environnement (coefficient de frottement de 0.3, 0.5 

et 0.8 pour le siège et la ceinture). Le profil d’effort dans le brin épaule de la ceinture reste toujours proche 

des valeurs expérimentales du fait du limitateur de force. Des coefficients de frottement faibles conduisent 

au glissement de la ceinture dans le pli abdominal et à une excursion frontale du corps trop importante au 

regard des essais (donc une accélération surestimée du bassin). Des coefficients de frottement plus élevés sur 

la ceinture et le siège améliorent la convergence et la concordance des modèles avec les forces expérimentales 

dans la ceinture ; et la ceinture ne glisse plus sur le bassin et l'abdomen. Si les essais ceinture étaient réalisés 

avec un contact sur peau humide, les PMHS sont habillés pour les tests charriot, ce qui explique des 

coefficients de frottement ceinture-peau différents entre les deux tests. 

Les simulations montrent que le glissement de la ceinture surcharge le bassin, d’où des efforts plus élevés 

dans le brin abdominal et la boucle. Le glissement de la ceinture dans le pli est observable sur l’enregistrement 



80 
 

vidéo de l’expérience et a conduit à des fractures multiples du bassin. Cette remarque souligne encore 

l’importance de modéliser le pli abdominal pour simuler correctement les interactions de la ceinture 

abdominale avec l'abdomen : l’absence de pli sous-estime l’excursion du bassin d’autant plus que le coefficient 

de frottement avec le siège est faible. 

 

4. Discussion. 

Ces travaux montrent que les méthodes par interpolation géométrique peuvent personnaliser les HBMs pour 

générer des sujets obèses, à condition que ces modèles soient développés en conséquence. Actuellement les 

modèles statistiques d’enveloppe en position de conduite [337] et les HBMs personnalisés sur des sujets 

obèses [231], [301], [303] ignorent le pli abdominal : le recalage de surface et la personnalisation des modèles 

en sont facilités. Or nos résultats montrent que la représentation du pli semble essentielle pour capturer la 

réponse tant pour les essais ceinture que pour les essais chariot. D’où le besoin de créer des cibles 

géométriques appropriées pour étudier les sujets obèses. Si les cibles géométriques sont souvent créées en 

position couchée ou debout, la position de conduite implique une forme déformée de l’abdomen sous la 

gravité, d’autant plus chez les sujets obèses. La gravité a été appliquée avant de simuler les chargements 

chariot pour fermer les contacts entre les tissus adipeux avec le siège et au niveau du pli abdominal, et ainsi 

retrouver une géométrie plus proche des essais. L’application de la gravité permettrait aussi de considérer un 

état de pré-chargement des tissus adipeux au passage à la posture de conduite, mais dont l’effet est inconnu 

sur le comportement des modèles. Et la variation de position des organes abdominaux en fonction de la 

posture (étudiée au Chapitre III.2.3) est peut-être spécifique chez les sujets obèses, avec potentiellement une 

excursion des organes liée à la masse antérieure de tissus adipeux se déformant.  

Des algorithmes issus de l’infographie et simulant la croissance progressive des graisses autour du squelette 

pourraient aussi aider à fournir des cibles adéquates (si leur pertinence physiologique était vérifiée par des 

données expérimentales). Ainsi Saito et al. [192] ajuste d’abord le squelette d’un modèle de corps humain 

déformable, puis utilise un modèle de croissance (à l’aide soit d’une formulation élastique solide soit d’une 

formulation semi-fluide) pour augmenter le volume des muscles et de la graisse. Mais la méthode conduit à 

une grande disparité de dimension entre les éléments, et ne garantit pas l’absence d’éléments solides 

inversés. Lloyd et al. [376] modifient l’IMC (de 29 à 49) des modèles IT'IS (https://www.itis.ethz.ch/virtual-

population/-population/) en modélisant les tissus mous par une loi hyper-élastique avec une pré-déformation 

pour modifier le volume des tissus adipeux ou des organes (cœur, poumons etc.) : le maillage tétraédrique 

continu et les contraintes liées aux os rigides propagent la variation de volume d’un organe aux structures 

adjacentes. Toutefois, la qualité du maillage déformé n’est pas un enjeu pour ces modèles, utilisés comme 
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fantômes pour la simulation de champ électromagnétique, thermique ou acoustique, sans grandes 

déformations. 

Peu de sujets PMHS respectant les critères d’inclusion ont pu être collectés sur la durée de la thèse pour 

construire des cibles. Les IRMs ont été exploitées uniquement pour aider à la délimitation des tissus 

adipeux sur CT scan. Une utilisation plus poussée des IRMs, non justifiée ici, aurait nécessité un recalage 

supplémentaire des IRMs sur les CT scans. Or les recalages de toutes les données d’imagerie ont été longs. Et 

la méthode interactive de recalage (Anatoreg) utilisée pour la reconstruction du squelette à partir des CT scan 

a demandé de retravailler le maillage final avec la méthode de lissage précédemment développée [350].  

L’approche de mise en correspondance automatique des cibles autorise des structures anatomiques 

initialement éloignées dans l’espace 3D (par exemple les mains) ou des surfaces anatomiquement identiques 

mais à la courbure différente (par exemple le pli abdominal). Toutefois cette méthode ne gère pas les 

interpénétrations du maillage surfacique une fois déformé, par exemple dans le pli abdominal. Et des zones 

aux descripteurs non discriminants (par exemple les surfaces similaires à un tube comme les avant-bras, ou 

les surfaces à grand rayon de courbure comme l’abdomen) conduisent à un glissement relatif des surfaces, et 

donc à un cisaillement préjudiciable aux éléments volumiques. Si les descripteurs peuvent être complétés par 

des points de contrôle fournis par l’opérateur, leur identification manuelle devient rapidement fastidieuse. 

Des algorithmes plus évolués, contraignant la mise en correspondance à la qualité du maillage EF déformé, 

permettraient d’automatiser le processus, même si le coût numérique de la transformation du HBM reste 

élevé malgré l’utilisation de la méthode par subdivision de l’espace.  

Pour les chargements ceinture, la réponse du modèle personnalisé, en particulier le pic de déflection, dépend 

de l’extrapolation des lois de matériaux des tissus adipeux en dehors des domaines (tant de déformation que 

des vitesses de chargement) caractérisés expérimentalement dans la littérature [377]–[379]. Etendre ces 

domaines de caractérisation expérimentale des tissus adipeux aux très grandes déformations (jusqu’à la 

rupture) serait utile pour améliorer la représentativité des modèles corps complet pour les chargements 

simulés ici. Egalement, ces lois ne rapportent pas l’état de déformation initial dans le tissu : or l’état de 

chargement initial est surement spécifique chez le sujet obèse du fait du grand volume de tissu adipeux et de 

sa souplesse, ne serait-ce que sous l’effet de la gravité. Enfin, aucune configuration n’a capturé le profil 

complet de la réponse expérimentale en force de la ceinture, en particulier un second rebond : la pertinence 

du modèle obèse pourrait être accrue en étudiant l’effet de la modélisation des organes abdominaux internes 

des sujets obèses, plus volumineux et entourés de gras, sur la réponse de l’abdomen. 
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5. Perspectives. 

Ce projet rassemble avec succès toutes les méthodologies mises en place jusqu’à présent pour la 

personnalisation de HBMs avec des cibles détaillées. Le besoin de remailler les tissus adipeux antérieurs (après 

leur déformation extrême pour représenter l’abdomen de sujets obèses) souligne l’importance de penser le 

maillage au regard de sa personnalisation et de son application. Ces approches de personnalisation pourraient 

être réinvesties dans le développement de dispositifs médicaux, par exemple pour la réparation de la paroi 

abdominale (Chapitre IV.1). 

La méthode de recalage de maillages est actuellement utilisée dans la construction de modèles statistiques de 

forme utilisés pour la modélisation déformable (Perspectives de Recherche à court terme, Chapitre IV). Ces 

modèles statistiques de forme sont souvent utilisés pour construire des populations de modèles EF. Il serait 

donc judicieux d’inclure une contrainte sur la qualité des éléments finis solides dans le recalage du modèle 

générique de surface avant la construction du modèle statistique de forme.  

La complexité expérimentale, tant pour l’acquisition de cibles géométriques complètes que pour la 

caractérisation mécanique, nécessite de mutualiser les expertises. D’où l’importance de partager les pratiques 

et les données pour capitaliser sur les travaux réalisés, comme nous souhaitons le faire avec l’Alliance Avicenna 

pour les données expérimentales (Chapitre IV.2.i).  
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IV. Réflexions et Perspectives de Recherche. 

 

Des perspectives de recherche à court terme émergent de mes travaux autour de la personnalisation de 

modèles déformables du système musculo-squelettique, (i) pour la génération de modèles statistiques de 

l’enveloppe externe dans le cadre d’un contrat industriel auquel je collabore, (ii) pour le développement d’un 

modèle statistique de genou dédié à l’étude du risque lésionnel piéton dans le cadre d’une thèse (S. BENADI) 

avec LAB PSA Renault que je co-encadre. Ce travail est cohérent avec le thème dont je suis co-coordinateur « 

Imagerie et personnalisation de modèles anatomo-fonctionnels » au sein du LIA EVASYM. A moyen terme, 

nous souhaitons améliorer la modélisation déformable des muscles actifs pour l’exploiter sur l’étude de 

dispositifs médicaux lors d’un mouvement de marche complet, en incluant l’articulation de la cheville. A plus 

long terme, nous souhaitons promouvoir de bonnes pratiques pour le développement de modèles 

déformables exploitables dans l’industrie des dispositifs médicaux. 

 

1. (DM) Améliorer la modélisation déformable des muscles actifs. 

La modélisation musculo-squelettique déformable peut être améliorée en représentant la peau et les tissus 

adipeux, les fibres musculaires et le fascia qui couvre le membre inférieur complet. Ceci augmenterait peut-

être l’effet de couplage entre les muscles et entre les muscles et les os. Toutefois, il reste un besoin en données 

expérimentales pour construire et évaluer ces modèles. 

a. Modélisation des fibres. 

Contrairement aux recommandations de Dao et al. [183], nous pensons que les recherches futures en 

modélisation déformable des muscles devraient porter sur le développement de lois de matériaux contractiles 

numériquement robustes pour permettre l’intégration de plusieurs muscles dans des modèles globaux, avant 

de chercher à y intégrer plus de paramètres physiologiques. Un travail sur une approche continue de la 

contraction au sein du solveur LS-DYNA a été réalisé dans le cadre d’un projet de Master en 2019. L’objectif 

était d’évaluer les différentes lois de comportement actif présentes dans le logiciel LS-DYNA pour la simulation 

des tissus biologiques. Une loi constitutive anisotrope et hyperélastique, développée pour la contraction 

cardiaque, semble pertinente pour nos futurs modèles musculo-squelettiques : aucun problème de 

convergence n’a été relevé en grande déformation, même pour des niveaux extrêmes de contraction, tant 

pour des maillages tétraédriques qu’hexaédriques, avec des contacts avec d’autres muscles ou bien des 

surfaces rigides. Ramasamy et al. [380] a récemment utilisé cette loi pour modéliser les muscles hauts de la 

cuisse d’un sujet amputé fémoral avec orthèse, avec l’organisation des fibres personnalisée par IRM de 

diffusion, pour un niveau d’activation cependant identique à tous les muscles. Effectivement, cette loi, encore 
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en développement dans le code LS-DYNA, ne permet pas de prendre en compte facilement un historique 

d’activation ; et son comportement est fortement perturbé par l’amortissement nécessaire à la suppression 

des vibrations liées à la contraction dans un schéma d’intégration explicite.  

Une courbure et une longueur des faisceaux plus physiologique (et donc plus importante) pourraient expliquer 

la tension non uniforme à l'intérieur du volume musculaire, en particulier autour de l'aponévrose [381]. 

Purslow et al. [382] rapporte aussi la présence de fibres musculaires se prolongeant dans les fascia, renforçant 

l’importance de la modélisation du tissu interstitiel pour la transmission des efforts entre les muscles par 

cisaillement [217]. Si actuellement seule la force longitudinale est exploitée dans notre modèle, le champ 

physiologique des fibres en 3D pourrait être modélisé soit à partir de l'imagerie par exemple ultrasonore [383], 

soit à l’aide d'un modèle adapté à la géométrie du muscle [184], ou  par des approches théoriques [194]. Ces 

dernières méthodes, basées sur la définition des insertions et origines des muscles, ont l’avantage de 

permettre la génération du réseau fibreux sur l’ensemble des muscles squelettiques, ce qui facilite la 

modélisation musculo-squelettique active quelle que soit l’articulation, en particuliers pour les modèles 

développés au LBMC (épaule, membre inférieur, cou).  

b. Modélisation du fascia et des aponévroses. 

Plusieurs études expérimentales soulignent l’importance d’aborder la modélisation du fascia afin d’améliorer 

la prédiction de la force musculaire sous contraction. Les fascias profonds définissent des compartiments 

séparant les groupes fonctionnels de muscles [384]. Et les propriétés matérielles biaxiales du fascia pourraient 

être liées à sa capacité à transmettre une force longitudinale, tout en permettant des contraintes plus 

importantes dans la direction transversale pendant la contraction musculaire [385], [386]. En effet, Otsuka et 

al. [387] a mesuré in vivo une augmentation de la raideur tant dans le muscle que dans le fascia avec la 

contraction musculaire, dans les directions longitudinale (majoritairement) mais aussi transversale (ce qui 

confirme le modèle théorique de transmission radiale de Findley et al. [388]). La raider transversale plus faible 

du fascia faciliterait l’expansion radiale du muscle [389] pour maintenir la pression intramusculaire [390]. La 

modélisation du fascia superficiel sur l’ensemble du corps contribue à maintenir la cohérence de forme des 

muscles durant la contraction et donc leurs interactions, pour des mouvements complexes [180]. Comme pour 

le fascia, Azizi and Roberts [391] avaient aussi montré une augmentation de la raideur de l’aponévrose dans 

la direction longitudinale : un modèle d'aponévrose avec une loi de matériau orthotrope pourrait réduire 

l'étirement des fibres le long du muscle [189]. Une thèse est en cours au LBMC sur la caractérisation 

expérimentale du fascia par élastographie et sa représentation numérique : cette méthode permettrait de 

déterminer in vivo l’anisotropie musculaire [392] des muscles superficiels pour personnaliser les lois de 

comportement de modèles actifs. 
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c. Mesures expérimentales in vivo. 

Le problème majeur de ces modèles musculaires reste le recueil d’information physiologique pour leur 

construction et leur validation [183]. Bilston et al. [393] rapporte une revue de littérature des méthodes 

récentes de caractérisation in vivo du muscle.  

i. Mesure de la pression. 

Sleboda et Roberts [394] ont montré sur un modèle musculaire animal que la pression intramusculaire 

influence le niveau d’activation ainsi que la force produite en contraction isométrique, en fonction de la 

longueur du muscle : l'augmentation de la pression intramusculaire augmente la force produite pour un 

muscle étiré, mais diminue la force pour une longueur inférieure à la longueur optimale du muscle. La mesure 

in vivo de la pression intramusculaire chez l’homme, qui est reliée à l’activation musculaire, met en avant une 

redistribution rapide des fluides dans le muscle après la contraction [395]. Mais cette méthode de mesure de 

la pression intramusculaire est invasive et donc difficilement généralisable.  

ii. Elastographie par onde de cisaillement. 

De nombreuses études ont utilisé l’élastographie pour des mesures in vivo, mettant en avant des relations 

entre le module de cisaillement et la force (passive et active) [396]. Des travaux expérimentaux d’essais de 

traction in vitro sur tissu musculaire ont été menés au laboratoire, avec une mesure de la raideur du tissu à 

l’aide des capteurs et à par sonde d’élastographie [397]. Nous avions encadré un Master en 2013 [227] afin 

d’évaluer la possibilité de caractériser par élastographie ultrasonore (ondes de cisaillement) la raideur d’un 

tissu biologique passif. Un modèle EF paramétré d’un échantillon avait été réalisé et calibré sur les essais. La 

propagation d’une onde de cisaillement avait été simulée pour différents niveaux de traction sur l’échantillon. 

La cartographie de la vitesse de propagation de l’onde avait été générée et traitée pour extraire un module 

d’Young équivalent. Ce modèle avait été calibré sur un tissu isotrope élastique linéaire. L’effet de différents 

paramètres avait ensuite été évalué par un plan d’expérience factoriel. Les écarts aux données fournies par 

l’élastographe s’expliquent d’abord (et évidemment) par la direction de mesure de la vitesse de propagation 

de l’onde de cisaillement en présence d’une isotropie transverse, effet majoré pour une loi de comportement 

non linéaire. D’où la nécessité de réaliser l’élastographie dans le sens des fibres (longitudinal) mais aussi 

transversalement : Eby et al. [398] montrait effectivement, sur des essais in vitro, une relation linéaire entre 

le module d’Young (à partir de capteurs classiques) et le module de cisaillement par élastographie dans le sens 

des fibres.  

iii. IRM dynamique. 

L’IRM dynamique permet une mesure in vivo du champs 2D des déformations dans le tissu musculaire en 

contraction [399]. Yaman et al. [400] ont mesuré in vivo des déformations locales hétérogènes dans tous les 

muscles de la jambe, à l'aide d'une IRM haute résolution et de méthodes de transformations non-linéaires. 
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Comme pour l’élastographie ultrasonore par onde de cisaillement, la déformation maximale en cisaillement 

calculée à partir du champ de déformation 2D est corrélée à la force produite [401] : ainsi les sujets âgés 

présentent-ils des champs 2D significativement différents en contraction, pas en passif. L’amplitude du champ 

de déformation 2D est élevée à la proximité de l’aponévrose en contraction active, ce qui peut être relié à un 

risque de blessure [402]. Les champs de déformation 3D peuvent être reliés à la pression intramusculaire 

[403]. Toutefois, le suivi des repères pour le calcul des champs reste manuel ou semi-automatisé, fastidieux 

et long, donc souvent réalisé en 2D. Et la résolution de l’acquisition est liée au temps d’acquisition et donc à 

la durée de la contraction volontaire des sujets, limitant les détails capturables par le champ de déformation. 

iv. IRM de diffusion. 

L’IRM de diffusion permet de mesurer in vivo l’orientation 3D des fibres musculaires [404] sur un champ bien 

plus vaste que l’échographie ou l’élastographie, même si la présence de tissus graisseux bruite la mesure de 

l’orientation [405]. L’intérêt de cette méthode pour compléter la modélisation déformable était souligné dès 

1999 par Van Donkelaar et al. [406] : elle fournit une information sur l’anisotropie musculaire [407], sur 

l’hétérogénéité de la déformation au sein du muscle en contraction isométrique [408], et surtout sur la 

direction des fibres le long du muscle. La mesure de l’architecture musculaire réalisée par IRM de diffusion 

serait comparable à des mesures in vitro [187]. Des courbes 3D recalées sur ces orientations donnent les lignes 

d’action musculaire, même si le profil de ces dernières semble sensible à la segmentation de la surface des 

muscles et aux critères d’arrêt de la reconstruction des fibres [187], [409]. Un post-traitement spécifique reste 

nécessaire pour passer de la mesure de l’orientation des fibres à son intégration dans un modèle EF [380]. 

 

d. Exemple d’application. 

Si le LBMC travaille actuellement sur la caractérisation par élastographie, l’IRM de diffusion fournit une 

information volumique in vivo de la distribution d’orientation des fibres, compatible avec les lois de 

comportement musculaire utilisées dans le cadre de notre travail. Ces données expérimentales serviraient 

tant pour évaluer la pertinence des méthodes de génération de fibres musculaires, que pour personnaliser les 

modèles musculaires déformables. Une expertise en IRM de diffusion se retrouve par exemple au sein du 

LABEX PRIMES13 dont fait partie le LBMC. Et le LBMC a une expérience forte en caractérisation expérimentale. 

De plus, des outils de maillage et de personnalisation de modèles de corps complet, avec des cibles détaillées, 

ont été développés dans le cadre de notre travail. Il est donc possible de construire une synergie rassemblant 

des compétences expérimentales, en imagerie médicale et en modélisation personnalisée du système 

musculo-squelettique, par exemple pour l’étude d’implants de réparation de la paroi abdominale.  

                                                           
13 LABEX PRIMES (Physique, Radiobiologie, Imagerie Médicale et Simulation), ANR-11-LABX-0063, Université de Lyon, 
programme "Investissements d'Avenir" (ANR-11-IDEX-0007) géré par l'Agence Nationale de la Recherche (ANR) 
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2. (DM) Améliorer les pratiques de modélisation pour l’étude de dispositifs médicaux. 

Le projet KNEEHUB14 montre que les pratiques de développement de modèles conduisent à des résultats très 

différents entre laboratoires, pour des jeux de données expérimentales identiques. Cette hétérogénéité se 

retrouve dans la littérature, par exemple sur la performance des modèles EF de fémur [410]. Ma contribution 

à des projets en lien avec le domaine industriel de la sécurité des usagers m’a sensibilisé à la nécessité 

d’adopter et de partager des procédures de développement de modèles déformables pour l’industrie des 

dispositifs médicaux. En phase de R&D préclinique, la modélisation dans le domaine des dispositifs médicaux 

permettrait d’accélérer le développement et de réduire le nombre de prototypes à tester. Au-delà, les essais 

in silico sont aussi une opportunité pour améliorer les essais de certification (sur modèle animal et clinique) 

en diminuant leur amplitude (en terme de durée et de population) et en améliorant la couverture des 

phénotypes à risque difficiles à recruter. La virtualisation des essais est déjà pratiquée en pharmacologie [411] 

avec des résultats parfois meilleurs que les essais sur animaux [412], et se retrouve dans la protection des 

usagers de la route pour tenir compte de la variabilité interindividuelle dans le développement des systèmes 

de sécurité [275].  

Des guides de bonnes pratiques pour appliquer l’approche in silico aux dispositifs médicaux ont été rédigés 

par l’ASME [413] et la FDA [414]. L’EMA y travaille pour l’Union Européenne. Cette démarche, d’autant plus 

importante que la Question d’Intérêt est relative à la Santé, est concomitante à la communication par la 

communauté scientifique d’informations suffisantes pour juger de la qualité des modèles [269], voire au 

partage de ressources [272] comme cela a été fait pour le logiciel PIPER et le modèle corps complet PIPER 

(http://www.piper-project.eu/). L’approche in silico se construit sur une démarche Qualité, pour assurer la 

crédibilité d’un modèle dans un Contexte d’Utilisation : Vérification, Validation et Propagation d’incertitudes. 

Anderson et al. [266] illustre d’exemples chaque étape de la démarche.  

 

a. Vérification. 

La Vérification des modèles par éléments finis a plusieurs fois été traitée durant nos travaux de recherche, 

avec l’évaluation de la qualité des éléments, les études de convergence et la simulabilité des modèles. Pour 

une simulation donnée, il est aussi possible de quantifier l’erreur de discrétisation par une cartographie de 

l’erreur de contrainte (ou de l’énergie de déformation) [415], métrique aussi utilisée pour le maillage adaptatif 

                                                           
14 KNEEHUB. Reproducibility in simulation-based prediction of natural knee mechanics, funded by the National 
Institute of Biomedical Imaging and Bioengineering, National Institutes of Health (Grant No. R01EB024573), 
https://simtk.org/projects/kneehub/ 
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[416]. Egalement, la traçabilité des versions de modèles, mise en place pour le modèle open source PIPER, 

devrait être généralisée pour le suivi des développements de modèles EF.  

 

b. Validation. 

La Validation d’un modèle numérique consiste (i) à le calibrer à partir de données expérimentales, (ii) à évaluer 

sa pertinence sur d’autres données expérimentales moins maîtrisées, (iii) en prenant en compte les 

incertitudes. Un exemple didactique de la démarche, dans un tout autre domaine que les dispositifs médicaux, 

est rapporté par Atamturktur et al. [417]. La Validation des modèles s’appuie sur des données cibles, issues 

d’expérimentations in vitro ou in vivo. Souvent, la littérature scientifique ne fournit pas les données originales 

et rapporte des informations incomplètes qui ne permettent ni de juger de la qualité des données, ni de 

reproduire les essais, ni de mesurer les incertitudes. Si les données expérimentales fournies sont exhaustives, 

l’étape de calibration d’un modèle peut être menée avec succès en double aveugle [418]. Il y a donc un besoin 

de construire ou d’accéder à des données expérimentales exhaustives pour calibrer les modèles numériques 

par approche spécimen-spécifique, puis d’évaluer la pertinence de ces modèles calibrés au regard de données 

moins maitrisées couvrant le domaine d’utilisation.  

i. Donnés expérimentales. 

Les essais utiles à la Validation doivent être pensés pour et par les modèles [167]. D’abord, les matrices d’essais 

doivent permettre de quantifier au mieux la fiabilité du modèle, au regard du nombre de facteurs (par exemple 

pour la calibration d’un capteur 6 axes [419]). Ensuite, les informations expérimentales doivent être 

suffisantes pour reproduire les essais par simulations spécimen-spécifiques (par exemple pour les modèles EF 

de fémur utilisés en prédiction du risque de fracture [420]). Les essais in vitro facilitent la collecte de multiples 

informations difficilement mesurables in vivo (géométrie par imagerie médicale, cartographie des propriétés 

mécaniques par CT scan, scan 3D du spécimen dans le banc d’essai, déformations par jauges ou corrélation 

d’images etc.), en décomposant les chargements complexes par principe de superposition et en maitrisant les 

conditions aux limites.  

Si l’expérimentation pour la modélisation demande des ressources humaines et financières importantes ainsi 

qu’une expertise spécifique, la difficulté d’accéder aux données entraine la multiplication de publications 

d’essais redondants mais aux résultats parfois variables. Ainsi la variabilité des propriétés élastiques de l’os 

spongieux relevée dans les publications scientifiques dépend-elle du site anatomique, de la forme de 

l’éprouvette, du type de sollicitation et des conditions aux limites, de la méthode de mesure des déformations, 

et de la méthode de régression [421].  
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La reproductibilité inter-laboratoire permettrait d’évaluer la robustesse de protocoles expérimentaux pour 

caractériser des matériaux, à condition de partager les protocoles, les méthodes de calibration du protocole 

et les méthodes de traitement des données. Un groupe de travail de l’Alliance Avicenna, auquel je contribue, 

travaille au partage de bonnes pratiques d’essais in vitro pour leur utilisation dans des modèles, en lien avec 

les besoins de l’industrie des dispositifs médicaux.  

ii. Calibration des modèles spécimen-spécifiques. 

Les cibles servent à construire des modèles spécimen-spécifiques, et à calibrer les paramètres d’entrée du 

modèle pour améliorer sa fidélité. La démarche de construction de modèles spécimen-spécifiques est similaire 

à celle de l’étude patient-spécifique. D’abord, la personnalisation géométrique s’appuie sur la reconstruction 

surfacique issue de l’imagerie médicale : nous avons développé plusieurs outils pour personnaliser 

géométriquement des modèles déformables. Ensuite, la personnalisation des propriétés mécaniques s’appuie, 

pour les tissus mous souvent sur l’élastographie ou l’IRM de diffusion, pour l’os souvent sur du CT scan avec 

plusieurs approches de cartographie des paramètres matériaux [422].  

La quantification de l’incertitude des données d’entrée sert à identifier les paramètres du modèle aux effets 

majeurs, grâce à une analyse de sensibilité globale de type Morris (comme cela a déjà été mis en œuvre au 

laboratoire [423]). Par exemple, si la résolution de l’image crée une incertitude sur la géométrie osseuse et 

sur le niveau de gris [424], l’étude de sensibilité montre que le risque de fracture est sensible d’abord à 

l’incertitude de géométrie [425]. D’où l’importance d’utiliser une méthode de reconstruction (semi-) 

automatisée des images médicales pour augmenter la reproductibilité intra- et inter-opérateur.  

Une optimisation est ensuite utilisée pour calibrer les paramètres d’entrée d’intérêt, au mieux avec la prise en 

compte des incertitudes sur les données d’entrée du modèle et les cibles expérimentales [417].  

iii. Propagation d’incertitudes. 

Les mesurandes expérimentaux et les données d’entrée des modèles ont des incertitudes. 

Les incertitudes sur les mesurandes se propagent aux cibles expérimentales. Il est parfois possible de 

déterminer analytiquement cette propagation, par exemple pour la mesure de la déformation à l’issue d’un 

essai de traction simple [426]. Dans le cas contraire, des procédures sont diffusées pour quantifier cette 

propagation, par exemple pour la corrélation d’images [427].  

Les incertitudes sur les données d’entrée du modèle se propagent aux valeurs d’intérêt en sortie du modèle. 

Cette propagation d’incertitudes et les études de sensibilité s’appuient souvent sur un échantillonnage par 

méthode de Monte-Carlo. Cette approche générique (i.e. elle ne dépend ni du modèle ni du solveur) est 

cependant numériquement couteuse car elle nécessite de nombreuses simulations de modèles déformables 

souvent non-linéaires. Un travail doit être mené pour identifier les techniques adaptées à la propagation 
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d’incertitudes pour des modèles par éléments finis lourds tels que les HBM : par exemple par méthode du 

point le plus probable (MPP) [428], par réduction de modèles [429], [430], ou par l’échantillonnage par 

apprentissage [431]. Dans le cadre de l’IDEFI SAMSEI15, nous avons encadré en 2017 un post-doctorant (G. 

QUIAN) pour la construction d’une surface de réponse d’un modèle EF de ponction articulaire utilisée pour 

des simulateurs de geste médical sous échographie, en partenariat avec le laboratoire LIRIS UMR 5205 CNRS. 

A terme, l’objectif est de transformer nos modèles EF déterministes en modèles EF probabilistes pour l’étude 

des implants, comme l’illustre Easley et al. [432]. 

iv. Evaluation. 

Les données d’évaluation, indépendantes des données utilisées pour la calibration, servent à évaluer la 

crédibilité du modèle calibré sur le domaine d’intérêt. Les données d’évaluation ont un niveau de maitrise plus 

faible : par exemple, il s’agit de données in vivo dont les grandeurs cibles (cinématiques osseuse, chargements 

articulaires, niveau d’activation musculaires) sont estimées (non plus mesurées) par dynamique inverse sur la 

base de l’analyse du mouvement.  

Cette étape d’évaluation aboutit à la Validation de la modélisation de la structure biologique ou de l’implant 

dans son environnement. Cette mise en perspective physiologique peut améliorer tant la pertinence de la 

réponse du modèle que celle des protocoles expérimentaux : ainsi, prendre en compte la composante de 

compression des actions musculaires le long du rachis contribue grandement à sa stabilisation et permet 

d’atteindre des niveaux de chargements plus physiologiques [433]. Toutefois, le niveau de complexité du 

modèle, des essais et de sa validation n’est pas un gage de sa crédibilité : l’augmentation du nombre de 

paramètres nécessite de les identifier et de quantifier la propagation de leur incertitude sur la sortie. La 

complexité du modèle se définie à l’aune de la Question d’Intérêt. Ainsi, pour le fémur, si les actions 

musculaires modifient drastiquement la répartition des déformations dans la partie médiale [434], elles ne 

modifient pas la prédiction du risque de fracture du col [435].  

 

c. Cas d’études. 

Cette démarche Qualité pour le développement de modèles pourrait être illustrée à travers des exemples 

concrets basés sur des données expérimentales recueillies dans le cadre de projets de recherche (par exemple 

certains de ceux menés au LBMC), d’abord pour différents tissus (os, tissu mous), puis pour des assemblages 

(par exemple la fixation de l’ostéotomie, Chapitre II.1.2)), enfin pour une articulation (par exemple le genou 

                                                           
15 IDEFI SAMSEI (ANR-11-IDFI-0034) : Stratégies d’Apprentissage des Métiers de Santé en Environnement Immersif, 2011, 
durée 7 ans, 4,5 millions d’euros.  
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avec le projet KNEEHUB16). Cette démarche Qualité pourrait associer plusieurs laboratoires travaillant sur la 

modélisation déformable de structures biologiques : la reproductibilité inter-laboratoire est en effet une 

stratégie reconnue pour évaluer la robustesse d’une démarche, par exemple un protocole expérimental [436]. 

Une approche de type « Grand Challenge », comme cela se fait depuis 2007 dans l’analyse d’images 

médicales17 mais plus rarement en biomécanique [205], permettrait de constituer une communauté active, 

de rassembler et partager des données expérimentales de référence et des méthodes d’évaluation de la 

Qualité des modèles, et de dégager par consensus des bonnes pratiques en modélisation et en 

expérimentation pour la modélisation des dispositifs médicaux.  

 

  

                                                           
16 KNEEHUB. Reproducibility in simulation-based prediction of natural knee mechanics, funded by the National 
Institute of Biomedical Imaging and Bioengineering, National Institutes of Health (Grant No. R01EB024573), 
https://simtk.org/projects/kneehub/ 
17 Plateforme https://grand-challenge.org/ 
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