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Resumé

La téte constitue le segment anatomique renferi@ngane le plus important du corps
humain : le cerveau. Ce dernier est protégé de®ssigns extérieures, notamment
mécaniques, par la peau, le crane, les méningés lejuide céphalorachidien. Mais ces
protections sont impuissantes face aux agressieni& dvie moderne car les chargements
meécaniques de la téte dépassent aisément sesslidatéolérance. L'accidentologie indique
gue beaucoup reste a faire et cela passe par uileumge optimisation des systemes de
protection. Pour l'instant, ceux-ci sont €labonésla base d’un critére de Iésion utilisé depuis
plus de trente ans : ldead Injury Cirterion(HIC). Il est calculé a partir de I'accélération
linéaire résultante d’'une téte de mannequin riggle, laquelle le systéme de protection est
testé. Le critére ne tient donc compte, ni deslam®ons angulaires, ni de I'orientation du
choc, ni de la déformation intracranienne. Pourtéétat de I'art montre que la technique des
éléments finis rend possible I'accés a des varsagpe&cifiques a chacun des mécanismes de
Iésion de la téte : I'énergie interne de défornmaties eléments modélisant le crane et ceux
modélisant le liquide céphalo-rachidien pour, refipement, les fractures et les hématomes
sous-duraux ou sous arachnoidiens ; la déformatimcipale ou la contrainte de Von Mises
des éléments modélisant le cerveau pour les Iésiwmsales diffuses. Ainsi, dans cette these,
la capacité prédictive des criteres de lésion telsHIC ou ceux issus des variables
intracraniennes a été évaluée sur une centainecidéats réels. Ces derniers ont été
rassemblés dans une base de données qui rassambbdans lésionnels codifies et les
données cinématique permettant la simulation durtegisme cranien. Une étude statistique a
alors permis d’élaborer des courbes de risque quitrant la meilleure précision des critéres
basés sur des modeles éléments finis de téte.aPauile, de nouvelles variables plus
physiques et de nouvelles facons de les exploiteet® proposeées. Elles tentent de corriger
'hypothése posée dans les modeles actuels setprella le cerveau est homogene et
isotrope. L'originalité tient dans le fait que li@ééogénéité et I'anisotropie sont appréhendées
sous l'angle, non pas mécanique, mais physiologigeecerveau a été divisé en zones
fonctionnelles et une carte tridimensionnelle isslee 'IRM par diffusion donnant les
orientations privilégiées des faisceaux d’axonessdie cerveau a été exploitée afin de
calculer des élongations axonales. Les premierdtaés sont prometteurs et les limites de

tolérance obtenues rejoignent celles issues deswaimns faites a I'échelle d’'un seul nerf.






English summary

The head encloses the most vital organ: the brins protected against external
mechanical aggressions thanks to the scalp, thi, ske meninges and the cerebrospinal
fluid. But these natural protections are obsolgjairesst the modern life aggressions: the
tolerance limits are easily exceeded by the mechhhoadings involved in road or sport
accidents. In order to prevent the head from remctiese tolerance limits, head protection
devices are developed. There optimization are basedriteria such as the Head Injury
Criterion (HIC, 1972). But it is computed using thaely resultant linear acceleration of an
un-deformable head dummy. In other words, neitherangular accelerations, nor the impact
orientation, nor the intracranial mechanical bebawviare taken into account. However, the
finite element technique provides the descriptibrihis intracranial mechanical behaviour.
Therefore, new metrics which are specifics to @aplry mechanism have been proposed in
the literature: the internal deformation energytted skull and of the elements modelling the
cerebrospinal fluid is calculated for, respectivdhactures and subdural or subarachnoidal
haematomas; brain elements main strain or Von Mstesss are proposed for the diffuse
axonal injuries. In this thesis, the injury prethot capability of criteria such the HIC or those
deriving from finite element head models has beeuated on a set of a hundred real world
accidents. The cases have been gathered in a satalbéch provides a codification of the
injuries and the kinematical needed data for theukition of the head traumatism. Then, a
statistical study has been carried out and theigeovinjury risk curves have shown a clearly
better accuracy for the criteria calculated usimitd element head models. Besides, more
physical metrics and new ways to exploit them ha&en proposed. The aim is to avoid the
hypothesis of a brain considered as homogeneoussatrdpic. But here, the heterogeneity
and the anisotropy have been considered with aiglbgscal and functional point of view:
the brain has been divided between functional zotiess, a three-dimensional map of the
axonal beam orientations provided by the diffusMRI has been utilized so that axonal
elongations could be computed. The first resultswséxcellent perspectives and the resultant

tolerance limits tend towards those obtained ireeixpental works on real nerves.
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Introduction générale

La téte abrite ce qui apparait comme le plus pu&cienotre vie : le cerveau. Longtemps
pourtant, sa noblesse a été masquée au profittdautre organe essentiel qu’est le cceur.
Aristote, référence incontestée de la bien-penspandant des siecles, avait repris les théses
des Hébreux ou des Egyptiens qui considéraientdarccomme le siége des passions, des
sensations et de lintelligence. Aristote, en igmarl'existence des nerfs, voyait dans les
vaisseaux sanguins un moyen évident de mettre latiore la périphérie du corps avec
'organe de contrdle central. Aujourd’hui encoregsninterprétations subjectives prétent
souvent au cceur des fonctions qui n’ont rien a a&eéc lui. Pourtant, déja dans I'Antiquité,
les observations plus objectives de certains djigns retrouvées sur des fragments de
papyrus (XVIF siécle avant notre ére, copies peut-&tre mémeexkest bien antérieurs)
avaient mis en évidence le role du cerveau dacsrtanande du mouvement des membres ou
d’organes situés a grande distance de lui. Cesnaligms avaient également concluent au
caractére généralement irréversible d’'une blessuieerveau.

L’'importance du cerveau ne fait naturellement mlagloute aujourd’hui et ceci, tant sur le
plan physiologique et physiopathologique que synld® symbolique. Protéger le cerveau des
agressions extérieures, notamment mécaniquespestvital. L’évolution biologique a ainsi
développé des protections efficaces entourant e@sarinant les différentes parties de
'encéphale : la peau, le crane, les méninges kfuede céphalorachidien. Ces protections,
qui demeurent souvent suffisantes pour des chacset® sont devenues impuissantes face
aux agressions de la vie moderne. Les chargemefdamgues subis par la téte, par exemple
lors d’'accidents de la route, dépassent largementiiites de tolérance de celle-ci. Les
conséquences sont donc des lésions plus ou moowstantes qui peuvent parfois étre évitées
grace a des systemes de protection tels que leagairou les casques. Si de réelles
améliorations ont été enregistrées quant au nodteés sur la route — en France, ce nombre
a été divisé par trois en quarante ans, passapitidale 16000 en 1970 a un nombre stagnant
autour de 5000 depuis le début des années 20@nansbre reste malgré tout important et il
faut y ajouter le nombre de blessés graves. L'attalogie constitue plus que jamais une
priorité.

Or, les réglementations actuelles sur les systéeesécurité de la téte sont issues de

constatations empiriques agees de plus de quaaasteRévolutionnaire a I'époque, le HIC
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(Head Injury Criterior), développé a l'université américaine de la Waftate en 1972,
demeure le seul critere de Iésion utilisé aujowrd’hl est calculé grace a l'accélération
linéaire résultante d'une téte de mannequin rigide laquelle le systéme de protection est
testé. Le critére ne tient donc compte, ni deslam®ons angulaires, ni de I'orientation du
choc, ni de la déformation des difféerents éléemeatdsla téte. Efficace pour quantifier la
violence d'un choc a l'échelle de la téte, le HIl@sh pas adapté pour distinguer les
mécanismes des différents types de lésions. W@t incapable d’'informer du type et de la
localisation d’'une lésion. Il reste de ce fait biemité pour une réelle optimisation des
systemes de protection.

Pourtant, avec le développement de la performaasenyens de calcul d’une part, et de
la technique des éléments finis d’autre part, Bsca de nouvelles variables mécaniques,
notamment intracraniennes, est possible. Calcut@ssd’'une simulation de I'impact de la
téte, elles nous permettraient aujourd’hui uneetelptimisation. A cet effet, I'Université
Louis Pasteur développe depuis une dizaine d’anméesodele par éléments finis de la téte
humaine. Cet outil, validé a I'aide de plusieursxjale données expérimentales, permet de
modéliser le comportement mécanique de la peawr@he, de I'espace sous-arachnoidien,
des méninges, du cerveau et du cervelet. La métteseléments finis donne ainsi acces,
non pas a la simple accélération linéaire d’'une ¢t mannequin rigide, mais au tenseur de
contraintes et de déformations de chacun des qeelfB000 éléments constituant le modéle.
Celui-ci permet donc de calculer les chargementssspar les tissus lésés et, ainsi, de

modéliser les mécanismes Iésionnels associés.

La theése débutera, au chapitre 1, par quelgquesédsraccidentologiques afin de centrer le
contexte et de saisir les enjeux de l'étude. Nouores ensuite un rapide regard sur
'anatomie de la téte pour décrire les diversedeutmns de I'encéphale. Nous présenterons
alors la classification des différentes lésionslalééte et une revue des criteres de lésion
évoqués dans la littérature.

Au chapitre 2 nous montrerons ce que peut apportenodele éléments finis de téte, par
rapport a un critere basé uniquement sur l'acciébérade la téte. Nous choisirons les
variables mécaniques les mieux adaptées a la rsatiéh des mécanismes de Iésion. Nous
étudierons aussi les pertes d’'informations entesingar le caractere rigide des tétes de
mannequins. Ceux-ci sont en effet utilisés pourrfvdes données d’entrée du calcul de ces

variables candidates.
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Le chapitre 3 présentera I'élaboration d’une baseddnnées de traumatismes craniens
réels. De nouveaux cas, reconstruits a l'aide develles méthodes numériques, seront
ajoutés aux précédents déja utilisés dans lesuxawatérieurs du laboratoire. Les outils
permettant I'automatisation de la simulation numpéei de tous les cas issus de la base de
données seront décrits. Dans ce chapitre, il sgaked®ent question d’étudier la sensibilité de
chacune des variables candidates a une éventuaie dans les données d’entrée.

Cette base de données sera alors utilisée au hdpiour évaluer la capacité prédictive
des différents criteres de Iésion disponibles dbisa dans un premier temps d’analyser les
données d’asservissement pour chacun des typessdaccident, afin de les caractériser en
termes d’amplitude d’accélération et de durée ae.ches variables mécaniques intervenant
dans les différents criteres seront alors calcukesl’ensemble des cas d’accident. Cela
permettra d’étudier la corrélation entre ces vaesiet I'occurrence de lésion renseignée dans
le bilan Iésionnel de chaque cas. Nous pourroradiment comparer, a I'aide de la qualité de
courbes de risque, la capacité prédictive de cleadarces variables.

Un dernier chapitre présentera une nouvelle appradéveloppée au cours de cette thése.
Partant du mécanisme de lésion axonale diffuseitdéer chapitre 1, comme résultat de
I'élongation d’'un ou de plusieurs axones, nous mepahs comment il est possible de calculer
une variable qui nous semble plus adéquate. Nonéioégation axonaleelle résulte de la
combinaison entre les déformations mécaniques léalswa I'aide du modéle éléments finis
de téte de I'ULP et d’'une carte donnant les origia des axones dans le cerveau. La
capacité prédictive du critere basé sur cette bkriaera a son tour évaluée selon la méme

méthodologie que pour les criteres évoqués préceeern
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1 Accidentologie

1.1 Introduction

Au cours de cette thése, nous avons rassemblérgiiléoles données issues de diverses
études accidentologiques. Cela peut permettre dageé les scénarios types d’accidents,

ainsi que les groupes a risque.

1.2 Causes

Les accidents de la route sont la principale cdesttaumatisme cranien comme l'indique
le tableau 1, d’apres Cohadenal. (2002).

Tableaul  Causes principales de traumatismes crams graves (d’apres
Cohadonet al, 2002)

Conducteurs de voiture  21%
Passagers de voiture 11% ) o
. Accidents du travail/trajet : 15.5%
Piétons 12%
Deux-roues 38%
Accidents du travalil 4%
Chutes 8%
Chutes au cours du sport 1%

Si I'on considére, a 'opposé, les traumatismesier&s de gravité faible, I'éventail des
causes est bien différent avec un nombre élevéudies, d'agressions et d’accidents sportifs,

comme l'indique, a son tour, le tableau 2.

Tableau 2  Causes principales de traumatismes crame légers (d’aprés
Cohadonet al, 2002)

Accidents de la circulation 42%
Chutes 23%
Agressions 14%
Sports 12%
Divers 9%

21



Des travaux récents soulignent l'incidence élevé® tthumatismes craniens en apparence
minime, dans la pratique de nombreux sports. Eromdetie la boxe avec ses traumatismes
répétés et cumulatifs, les principaux sports ingrém sont I'équitation, le cyclisme, le roller
et, plus encore, les sports de contact comme lddbloou le hockey sur glace. Tous sports
confondus, on estime a 300000 par an le nombrecatemotions ceérébrales légeres

enregistrées aux Etats-Unis, d’apres Baglesl. (2001).

1.3 Accidents de la route

Depuis les années soixante-dix et la mise en pl@sepremieres mesures de seécurité
routiere, le nombre de tués sur les routes ne assmisser. En France, il a été divisé par
deux entre 1970 et 2000, malgré la forte augmemtgaralléle du parc automobile. La figure
1 montre I'impact de la mise en place successigendesures de prévention routiere sur le

nombre de tués de la route.

1973 : Limitation de vitesse généralisée, ceinture 1983 : I'alcoolémie a 8.89 g/L devient un délit
hors agglomération, casque obligatoire pour les 1992 : mise en place du permis a point
motocyclistes 1994 : seuil d'alcoolémie porté a 0.7 g/L

1975 : Ceinture en agglomération 1999 : délit de récidive pour grands exces de sétes
1978 : contrdles préventifs de I'alcoolémie

1980 : casque obligatoires pour les cyclomoteurs

augmentation du pare automaohile —- "
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Figure 1  Evolution du nombre de tués sur les routeau fil des années et en fonction

du progrés de la réglementation (d’aprés Cohadoet al, 2002)
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1.3.1 Accidents de piétons

1.3.1.1 Sources

Nous avons disposé, dans cette thése, des résuétgttusieurs études issues du projet
européen APROSYS SP3, lequel se focalisait sucitlentologie des piétons et des cyclistes.
Les bases de données utilisées pour la compilateomres résultats sont données dans le

tableau 3. Ces informations sont complétées deshgalonnées issues de la littérature.

Tableau3 Bases de données d’accidentologie piétanilisées dans ce
travail de thése
Fournisseur de la base de données Détails
Birmingham Automotive SafetySources : rapports de police

Centre (BASC) Zone d’échantillonnage : Royaume-Uni
Période : 1997-2001
Daimler Chrysler (DC) Sources : Federal Statistiafiice of Germany

Zone d’échantillonnage : Allemagne
Période : année 2002

Daimler Chrysler (DC2) Sources : FARS Database
Zone d’échantillonnage : USA
Daimler Chrysler (DC3) Sources : CARE Database

Zone d’échantillonnage : Europe sauf Allemagne et
ltalie

Chalmers University of TechnologySources : rapports de police

Suede Zone d’échantillonnage : Suéde

Universidad Politécnica de Madrid Sources : rafaet police

Zone d’échantillonnage : Espagne

Notons que cette liste n'est évidemment pas exivaudte lecteur pourra également se
référer a d’'autres études européennes disponiiesne I'étude allemande GIDAS, I'étude
anglaise OTS, ou bien encore I'étude COST 32%salbnnent de substantielles informations

sur la localisation et le type des lésions subsdatéte.
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1.3.1.2 Chiffres généraux

Les piétons représentent environ 10% des acciddetés route, a peu prés autant que les
motocyclistes. A titre de comparaison, les passadervoiture représentent plus de 60% des
accidentés. En revanche, 20% des décés de la sontedes piétons, ce qui en fait, bien
évidemment, des usagers particulierement vuln&alidepuis quelques années, le nombre
d'accidents piétons est en baisse dans tous lssgoagidérés par ces études. En Europe, la
baisse moyenne sur ces dix dernieres années esfirofe 5% par an. Nous assistons
également & une nette baisse des accidents piétotelsn Par exemple 4% par an au
Royaume Uni entre 1997 et 2001.

1.3.1.3 Gravité des accidents

Comme l'indique la figure 2, parmi les accidentspiiton, au niveau européen, 3% sont

mortels, 25% peuvent étre considérés comme sélliesautres étant légers.

0,
3% O Accidents

25% mortels

B Accidents
sérieux

O Accidents légers

2%

Figure 2 Proportion des accidents piétons selon legravité en Europe

1.3.1.4 Segments anatomiques touchés

En moyenne, la téte est touchée dans 15% des casof@ra toutefois qu'en ce qui
concerne les accidents mortels, ce chiffre grimp&é% pour les accidents graves et 40% pour
les accidents mortels. La figure 3 montre la réfant des segments touchés obtenue par
'INSIA, en Espagne. Alors que la fréquence d'aitei de tous les autres segments
anatomiques ne dépend pas du fait que I'accidefieaien ville ou non, celle de la téte y est

trés sensible.
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Envwille Hors ville

25.33 95]24.87 % o

Figure 3 Principaux segments anatomiques touchés s les accidents

survenant en ville, ou non (source : INSIA)

Dans Fildeset al. (2004), les auteurs s'intéressent a la répartiti@s segments
anatomiques touchés par des lésions graves (Al88+9valuent également l'influence de la
taille de la victime. Deux catégories sont, en tefflistinguées : des enfants de moins d'un
meétre cinquante et des adultes de plus d'un métguante. Comme il est possible de le
constater sur la figure 4, la téte est touchée daiéne égale, quelque soit la taille de la
victime. En revanche, la hauteur a laquelle sontchés les membres inférieurs differe
nettement. Les enfants, du fait de leur petitéetasiont touchés au dessus du genou alors que
les adultes plutét en dessous. Cela aura, nousrtens, une influence déterminante sur la

cinématique de la téte et donc sur son orientatosa vitesse d'impact du pare-brise ou du

capot.

40%

om | 28% 20%
w
o 23%
[+
O
£ 20%
-+
e
a

10% -

8%
I &
2% 2%
0% - . . . . T . h
Head/Face Lower Chest Abd/Pelvis Upper Upper limb Meck
legffoot legfknes
AlS3+ Body Regions
Figure 4 Répartition des segments antomiques touckégar une Iésion

d'AlS 3+ en fonction de la taille de la victime (efant : moins
de 1m50 et adultes : plus de 1m50)
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1.3.1.5 Veéhicule impliqué

Quel que soit le pays Européen, dans 80% des atsjdeest une voiture qui heurte le
piéton. La gravité est directement liée au tonrdigeéhicule. D'ailleurs, en Allemagne, dans

16% des accidents mortels, le piéton est heurtémpaamion.

1.3.1.6 Scénario type

Dans 60% des cas, le piéton est heurté par I'akan€hicule et dans prés de 80% des cas,
le véhicule arrive tout droit. Par ailleurs, dams accident sur deux, le véhicule n'a pas le
temps de freiner. Il est ainsi possible d’élabarerscénario type : il s’agit d’'un véhicule
arrivant tout droit et ne voyant pas un piéton mmtde traverser la route (celui-ci marche
dans 63% des cas alors qu'il n'est en train deircque dans 20% des accidents). Au
Royaume Uni, ce scénario type représente 60% deslLeaplupart du temps, l'accident
survient en ville (80% des cas) et en dehors dheesection (a I'approche d'une intersection,
le chauffeur serait moins surpris de voir travergerpiéton). L'effet de surprise est bien
souvent a l'origine de l'accident. Dans 40% des leapiéton vient du c6té de la route ou
circule la voiture alors qu'il ne vient du c6té opg que dans 22% des cas.

1.3.1.7 Lieu de l'accident

Pres de 90% des accidents de piéton surviennewitlence qui s’explique aisément par
une concentration plus forte de piétons. De ce taitnme l'indique la figure 5, la grosse
majorité (90%) des accidents survient dans dessziiméées a 50 Km/h. En ce qui concerne

les accidents mortels, les accidents hors zonenaladteignent toutefois plus de 30% des cas.

ol 1) i
=i} ]
- 20 £ |
o &0
m
ﬁ 50
i
E i
-] 20
2= 0 ; 4 o
4 0.3 , , — , 0.4 , 'i' , BT |
20 30 40 50 80 70
i) Speed limit {mph)
Figure 5 Répartition des accidents en fonction dallimitation de vitesse
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1.3.1.8 Gravité et vitesse

Dans Fildeset al. (2004), la probabilité de déces des piétons entifamale la vitesse
d'impact est évaluée. Elle est calculée a parmedétude statistique sur 2100 cas d'accidents
de piéton. Ces derniers sont issus de deux imgegdrases de données d'accidents réels. La
premiére, provenant dAustralian Transport Safety Bureagontient 834 cas d'accidents
mortels impliquant des piétons. La deuxieme e$talse d'accidents réels (2134 accidents au
total) de laMedical University of Hannove(MUH). Elle contient notamment 674 cas
d'accident enfant et 1441 cas d'accident adultdiguae 6 donne I'évolution de la probabilité
de déces en fonction de la vitesse d'impact. Nousgns constater une nette augmentation
de la probabilité de décés au-dela de 35 km/h. Fegr vitesses dimpact dépassant les

50km/h, la probabilité de déces avoisine les 100%.

100

40 -

Pedestrian Fatility Probabhility

0 ] 10 15 20 25 3 35 40 45 50 5§ G0
Impact Severity (km/h)

Figure 6 Probabilité de décés en fonction de la @sse d'impact dans le

cas des accidents piéton (source Fildesal, 2004)

1.3.1.9 Conditions extérieures : période, heures, luminosi ..

Le nombre d'accidents piéton est homogene toutoag tle I'année avec toutefois un
accroissement durant les mois de novembre et déeembi correspondent a des journées
avec un nombre plus important d'heures d'obscufigite derniere est donc un facteur
accroissant de risque méme si, en absolu, la grosgarité des accidents se déroulent de
jour, le nombre de piétons dans les rues étans gllois important. Il est néanmoins a noter
gue plus de la moitié des accidents mortels seutErode nuit (55% en Allemagne, en 2002).
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En revanche, mis a part le WE ou le nombre d'antsdeaisse, aucun jour de la semaine
ne se distingue. En ce qui concerne les heures eiinée, les pics se situent aux heures de
trajet pour le travail (et qui peuvent varier dpeys a l'autre). En général, il s'agit de 8h-9h
pour le matin. Toutefois, la grosse majorité desdmnts se déroulent plutét en fin d'apres

midi (entre 16 et 17h). La figure 7 illustre cela.
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Figure 7 Fréquence des accidents en fonction de €bre de la journée
(source : BASC)

En ce qui concerne les conditions climatiques, &onité des accidents se déroulent par
beau temps. Il ne faut évidemment pas en concluedaypluie, et fortiori la neige, ne sont
pas des facteurs de risque, mais tout simplementegnombre de piétons est plus important
sur les routes par beau temps. Ainsi, au Royaumge@0f0 des accidents se font par beau
temps. Ce chiffre monte a 71% en Suéde et 90% pagas !

1.3.1.10Ages et sexe

Dans tous les pays européens, il ressort nettequentes jeunes sont les plus touchés par
les accidents piétons. Ainsi, au Royaume Uni (#g8), entre 1999 et 2001, 44% des piétons
impliqués avaient entre 6 et 20 ans. Ce chiffreet®uve plus ou moins dans tous les pays
couverts par cette étude. La tranche d'age latplushée est la tranche 11-15 ans (30% en

Suede par exemple).
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Figure 8 Fréquence des accidents en fonction dedj@ et du sexe
(source BASC)

Par ailleurs, chez les jeunes, les garcons sorantage touchés que les filles. Avec
l'age, cette différence s'atténue et, dans cerfaays, elle a méme tendance a s'inverser
(Espagne et Allemagne). En revanche, en Espagndeleors des villes, les hommes sont
deux fois plus touchés que les femmes alors queest pas du tout le cas dans d'autres pays
moins méditerranéens.

Enfin, quelle que soit la source, on constate quendmbre d'accidents mortels
augmente systématiquement avec I'age de la vigtigiee 9). Les accidents impliquant des

enfants en bas age sont également souvent sévaieplos rarement mortels.
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Figure 9 Influence de I'age sur la sévérité des iéms (source BASC)
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2 Anatomie du systeme cranio-encéphalique

2.1 Introduction

La téte humainec@pu) constitue la partie supérieure du tronc. Ellespde une ossature
appelée crane. Cette ossature abrite les orgamseseds et I'extrémité du systéme nerveux
central constituée du cerveau et du tronc cérébeaterveau est séparé du crane par une série
de membranes — les méninges — et baigne danailddigéphalo-rachidien. Les paragraphes
qui suivent donnent une rapide description de Egaeénts anatomiques

Pour plus de précisions, le lecteur pourra biedemiment se référer aux atlas traditionnels
d’anatomie (Kamina, 2002, Platzer 2001, Kahle, 20@mme nous allons le voir, toute
I'organisation anatomique de la téte semble vouksepiiotection, notamment mécanique, du
cerveau. Une approche biomécanique a ainsi étéégige. Il est tout d’abord question des

protections de I'encéphale. Puis I'anatomie detigaple ce dernier sera abordée.
2.2 Les protections de I'encéphale

2.2.1 Le scalp

Il s’agit du périoste et du cuir chevelu sur leqoelissent les cheveux. La peau y constitue
une membrane molle et mobile, plutdt épaisse graid & d’autres endroits : 4 & 7 mm. D’un
point de vue mécanique, le scalp peut étre vu conmmaremier amortisseur : sa distribution

radiale permet une répartition des forces de costaaune grande surface.

2.2.2 La structure osseuse

Constituée de 22 os, elle est |égere et pourtamanguablement résistante. Cela est permis
par un véritable échafaudage de poutres et deilMous distinguons le crane et la face. Le
premier protege I'encéphale, ainsi que les orgaedXuie et de I'équilibre (oreille interne).
La face, quant a elle, protege les yeux, les oggded’odorat et du godt. C’est également une

armature pour les dents.

2.2.2.1 Le crane

Il est constitué de 8 os appariés deux a deux. Cesant soudés par les sutures, qui sont
des jonctions cartilagineuses pas encore fermdéaaissance (fontanelles). L'épaisseur du

crane est variable (entre 4 et 9 mm) et présentefare variabilité interindividuelle. Sa

30



structure est de type sandwich : deux tables iatemt externes d'os cortical treés rigide,
emprisonnent le diploé, beaucoup plus friable fungieux).

La partie supérieure du crane, la voldalaria), est globalement lisse sur ses deux faces,
malgré quelques sillons méningés (sinus) et atsépieu profonds, quelques trodsramer)
et fossettes (dans lesquelles siégent les graomlatachnoidiennes).

La partie inférieure, la base du crane, est begqupbus irréguliere et complexe. Plusieurs
fosses et cavités logent les lobes du cerveau.obdreuses ouvertures permettent le passage
de vaisseaux sanguins et nerfs. Au centre, 'ouvella plus importante, l®ramen magnum
ou trou occipital, est traversée par la mecelle épini

11r

vk

S5€ Cranienne
créte frontale atitérieure

siflon du sinus sagittal sup. k
: suinre coronale .
alH - e - :‘J'J'P 5 Josse cramienne
e viflony aviériel ef veine moyenne

o3
Il

§ ————————— fosseites granulgires

sufure sugiftale
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%\.-‘-.I_---— suture lambdoide pastérieure
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! lrg,i.'-'r‘__;‘_..._v_kju-

Figure 10 Structure osseuse. En haut, vue d’ensemehla gauche, voite du
crane, a droite, base du crane (d’aprés Kamina, 2Q)

2.2.2.2 Laface

Elle est constituée de 14 os, la plupart étant iggpasauf la mandibule et le vomer. La
encore, la résistance est assurée par des piliess pdincipalement cortical, le reste de
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l'ossature étant constitué d'os tres fragiles. @esniers sont donc disposés a rompre

facilement en situation d’'impact.

2.2.3 Les méninges et le liquide cérébrospinal (ou céplmhchidien)

Apres le scalp et le crane, une troisieme sériuiénts anatomiques protége I'encéphale
et assure un réle circulatoire. Il s’agit de membs les méninges, contenant un fluide, le

liquide céphalorachidien.

2.2.3.1 La dure-mere

Appelée aussi pachyméninge, elle est constituékede couches. La premiere, périostale,
tapisse fermement le créne ; la deuxieme, ménmggén sépare en certains points, pour
s’enfoncer profondément dans I'encéphale. Elle tommsi des membranes (la faux et la
tente du cervelet) qui partitionnent ce derniertr&ihes deux circulent des sinus qui sont le
siége des granulations arachnoidiennes de Pacchadure-mére emprisonne également des

vaisseaux sanguins qui, lorsqu’ils se rompent, adiorigine d’hématomes.

2.2.3.2 L'arachnoide

Appelée aussi léptoméninges, c’est une fine meneban forme, avec la dure-mére,
'espace sous-dural lié aux hématomes sous-duranixrtbus reparlerons.

2.2.3.3 L’espace sub-arachnoidien et le liquide céphaloradfiien

L’espace contenu entre 'arachnoide et la pie-nessteencombré d’'un grand nombre de
travées qui forment un maillage dense et un sysienehambres comuniquantes. Environ
150 mL de liquide céphalorachidien (LCR) y circdleam permanence, ce qui permet de
maintenir le cerveau a température et pressiontaoies Ce fluide, alimenté par divers
vaisseaux sanguins, exerce également un role ihwtjt d’'un point de vue mécanique,
constitue un efficace amortisseur de chocs. En, éffeerveau, dont la densité est comparable

a celle du LCR, flotte littéralement dans ce datrnie

2.2.3.4 La pie-mere

C’est une derniére membrane, tres fine, qui entelmerveau. Elle épouse la forme de ce
dernier et, de ce fait, s'enfonce profondément desisillons. Elle porte également un grand

nombre de vaisseaux sanguins.
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2.2.4 Conclusion

Ainsi, du scalp jusqu'a la pie-mere, un nombre nemable de couches permet d'isoler
thermiqguement et mécaniquement I'encéphale du unéidérieur. De plus, c’est I'enrobage
externe et interne du crane par la peau et lesngésj qui garantit le maintient structurel de
'ensemble. La figure 11 permet une visualisatiertalites ces couches.

Lacunes latérales Sinus sagittal supérieur

Cuir chevelu
Diploé

Os cortical

Dure-meére

Granulations de Pacchioni g
Arachnoide

Pie-mére

Vaisseaux sanguins
Liquide cérébrospinal
Figure 11 Scalp, crane, méninges et liquide céphaszhidien constituent

autant de couches isolant thermiqguement et mécanigment
I'encéphale du milieu extérieur (d’aprés Kahle, 208).

2.3 L'encéphale

L’encéphale est la prolongation de la moelle sgindes deux composent le systeme
nerveux central (SNC). Pesant entre 1200 et 1600aprésente 98% du volume de la téte et
est constitué de trois parties : le cerveau (priggmale) et le cervelet, d'une part, qui sont
séparés par la tente ; le tronc cérébral, d’auam, jgui réalise la jonction avec la moelle

épiniére.

Télencéphale

Cerveau

Diencéphale

Cervelet Cervelet

Figure 12 Vues générales de I'encéphale
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2.3.1 Composition

L'encéphale n’est bien évidemment pas composé qeecdlules nerveuses qui

représentent seulement 10 a 20% de son volume.

2.3.1.1 La névroglie

L’espace libre laissé par les réseaux neuronauxeespli par la névroglieglie, colle).
Constituée de cellules gliales, il s’agit d’'un tisonjonctif ayant un réle de soutien du SNC,
d’échanges chimiques et nutritifs, au besoin degpbyose et de cicatrisation. Depuis
guelques années, on préte cependant aux celluddssglin rdle fonctionnel de plus en plus
noble, puisqu’elles communiquent entre elles et d®s neurones ; elles seraient essentielles
a la mémoire. Trois types de cellules constituamdvroglie :

— Les astrocytes ont un rble de soutien en formagatalnarpente tridimensionnelle. lls
assurent également I'équilibre ionique du milietéireur et participent a la régulation
des neurotransmetteurs.

— Les oligodendrocytes forment la gaine de myélinesemroulant autour des fibres
nerveuses.

— Les cellules microgliales, parfois mobiles, réalida phagocytose.

— Axone

Gaine de Myéline

Noeud de Ranvier

‘Capillaire sanguin

S

Microgliocytes

Astrocyte Olygodendrocytes

Figure 13 La cellule nerveuse et les cellules gles
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2.3.1.2 Vascularisation

Outre les cellules nerveuses et la névroglie, Ephale contient des vaisseaux sanguins
irrigués par quatre grandes artéres : les deuxeartéarotides internes et les deux artéres
vertébrales. De maniére générale, les grands aaigsseérébraux se disposent a la surface de
'encéphale. Le sang ne pénetre en profondeur gus $a forme de petites arteres et
artérioles. Ainsi, tres dense dans la substanse,ge réseau capillaire est considérablement
plus lache dans la substance blanche. Par aillusgng est séparé du SNC par la barriére

hémato-encéphalique. La jonction entre les deuréadisée par les astrocytes.

2.3.1.3 Systéme ventriculaire

L’encéphale comporte des cavités, appelées velgsicujui sont remplies de liquide
céphalo-rachidien. Au nombre de quatre (les demtricelles latéraux, le®3®ventricule logé
dans le diencéphale et I&"™ entre le pont et le cervelet), les ventriculesicmuniquent entre
eux, et avec les cavités subarachnoidiennes, pamhetinsi la circulation du LCR. Le tout
contribue donc au maintien a pression et températoinstantes de I'encéphale. La figure 14

illustre cette circulation.

Veniricule gauche

1lIéme ventricule

Ventricule droit

Foramen
interventriculaire
de Monro

Citerne
Aqueduc cérébral ambiante

de Sylvius

Citerne chiasmatique

Qualrizme Citerne interpédonculaire
Ventricule

Figure 14 Le systeme ventriculaire et la circulatio du LCR
2.3.2 Le cerveau

2.3.2.1 Les hémispheres cérébraux (télencéphale)

C’est la partie la plus élevée, la plus volumineeisia plus complexe de I'encéphale. Il est
subdivisé en deux hémispheres, séparés par la dauyui se réunissent au niveau du
diencéphale.

En périphérie se trouve le cortex qui est constitaématiere grise, siege de nombreux

noyaux de cellules nerveuses. La surface présastalépressions sinueuses plus ou moins

35



profondes. Les plus accentuées forment les scsque délimitent les lobes, eux méme

divisés en circonvolutions par des dépressions smmiafondes.

Substance
blanche

Figure 15 Coupe transversale du cerveau

Dans la couche la plus profonde, au dessus du épbate, les noyaux gris contiennent,
eux aussi, surtout des corps cellulaires.

Entre les deux se trouve la matiere blanche, gitisdocouleur a la présence en quantité
d’oligodentrocytes myélinisant les axones. Cetteezest quasiment dépourvue de corps
cellulaires ; les axones se projettent, en revanshe de grandes distances, assurant la

communication entre les circonvolutions du corteawec les noyaux gris.

2.3.2.2 Le diencéphale

Le diencéphale est la région centrale du cervaadel de la faux. Il fait la jonction entre
les deux hémispheres via le corps strié et le coaplsux. Il est composé du thalamus (la plus
grosse part, séparé en deux par la commissure),gdeel’hypothalamus qui régule les

sécrétions endocriniennes de I'lhypophyse et |' &bdtimus.

2.3.3 Le tronc cérébral

Constitué de fibres nerveuses de substance blamds, le lien entre le cerveau et
linnervation du reste du corps. Il comprend pnpadement le mésencéphale, le pont et le

bulbe rachidien.

2.3.4 Le cervelet

Situé en zone occipitale, c’est la plus grossectira, en volume, apres le cerveau. A
'aspect strié, il est composé de deux hémisphdeesnatiere grise, séparées par une fine

membrane, a l'instar de la faux du cerveau.
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3 Lésions du systeme cranio-encéphalique

3.1 Introduction

En médecine, une lésion est un terme générique gésigner tout tissu biologique se
trouvant dans un état anormal, c'est-a-dire ayaitit s fonctionnement altéré, soit une
structure altérée. La cause d'une lIésion peutn@tiple puisqu'il peut s'agir du résultat d'un
traumatisme mécanique, thermique, électrigue, chimou bien celui d'un état pathologique
lié & un agent pathogéne (infection, parasite),aoun désordre physiologique (tumeur
cancéreuse), métabolique, immunitaire. Ce travaithése concerne évidemment les lésions
ayant pour origine un endommagement dd a un chammigue. En effet, sous Il'action de
chargements mécaniques excessifs, un systéme meéeamjuel qu’il soit, peut subir des
dommages. Il s'agit de l'altération progressiveseke propriétés mécaniques qui accompagne
la formation de microfissures et microcavités. lqois le systéme meécanique a un roéle
fonctionnel, ces dommages peuvent conduirent aysfodctionnement. Pour des systéemes
simples, ces phénomeénes sont généralement diratteoplés avec ceux qui déterminent la
déformation elle-méme, de sorte que les lois d'emdagement se doivent, en général, d'étre
couplées avec les lois de comportement. C’est $epea exemple pour la rupture d’'une
poutre, pour laguelle dommage et dysfonctionnersent faciles a définir et a associer a la
loi de comportement mécanique.

Les tissus vivants sont pourtant des systemes rnggeen trés particuliers car leur
constituant de base, la cellule, a a la fois ue sltucturel et fonctionnel. A cela s'ajoutent
leur caractere évolutif, auto réparateur (de lapmreconstruction de l'os jusqu'aux
mécanismes extrémement complexes de la plasticeéronale), leur complexité
fonctionnelle, et leur contribution mutuelle dansurs fonctions respectives. Les
conséqguences de la lésion peuvent aussi étre faaltil peut s'agir d'un dysfonctionnement
simple et clairement défini : rupture d'un os, wet d'une artere, mais cela peut se
compliquer lorsque d'autres dysfonctionnements samitainés : la rupture de l'os a
endommagé une artére I'empéchant elle-méme d'ogygés cellules nerveuses par exemple.

La multiplicité des lésions possibles rend doncispensable une classification. La
classification classique est présentée dans lesspaig suivent. Nous verrons également les
différentes techniques utilisées afin d’établir hifan Iésionnel, ce qui permettra surtout, a

notre niveau, de savoir comment ils sont obtenusvet quelle confiance ils peuvent étre

37



exploités. Enfin, du fait de l'utilisation statigtie de ces bilans |ésionnels dans cette these,

ceux-ci doivent étre codifiés. Les différentes méts existantes sont ainsi passées en revue.
3.2 Classification classique des Iésions

3.2.1 Introduction

Les premieres tentatives de description et de ifilzson des traumatismes craniens
remontent au X\ siécle avec la notion de "commotion cérébralefiatée au chirurgien
francais Ambroise Paré. La premiére classificatmspiration anatomo-physiopathologique
a été élaborée a la fin du XVilkiécle et distinguaitommotig contusio et compressio
cerebri

Les classifications médicales d'une méme patholpgiesent étre trés diverses selon le
pays et les visées. La classification des lésiotmadraniennes peut par exemple s'appuyer sur
les oppositions suivantes :

- |ésion ouverte/ferméec'est I'état de la dure-mére qui différentiavert du fermé.

- Iésion primaire/secondaireelle dépend du caractere d'apparition immeédmiedans les
200 ms qui suivent lI'impact) ou secondaire de $ofé Les lésions secondaires peuvent
apparaitre en quelques minutes et parfois quelqeeses aprés le trauma. Ce classement est
cependant un peu arbitraire. Les contusions cédeshrpar exemple, sont traditionnellement
considérées comme primaires alors qu'elles dorpmntant lieu a une évolution qui doit étre
surveillée.

- lésions focales/diffuses l'opposition distingue les lésions facilement diisables,
directement en lien avec le chargement biomécanigete aux conséquences
physiopathologiques claires, des |Iésions plus éend aux conséguences
physiopathologiques multiples.

Comme évoqué dans Cohadetral. (2002), p. 71 et repris dans le tableau 4, seldypde

de classification, les Iésions ne se trouvent peement dans le méme groupe.
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Tableau 4 Classification des Iésions intracraniense(d'apres Cohadoret al, 2002)

Lésions fermées Lésions ouvertes
Lésions primaires Lésions secondaires
Contusion Hématome

Lésions axonales Ischémie

Edéme cérébral

Lésions diffuses Lésions focales

Lésions axonales Hématome
Ischémie Contusion

(Edéme cérébral Autres hémorragies

Aujourd'hui, sur le plan clinique mais aussi, nd&isserrons, sur le plan biomécanique,
c'est l'oppositioniésions focaleset lésions diffusegjui est la plus pertinente. Les lésions
focales sont bien définies : les hématomes intréend connus depuis I'Antiquité ont
longtemps représenté la Iésion emblématique dealam@atologie craniennecqmpressio
cerebr), le type méme de la Iésion chirurgicale. Lesdésifocales de type contusion
parenchymateuse, contusion du coup et du contre¢omptusiq ont quant a elles été
identifiées dés le début du XVilksiécle. Ce sont des Iésions facilement localisabie
'opposé de ces lésions focales classiques, leeppmiéme déésions diffusesplus récent,
trées utilisé dans la littérature anglo-saxonne, e dontours peu clairs et un contenu
hétérogene. Il recouvre des mécanismes physiopafiaoles trés différents les uns des autres

|ésions axonales diffuses, gonflements, cedémmshéinies étendues ; mécanismes
guelquefois mais pas systématiquement associédésiess diffuses sont ainsi plus difficiles
a classifier parce qu'elles sont difficiles a ls®=l et parce que leurs conséquences
physiopathologiques peuvent étre multiples.

Les paragraphes qui suivent décrivent les prinegplisions qui peuvent étre occasionnées
a la téte en distinguant les fractures de la ba@aienne, les lésions focales et les lésions

diffuses.

3.2.2 Fractures de la boite cranienne

Le crane ayant quasi exclusivement un role de gtiote sa fracture n'a aucune gravité en
elle-méme mais peut entrainer des complications des tissus qu'il est sensé protéger :
déchirure vasculaire, déchirure méningée, Iésiotusive du cerveau.

Il existe trois types de fracture du crane, carag#és par leur localisation : les fractures de
la face, de la voulte cranienne et de la base aecra
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3.2.2.1 Les fractures de la face

Spectaculaires, génantes et douloureuses, lesiieaatle la face ne constituent cependant
pas une menace pour la vie, ni méme une causdaedtedésion cérébrale. La face n'héberge
guasiment aucun centre nerveux ou vasculaire et@end'un point de vue mécanique, peut
méme étre comparé a celui d'un amortisseur. Eh €effefait de la multitude d'os fragiles qui
la composent, elle se brise progressivement maisle@ment absorbant ainsi une partie de
I'énergie du choc.

Pour une description plus détaillée des fractueekadace, le lecteur pourra se référer a la
thése de C. Deck (2004) qui détaille les trois syde fractures dites de Le Fort. C'est la
fracture de Le Fort Il qui, en touchant la lamilée, |'orbite et son apex, est la plus grave

du fait de son haut risque neurologique.

3.2.2.2 Les fractures de la voQte cranienne

Les fractures de la volte cranienne sont essartielit locales, sous le point d'impact et
peuvent étre plus ou moins profondes, selon ld@atdommagement des tables externes et
internes de l'os. Plus I'énergie cinétique de liagaumatique est grande et plus la surface de
contact et petite, plus le traumatisme est péenettas fractures de la volte peuvent ainsi étre
subdivisées en trois catégories :

- les fractures linéairesie donnent pas lieu a une pénétration mais lessgfeuvent étre
éloignés du lieu d'impact, du fait de la déformébille la boite cranienne.

- les fractures dépressivel®nnent lieu a une fissuration des tables extemés internes
de l'os. Les fragments d'os peuvent pénétrer @rigur de la cavité cranienne ce qui peut
conduire a des lésions secondaires graves des gegniwoire du cerveau.

- les fractures communicante®nnent lieu a une réelle rupture des deux tcdles le

risque accentué de voir la cavité cranienne péa@@aé des fragments d'os.

Figure 16 Fractures linéaires, dépressives et commigcantes
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Toutes les variétés de fracture peuvent donnerdian ou plusieurs traits irradiés le long
des lignes de faiblesse de I'architecture cranie@es irradiations peuvent étre responsables
de lésions indirectes a distance de l'impact : cenimdique la figure 17, l'irradiation d'un
trait de la vodte a la fine écaille temporale gadatser I'artere méningée moyenne, conduisant
a la constitution d'un hématome extradural ; Himdon d'un trait de la voQte peut déchirer la
dure-mére adhérente de la base au plafond d'uriig cmptique, conduisant a des accidents

infectieux.

Figure 17 Traumatisme irradié. A gauche, irradiation recoupant le trajet de
I'artére méningée ; a droite, irradiation vers recaipant le trajet du

sinus latéral (d'apres Cohadoret al, 2002).

Du fait de la faible innervation des os de la vairienne et d'un rble fonctionnel limité a
la simple protection des tissus intracraniensyitg de sa fracture n'est donc relative qu'aux
Iésions secondaires entrainées par le percemagdtieprotection. La dure-mere, qui adhére
a la table interne, renferme quantité de vaisssanguins — notamment au niveau des sutures
et de la base. C'est pourquoi une déformation enfwel seule peut dans certains cas étre

suffisante pour causer facilement une rupture devemes menant a un hématome extradural.

3.2.2.3 Les fractures de la base du crane

Dans la zone de la base du crane passent lesaaxssanguins alimentant le cerveau ainsi
que toute la connexion neurologique avec le cofg.trouvent également d'importants
centres de controle des fonctions vitales comnimbe cérébral et thalamus. C'est pourquoi
les fractures autour de la base du crane sontueslpngereuses. Elles peuvent étre dues a un
choc localisé directement au niveau de la base&heou bien au chargement inertiel exercé

par le reste du corps, via la colonne cervicale.
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3.2.2.4 Lésions vasculaires dues a une fracture du crane

Comme nous l'avons vu, la gravité d'une fractuémienne est avant tout relative aux
Iésions vasculaires et nerveuses qu'elle peutieatrd_es vaisseaux intracraniens qui peuvent
étre lésés sont :

- l'artére carotide interne : elle peut étre |éd&es son entrée a la base du crane, dans son
trajet a travers I'os pétreux, ou a son entrée kasiaus caverneuxf figure 18).

- le tronc basilaire

- les artéres corticales

- les sinus veineux duraux

3| rfs olfactifs

Merfs optiques

Artére carotide
interne

Merf facial

MNerf vestibulo-cochléaire

Sinus transverse

Figure 18 Base du crane, vue supérieure. Points deaversés du crane par

guelques nerfs et vaisseaux intracraniens (d'aprdsahle, 2002).

3.2.2.5 Lésions nerveuses dues a une fracture du crane

Tous les nerfs craniens sont menacés a l'occasionctioc a la téte. Les mécanismes
d’accélération et de décélération provoquent, aeau de la traversée de la base du crane,
des étirements ou des contusions des nerfs. Cersaint également menacés par le choc
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direct provoquant une fracture. C’est le cas dd olactif ou du nerf optiquec{. figure 18),
a l'occasion d'une fracture de I'étage antérieudadbase du créane. Ces nerfs peuvent
également subir les conséquences de la propagdéiofonde de choc. Ces lésions sont

exceptionnellement démontrées par I'examen au gcannpar IRM.

3.2.3 Lésions intracraniennes focales

Il s’agit de Iésions dont la cause est la ruptioe daisseau sanguin. L'attribut "focal" est
dd a l'aspect clairement localisé de la sourceédeh : I'épanchement sanguin. La lésion
peut par contre avoir un caractere expansif dutaithémorragie qui prend de I'ampleur. Le
réle pathogene de ces lésions peut étre a la deigue (déficit d’apport en oxygene par
exemple), ou mécanique, du fait d'une hypertensiond’'un effet de compression des
organes. Ce sont des lésions potentiellement siilsiesp de recevoir un traitement

chirurgical, visant a limiter leur réle pathogermempressif.

Figure 19 Hématomes extra- et sous-duraux surventide part et d’autre de

la dure-mére (d’aprés BeSenski, 2002)

3.2.3.1 Hématome extradural ou épidural

L'hnématome extradural (ou épidural), illustré sauirfigure 20, est une collection de sang
entre la dure-mere (méninge externe du cervealg eblte cranienne (table interne). La
localisation de I'nématome la plus fréquente estptwale. L'étendue et le volume de
I'hnématome sont limités par la résistance opposédepg zones de forte adhérence a la table
interne du crane de la dure-mére. En général, ésierl de I'artere méningée moyenne ou de

ses branches, a I'occasion d'une fracture du cedh@, l'origine du saignement. L'origine peut
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€galement étre veineuse. Lorsque I'hnématome esi dbie rupture de l'artére meéningée
moyenne son volume peut atteindre 200 mL. Il es$ fimité lorsque c'est une veine qui est
rompue car, par la pression qu'il exerce desslis;@ese bouche rapidement. L'origine peut

egalement étre durale car la dure-mere peut saignemiveau des nombreux points

d'adhérence qu'elle contracte avec la face intden&a vodte cranienne. L'hémorragie peut
méme étre d'origine osseuse du fait de la vassaléoh du diploé dont un saignement peut se
déverser dans l'espace extradural.

Dure-mére

Hématome
extradural

Figure 20 Hématome extradural (schéma d'apres Cohanh et al, 2002)

La conséquence immédiate de I'hnématome extradstralne hypertension intracranienne
aigué avec compression latérale du tronc céréhifadmatome extradural est une urgence
neurochirurgicale. Opéré a temps, le patient dmitvpir guérir sans sequelles. S'il est limité,
il ne nécessite d'ailleurs pas systéematiquememtediention chirurgicale. Sinon, l'acte
chirurgical consiste en une décompression cérélmaleevacuant I'hématome et en une
hémostase de la plaie vasculaire. En terme d'incaleon estime la fréequence globale de
I'hématome extradural a 3 ou 4% de I'ensemble rdesnatismes craniens. Il touche surtout
les traumatisés craniens jeunes et devient plesapres 45 ans. La présence d'une fracture

multiplie par 25 le risque d'apparition.

3.2.3.2 Hématome sous-dural

A peu pres aussi fréquent que le précédent, I'fedmeatsous-dural est aussi un
épanchement de sang qui apparait cette fois o émtface interne de la dure-mére et la
convexité externe du cerveau. Il est provoqué parahocs plus violents ayant provoqué un

ébranlement cérébral majeur. La mortalité est @ewenviron 65% des traumatisés craniens
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présentant un tel hématome méme si elle est pibke fehez les plus jeunes. Cela s'explique
principalement par le fait que c'est une Iésiormant isolée et responsable de dommages
cérébraux secondaires majeurs. Par ailleurs, d¢wertrant & I'hématome extradural qui est
coincé entre la dure-mere et le crane limitantiasna expansion, I'hématome sous-dural ne
rencontre qu'une faible contre-pression et peut dacilement s'étendre sur toute la convexité
cérébrale. Comme cela peut étre observé sur l'irmegener de la figure 21, les contours de
I'hnématome sous-dural sont moins nets que ceuki@ématome extradural ou ils épousaient la

forme de la dure-mere (figure 20).

Dure-mére

Hématome
sous-dural

Figure 21 Hématome sous-dural (schéma d'aprés Cohax et al, 2002)

Les origines du saignement peuvent étre variées :

— lésions corticales hémorragiques situées au semfayer de contusion

— plaie veineuse par arrachement des veines en paahsdu cerveau et pénétrant dans

la dure-mere pour gagner les grands sinus veineudraginage. Ces veines en pont
sont nombreuses dans la région frontale, le lonig d&ux du cerveau et de la tente du
cervelet. Ce sont des veines d'un calibre impo(tabta 4 mm).

— plaie artérielle corticale (plus exceptionnellement

— plaie d'un gros sinus veineux lors d'une fract@éadvolte cranienne en regard.

Les conséquences sont également diverses. Tout eoltm@matome extradural, il
provogue une hypertension mais qui est généraleaigné voir suraigué. La pression atteint
un pic tres important en quelques minutes au momerna constitution de I'nématome, puis
redescend pour s'établir a une valeur élevée dmwiois fois la normale. Par ailleurs, il

exerce une compression corticale et est ainsi sodlischémie (arrét ou suppression de
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'apport sanguin) qui est d'autant plus grave du&matome est étendu. Il a aussi un effet
toxique sur le cerveau. Enfin, 'hématome peut é&sponsable d'un gonflement cérébral
hémisphérique aigu dont le phénomene est décrpeaunplus loin. Celui-ci a tendance a
limiter la taille de I'nématome mais, en contreparil ajoute ses effets défavorables en

élevant encore la pression intracranienne.

3.2.3.3 Contusions cérébrales

Il s’agit de toutes les lésions hémorragiques eafraigues traumatiques localisées au
niveau des sillons cérébraux. Elles peuvent égalemsiétendre a travers le cortex vers la
substance blanche. Généralement localisées enatlite pone, elles peuvent également étre
tres étendues, en surface ou en profondeur. Catd extension qui marque le degré de
séverité de la contusion. On peut également trolevéerme d’attrition pour les contusions
hémorragiques. Lorsque l'arachnoide est endommatge, anglo-saxons parlent de
lacération Comme nous le verrons, on distingue les contgsilen"cou”, situées en regard de
limpact et les contusions de "contrecoup”, situé@edistance de l'impact. Une contusion
survient en général avec un choc violent. Commeitiue la figure 22 et comme nous le
verrons dans le paragraphe relatif aux mécanismekegion, les contusions sont souvent
localisées au niveau des os frontal, sphénoidaehgboral de la base du crane. Cela s'explique

par l'aspect irrégulier de ces os.

Figure 22 Topographie habituelle des zones de corsion hémorragique dans

un mécanisme de cou et de contrecoup (Cohadenal, 2002)
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Etant donnée la multiplicité des types de contysmmus décrivons ici quelques-unes des
contusions les plus courantes :

- la contusion quadripolaire accompagne les frasturccipitales ou est secondaire a un
trauma avec impact postérieur. C’est une lésiossdae de I'éthylique tombant en arriere de
son tabouret !

- contusions associées a un hématome extradukalleg accompagne dans 15% des cas et
peut indifferemment étre en regard du point d'imipac en zone de contrecoup. Elle peut
s’exprimer de facon retardée, aprés la décompressiourgicale de ’lhématome.

- contusion temporale dite du "contrecoup”: elleveent du c6té opposé a l'impact
temporal et ne nécessite pas une décélération raajés’agit d’'une contusion hémorragique
évolutive aboutissant a une compression latérakeote cérébral.

- contusion purement cedémateuse : on désigne soosnt une Iésion focale hypodense
occupant les zones frontales ou temporales. Typigag elle apparait quelques heures ou
guelques jours aprés le trauma.

- contusion du cervelet : une contusion hémorragidjvecte du cervelet ne survient qu'a

I'occasion d’'une fracture complexe de la volte pitale.

3.2.3.4 Autres hémorragies intracraniennes

D'autres types d'hémorragie peuvent survenir gtlegur du cerveau. Il peut d'agir d'une
hémorragie des noyaux gris centraux, parasagittdie,tronc cérébral, méningée ou
intraventriculaire. Elles accompagnent en généesl ecbntusions de surface ou, lorsqu'elles
sont plus profondes, des lésions axonales diffu3aas ce dernier cas, leur mécanisme de

formation est supposé étre comparable.

3.2.3.5 Ischémies cérébrales

Il s’agit d’'un désordre dans le débit sanguin c&e(DSC) causé par la déformation de
vaisseaux sanguins. Cette déformation est en géné@@intenue par une surpression causée
par les masses expansives, telles que les hématoméss gonflements cérébraux aigus
(définis au 8§ 3.2.4.2). En effet, la pression defysgon cérébrale nécessaire aux besoins
meétaboliques est d’environ 70 mmHg. Or, une augatiemt de 20 a 30 mmHg suffit a
entrainer une ischémie tissulaire critique. C'e&utnt plus vrai dans les zones ou
'autorégulation est perturbéa, fortiori dans la zone de voisinage du traumatisme. Dans le

cas extréme et fatal d’'une hypertension incontiélatn parle de mort cérébrale ischémique.
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Les formes moins dramatiques sont quant a elles fodguentes. Les conséquences de

I'ischémie sont la mort cellulairef( figure 23). Ce processus se fait en plusieurs étepat

I'explication nécessite le passage a I'échelle mdbire :

1.

L’ischémie, en perturbant I'apport sanguin, provequn arrét de la production
d’ATP, I'énergie de la cellule.

L’absence d’ATP empéche le fonctionnement des psrngeques de la membrane
cellulaire, ce qui provoque sa dépolarisation.

Les ions C& pénétrent alors dans la cellule par diffusion (afeist plus contrée
par la polarisation membranaire). Dans le méme $etes ions K sortent, ce qui
libére du glutamate (neuromédiateur).

La présence de ce neuromédiateur dans le milietacetiulaire intensifie la
diffusion des ions C&

Cela aboutit en I'activation soutenue de difféeremgymes a I'effet destructeur sur

la cellule.

D’autres mécanismes, chimiques ou métaboliques, sguirenforcent mutuellement,

précipitent cette cascade biochimique.

Notons également que le traumatisme, responsablisc@mie et de la cascade chimique

décrite ci-dessus, peut lui-méme directement étialise d'une dépolarisation membranaire.

C’est sans doute ce qui expligue que le tissu cé@rétyant subi une agression traumatique

initiale, soit ensuite particulierement vulnérabléischémie, comme de nombreux protocoles

expérimentaux I'ont établi.

Ischémie < Traumatisme

< ATP Dépolarisation ‘ Fett

cellulaire i

Exces de glutamate

! |

Acidose [ Invasion calcique |——>

I

» Destruction cellulaire <—

Radicaux
libres

Figure 23 Principaux mécanismes de destruction celkire, entrainés par un
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3.2.4 Lésions cérébrales diffuses

Contrairement aux lésions intracraniennes focaledaychaient le tissu lésé en un point
bien défini, dans le cas des lésions cérébralésses, le tissu est touché dans son ensemble.
Ce sont des lésions qui, en général, ne peuvergtpasoignées par un traitement chirurgical.
D’aprés Gennarellet al. (1982), 35% des décés consécutifs a un traumatsaméen grave,
sont imputables a des Iésions cérébrales diffuseserme "diffus” n’est en réalité pas le
terme le mieux approprié pour décrire ces lésions spnt plutdét multifocales. Il faut

€galement noter qu’elles ne se produisent pas oiitau dans le cerveau.

3.2.4.1 Lésions axonales diffuses (DAI, poubiffuse Axonal Injury)

Ce terme décrit a la fois un aspect anatomopatliplegde lésions microscopiques tres
spécifiqgues (rupture axonale) et un aspect clinigeeperte de connaissance immédiate,
prolongée et durable. D'une certaine maniére, pkesent donc étre considérées comme le
substratumanatomique a la perte de connaissance. Apparu fén ldes années 1970, le
concept est principalement a attribuer aux travaavalleles de Adamst al. (1982), d'une
part, et de Gennarelét al. (1982), d’autre part. Les premiers ont défini lesactéristiques
histologiques de ces lésions qui surviennent aeauivde I'axone. Elles consistent en un
étirement des axones qui conduit a leur rupturet(amie), a I'extrusion de leur masse
axoplasmique et leur rétraction appelée « boulettaction » etraction ballen anglais). Ce
dernier phénomeéne est illustré en figure 24. Lesors#s, Gennarellet al. (1982), ont
principalement étudié les conditions dans lesqaaraissent ces lésions. Au moyen de tests
sur primates, ils opérent un chargement inertielevit de la téte. Un examen montre alors la
présence d'axones rompus. lls en déduisent quanéquence fonctionnelle, aboutissant a la
perte de connaissance, est directement due a tiauctesn des axones, au moment du choc.
Depuis, d’'autres travaux (BeSenskial. (1992), Povlishoclet al. (1995), Sahuquillet al.
(2002) et, plus récemment, Bugd al, 2005), ont prouvé que le role fonctionnel de diax
peut étre altéré alors méme que ce dernier n'astqrapu. Cela suggére que des mécanismes
intracellulaires, notamment biochimiques, peuvegalément étre la cause de la lésion.
L’ébranlement du neurone suffirait a altérer leng@ort axoplasmique rapide et donc le
fonctionnement du neurone. La dégénérescence aenkane surviendrait gu’ensuite,
aboutissant a sa rupture. Nous reviendrons sysle&somenes au paragraphe 4.6, a propos du

mécanisme de formation des lésions axonales d#fuse
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Corps cellulaire

Boule de rétraction |

ANt —Terminaison neuronale

Figure 24 A gauche: neurone ayant subit une axotdm suite a un
traumatisme et donnant lieu a une boule de rétractin. A droite :

cliché d’apres Sahuquilloet al. (1989) de ces boules de rétraction.

C'est donc un type de lésion au caractére a laniigsoscopique (échelle cellulaire) et
macroscopique, dans la mesure ou l'altération fonoelle est plutét évaluée a I'échelle de
I'aire cérébrale.

Ces lésions par étirement sont retrouvées danszoless de moindre résistance des
axones :

— zone de transition entre substance blanche etadesgrise

— substance périventriculaire

— corps calleux (figure 25)

— aun degré de sévérité supérieur, elles peuveidrégat étre présentes dans la partie

dorsale du mésencéphale (partie haute du tronbregrégure 25).

[

Figure 25 Lésions axonales diffuses du corps calleet dans le mésencéphale
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Dans la figure 26, nous avons fait ressortir lesesodu cerveau correspondant a ces

localisations privilégiées.

Figure 26 Zones d'apparition fréquente des Iésiorsxonales diffuses

(zones grisées)

Ces localisations sont confirmées par AndersonR@@squ’il reléve les Iésions axonales
diffuses sur des moutons qu’il a soumis a des emegts ¢f. paragraphe 4.6.1.3). Les

localisations principales observées sont indiqgéesa figure 27.
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Figure 27 Zones d'apparition fréquente des lésionaxonales diffuses relevees

sur des tétes de mouton (Anderson, 2000)

Dés les travaux de Gennaretti al. (1982), la corrélation entre le I'étendue des axon
lésés et le degré de sévérité est démontrée. it @dasi trois grades de sévérités identifieés a
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I'examen microscopique : dans le grade 1, lesiésizonales dans la substance blanche sont
diffuses sans toutefois étre focalisées ; dansddey2, les Iésions diffuses sont présentes et,
de plus, des lésions sont focalisées dans le @alfeux ; enfin, dans le grade 3, s'y ajoutent
des lésions de la partie dorso-latérale du tromébecél. Une étroite corrélation entre ces

grades de sévérité identifipest-mortenet la situation clinique des animaux est confirmée

3.2.4.2 Gonflements cérébraux aigus

Une augmentation aigué du volume du cerveau peydraguire apres un traumatisme
méme apparemment bénin. Cette réaction aigué déeguwmt cérébral rain swelling
survient dans les minutes qui suivent le traumaislle est plus fréquente chez I'enfant et
'adolescent. Elle accompagne souvent un hématomes-dural aigu. Mais elle peut
e€galement étre la seule lésion en dehors de totrte lésion intracranienne visible. Elle peut
étre fatale en raison de I'hypertension intracnaméequ’elle entraine, aggrave ou entretient.
Plusieurs hypothéeses physiopathologiques sont @eanpour expliguer sa genése : une
hyperhémie (afflux de sang) cérébrale due a uneplagie (disparition du tonus des parois

vasculaires) ou bien un cedeme cérébral aigu.

3.3 Etablissement de bilans Iésionnels

Comme cela apparaitra clairement au fil de la tectie ce mémaoire, tout le travail de cette
these repose sur l'utilisation de bilans lésionmdblis par des médecins spécialistes, qu'ils
soient urgentistes, hospitaliers ou encore |égidteest donc important de connaitre les
techniques utilisées pour la détection des |ésibite maniére dont celles-ci sont répertoriées.
Rares en France, les autopsies sont la sourceildas l&sionnels les plus précis. Lorsque la
victime n’est pas décédée, I'examen clinique péngt @us ou moins succinct et la précision
du bilan Iésionnel en dépend. Si la détection dastdres est simplifiée par des examens
radiologiques presque systématiques, celle desnksintracraniennes est beaucoup plus

aléatoire.

3.3.1 Les autopsies

Lorsque c’est le traumatisme cranien lui-méme gtiresponsable du déces, il a en général
été violent puisqu’il a causé la mort. Les limitde tolérance ont ainsi été largement
dépassées et c’est pourquoi ces cas au bilan hedide qualité n’apportent pas pour autant

systématiqguement beaucoup d’informations. Nousowarrainsi que les accidents issus
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d'autopsies ayant été reconstruits dans le cadoetteethése étaient en général trop violents

pour étre réellement exploitables.

3.3.2 L’examen radiologique

Les radiographies du crane ont une valeur diagnostet pronostique : elles permettent
d’apprécier 'importance des Iésions de choc dieaotbarrures) mais elles constituent aussi
un indicateur important du risque d’'aggravationosel@ire (dépistage des fractures qui
multiplient les risques de |ésions intracraniennésp avantages de I'examen radiologique
sont sa simplicité, sa rapidité, son caractere getreux, sa disponibilité quel que soit le
niveau de spécialisation de la structure d’acadeitraumatisé. La radiographie simple est le
meilleur moyen de détecter les fractures du créaom, pouvoir de détection étant trois fois
supérieur a celui de I'examen TDM (sauf pour lexctinres de la base du crane) d'aprés
Cohadoret al.(2002). Il existe toutefois plusieurs limites pi@emiére étant la qualité souvent
meédiocre des clichés. Ainsi, une "radiographie radethsignifie simplement "qu’il n’a pas
été vu de fracture” mais ne peut garantir quilnnéxiste pas. La seconde est le caractére
faussement rassurant de la normalité des clichés Iésion intracranienne peut se développer
en l'absence de fracture vue sur les radiograpt6és environ, alors qu’une lésion est
présente dans 38% des cas s'il existe une fradiowgurs d’'apres Cohadaet al, 2002).
Ceci est souvent observé aux ages extrémes de.laAwisi, chez I'enfant ayant subit un
traumatisme cranien, c’est environ 10 a 15% desat@mes extraduraux qui n’ont pas de trait
visible et le pourcentage de complication intraane est le méme qu’il y ait ou non une
fracture du crane. Les personnes agees peuventl@aupart développer des Iésions de

contrecoup sans fracture.

3.3.3 L’examen tomodensitométrique (TDM)

Compte tenu de sa facilité d'acces et de réalisatib constitue actuellement, apres
'examen radiologique, le complément essentiel dangrise en charge des blessés. La
possibilité de faire varier les échelles de dengmgut apporter des informations
complémentaires (hématomes sous-duraux par exenieinoment de sa réalisation par
rapport au traumatisme est important. C’est laesind heure qui est habituellement considérée
comme le moment optimal a partir duquel les lésipmsaires ont le maximum de chance
d’étre visibles et les Iésions secondaires menasgasunt déja identifiables. Un examen trop
précoce peut ainsi faire méconnaitre une lésioramsige comme un hématome extra- ou

sous-dural.
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Méme s’il est moins efficace dans la détection aiglupart des fractures (surtout chez
'enfant), sa sensibilité pour détecter les fragsude la base du crane est supérieure. Il permet
par ailleurs de repérer les Iésions hémorragigoisles, méme celles sans répercussions
clinigues majeures. Il peut également mettre ededde un gonflement cérébral aigu pour
lequel on note un gonflement d'un ou des deux h@mres et une réduction de la taille des
ventricules. Il ne peut en revanche pas repéremupdure axonale a moins que celle-ci
s'accompagne d'une pétéchie (petite extravasatosadg) hémorragique par rupture d'un
micro vaisseau dont la direction était paralleleeie de I'axone. Dans ces cas, ces lésions
doivent étre cherchées dans la partie postériamreorps calleux, de la partie dorso latérale
du tronc cérébral et dans toute la substance bdaethle cervelet. Elles sont mises en
évidence 24 a 48h apres le trauma et disparaisgemout de quelques jours, au fur et a
mesure que le sang se résorbe. La plupart du tdegpiesions axonales diffuses seront donc
invisibles avec un examen TDM.

Il constitue cependant le meilleur rapport effitédisponibilité pour la réalisation du

bilan lésionnel initial.

3.3.4 L'imagerie par résonance magnétique nucléaire (IRM)

L’examen par IRM est beaucoup plus sensible queutireen TDM pour détecter les Iésions
traumatiques, particulierement celles siégeant darsonc cérébral, le corps calleux et la
substance blanche. Il est donc riche en informafiontamment en terme de localisations des
Iésions neurologiques. Mais lors de la phase aigeé)s les signes indirects liés aux
déplacements parenchymateux sont mis en évidemceepit de sa tres grande sensibilité,
'IRM n’aurait donc pas d’avantages supérieursexdmen TDM dans les premieres heures
qui suivent le traumatisme, d’autant que sa fafliponibilité et ses contraintes logistiques
constituent des inconvénients majeurs. L'utilisati® I''lRM est par exemple difficile en cas
de ventilation assistée. En général, ces examensdsoc réalisés dans la phase de suivi du
patient et de ce fait rarement accessibles paadeislentologistes qui nous fournissent en cas
d'étude.

3.3.5 Mesure de I'état de conscience

Outre limagerie médicale, I'étude des troubles laleconscience peut apporter des
informations précieuses pour I'établissement danbliésionnel. Les cliniciens savent depuis
toujours que les troubles de la conscience cosestitue reflet le plus fidéle du

dysfonctionnement global de I'encéphale induitlparaumatisme cranien. La profondeur du
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trouble de la conscience est d'ailleurs corrélée seveérité de l'atteinte tissulaire et a son
pronostic. De nombreux protocoles d'examen clinifprenalisés ont été imaginés pour
analyser objectivement et ordonner les troublels@enscience en échelles progressives. Ces
techniques sont revues et critiquées dans Noudill®86). Pendant longtemps, la description
simple de laprofondeur d'un coma&n 4 ou 5 stades est restée utilisée malgré sal@ra
imprécision. Depuis 20 ans, c'est indiscutableniéahelle de coma de Glasgow décrite par
Teadsdaleet al. (1974) qui s'est universellement imposée. Comimdidiue le tableau 5,
I'échelle de Glasgow examine 3 types de réponseisjuds a des stimuli conventionnels :
ouverture des yeux, réponse verbale, réponsesae®tiChaque réponse est codifiee en une
échelle de 4 niveaux pour l'ouverture des yeuxQUu fa réponse verbale, 6 pour les réponses
motrices. Les 3 notes correspondantes totaliséfassdént le score de Glasgow (GCS) qui
étage de 3 a 15. Le score 3 correspond a l'abskentmite réponse, le score 15 aux réponses

adaptées d'un sujet conscient.

Tableau 5 Echelles de Coma de Glasgow et de Glasghigge
(source : Cohadoret al, 2002)

[ Ouverture des yeux
- spontanée
- al'appel ou au bruit
) - ala douleur
Echelle de - aucune
Glasgow Meilleure réponse motrice
GCS - volontaire, sur commande
- adaptée, localisatrice
- retrait, évitement
— flexion stéréotypée (abnormal flexion)
- extension stéréotypée
- aucune
Réponse verbale
- claire, orientée 5
- confuse 4
- incohérente 3
2
1

— W

Echelle de
Glasgow-Liege
GLS

—“ N WO ®

- incompréhensible
- aucune
Réflexes du tronc cérébral
- fronto-orbiculaire 5
- oculo-céphalique vertical 4
- photomoteur 3
2
1

- oculo-céphalique horizontal
- oculo-cardiaque

L'échelle de Glasgow-Liége (Tableau 5) définit, gua elle, une nouvelle échelle
concernant les réflexes du tronc cérébral et qui étve ajoutée aux trois autres déja
existantes. Le score s’étage ainsi de 3 a 20. @eltelle permet une exploration plus fine de
la souffrance encéphalique pour les blessés lesgrves. Mais cette échelle n’a pas connu
la diffusion de la GCS classique, du fait de prot#e de diffusion linguistiqgue, mais aussi
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parce que l'examen des reflex du tronc cérébralligom un niveau de spécialisation
neurologique assez élevé, qui n'existe pas datessttes structures d'accueil.

L'échelle de Glasgow dans sa forme classique eststrument de surveillance clinique
fiable car les résultats de I'examen sont sansguitbiet la codification est aisée. Elle s'avere
par ailleurs en bonne ou trés bonne corrélationc ad@autres indices de souffrance
encéphalique globale : enregistrements électroiplogiques, mesures métaboliques
(consommation d'oxygéne par exemple), marqueuchlmioques variés d'altération tissulaire
cérébrale. Bien entendu, des limites existenpréaiere est, comme pour les autres examens
d'ailleurs, I'importance du moment ou les informasi sont recueillies. Par ailleurs, I'échelle
de Glasgow est inutilisable en pratique pédiatride® réponses verbales étant soit absentes,
soit différentes de celles de l'adulte. Une écheédeméme inspiration, IRaediatric Coma
Scalea duailleurs été développée dans laquelle le ewilhiveau possible de la réponse

attendue est indexé a I'age de I'enfant.

A défaut d'utiliser I'échelle de Glasgow, la simgigée des troubles de la conscience, dite
amneésie post-traumatique (APT), permet une classifin en trois degrés de gravité comme
I'indique le tableau 6. C'est une pratique traditelle en Angleterre. Le temps écoulé entre
l'accident et le retour & une mémoire antérogratieeau pour un indice fiable permettant une
évaluation quasi quantitative de la gravité durnratisme. La durée de I'APT est ainsi bien
corrélée a l'importance de la commotion cérébrples ou moins assimilée aux lésions
axonales diffuses. Cette valeur prédictive ne premdevanche pas en compte les aspects

focaux du traumatisme.

Tableau 6 Classification de la gravité des traumasimes craniens en fonction

de la durée de I'amnésie post-traumatique (APT)

Lésions neurologiques
APT > 24h
graves

Lésions neurologiques .
o APT entre 30 min et 24h
modérees

Lésions neurologiques _
o APT < 20-30 min
légéres

La limite de toute classification fondée sur laéhrest qu'elle n'est utilisable qu'aprés
coup, ne permettant pas une classificatopriori pour I'établissement, par exemple, d'un
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diagnostic. Ce n'est évidemment pas une contraioie notre étude qui utilise une base de

données de cas d'accidents dont les bilans Iédgopeavent avoir été établis apres coup.

3.3.6 Conclusions

Ainsi, les fractures sont localisées et annoncées ane bonne certitude par le simple
examen radiologique.

Les Iésions vasculaires expansives comme les hématextra- et sous-duraux peuvent
étre détectées par un examen TDM a condition quédene soit pas réalisé trop tot.

Les lésions neurologiques quant a elles, notamiasriésions focales, ne sont détectables
gue par I'IRM, et ce, dans la phase de suivi dei¢time. La bonne alternative pour les
Iésions neurologiques plus diffuses est donc I'exarde |'état de conscience. L’échelle de
Glasgow est en ce sens un instrument montrant wmmeb corrélation avec I'état de
souffrance encéphalique globale. Par ailleurs,tadenique simple et fiable reste I'évaluation
de la durée d'amnésie post-traumatique (APT) qubies corrélée a la gravité des lésions
neurologiques diffuses. Le couplage de ces exanséngues avec les avancées de la
recherche en neurophysiologie fonctionnelle peut geurs aider a la localisation des
Iésions neurologiques a partir de cartes de I'anatdonctionnelle de la téte.

Si la présence d'une Iésion est annoncée avetuderar l'une ou l'autre des techniques
eénonceées ci-dessus, son absence, en revancheuyjesirs incertaine. Or, pour le besoin des
études statistiques, les bilans lésionnels, quelle soit la source ayant permit leur
établissement, sont codifiés selon des lois dut ‘tourien”. Cette codification gomme de fait
linformation d’'une éventuelle incertitude quantaaprésence ou non de Iésion. Il est donc
important de considérer avec prudence des bilaigniéels codifiés, d'autant que les outils
ayant permis leur établissement sont rarement feggcill sera notamment utile de se
demander si une lésion importante et trés visibleisgue pas, dans certains cas, de masquer
une Iésion moins visible. Le bilan Iésionnel saforme d'une simple codification ne peut en
tout cas pas rendre compte de ce type de risque.

Par ailleurs, la précision des bilans Iésionndlsr@lance a augmenter avec la gravité des
lésions, car, dans ces cas, la phase de suivi tlenp&xige un examen plus approfondi,
utilisant souvent un appareillage plus complexe.r@us le verrons par la suite, les cas trés
graves ne sont pas les plus intéressants lorsjagit d’établir une limite de tolérance dans la
mesure ou celle-ci sera plutét donnée par des cagmds, se situant a la limite entre les cas

|ésés et non lésés.
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3.4 Codage de bilans Iésionnels et AIS

Depuis les années 1960, la recherche clinique elolgwé des outils performants
permettant de décrire le spectre des traumatismsoeencéphaliques et d'informatiser les
informations recueillies. Ces outils ont permisctmstitution de bases de données disposant
d'une masse importante d'informations que les peodes méthodes statistiques assistées par
ordinateur peuvent efficacement exploiter.

Un codage basé sur la loi du "tout ou rien" a pangle été utilisé par Baumgartner
(2001) dans sa these de Doctorat. La présencealosefice de fractures, de contusions et
d'hématomes extra- et sous-duraux sont respectitecoelées par un "0" ou un "1". La
gravité des lésions neurologiques est quant &etldiée avec un "0" pour "absence de lésion
neurologique”, "1" pour "lésion neurologique moddré&t "2" pour "lésion neurologique
sévere". Ce type de codification efface cependargentain nombre d'informations comme la
localisation ou la gravité (en dehors des lésioaaralogiques). Cette codification n'est
d'ailleurs pas universellement reconnue et celatitae une limite puisque la collaboration
internationale n'est, de ce fait, pas facilitée.

Les codifications qui prennent en compte toutes demposantes fonctionnelles et
Iésionnelles craniennes et extra-craniennes déukisn traumatique sont I'AlApbreviated
Injury Scalg et I'ISS (njury Severity Scodequi en est dérivé. Ces instruments ont été
développés aux Etats-Unis dans le but pratiqueédertorier les conséquences corporelles
générales des accidents d'automobile. L'AIS, systedggulierement perfectionné depuis sa
publication initiale (1971) et récemment révisé 980 propose un dictionnaire de 1200
Iésions traumatiques. La derniere version, en gess lésions classiquement subies par les
traumatisés du domaine automobile, integre la wadibn des Iésions par pénétration
généralement observées lors de blessures par afenecu blanche. Elle integre également

une codification spécifique aux lésions pédiatrique

3.4.1 Regles de codage
Chaque Iésion est codifiée sur 7 chiffres seldofdmat suivant :
R T SS NN.AIS
— Le premier caractere identifie la région corporfRg
— Le second caractérise le type de structure anatejifj
— Les troisieme et quatrieme caractéres identifi@istiucture anatomique spécifique ou,

dans le cas de lésions externes, la nature pagtieue la blessure [SS]
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— Les cinquieme et sixieme identifient le niveau wmite Iésionnelle au sein d’'une
méme région corporelle et d'une méme structureoamgue [NN]
— Enfin, le dernier caractere, en gras et précédé fwint", codifie la gravité de la

Iésion a l'aide d'un score allant de "1" (mineut$'a(fatal) [. AlS].

Toute cette codification est détaillée dans lecabl7.

59



Tableau 7 Reégles de codification de I'AIS
R T SS NN.AIS

Territoire corporel [R]

© © N o g s~ w D PE

Téte

Face

Cou

Thorax

Abdomen

Colonne vertébrale
Membres supérieurs
Membres inférieurs

Indéterminé

Structure anatomique spécifique ou type
de Iésion [SS]
Ensemble du corps (T=1)

Type de structure anatomique [T]

o

6. Téte -

P w0 DR

Dans son ensemble
Vaisseaux
Nerfs
Organes (dont  muscles
ligaments)

Squelette (dont articulations)
de

durée perte

connaissance

02. Dermabrasion
04. Contusion
06. Plaie
08. Arrachement
10. Amputation
20. Brdlure
30. Ecrasement
40. Dégantage
50. Blessure sans autre précision
60. Blessure pénétrante
90. Traumatisme de source 1
mécanique
Téte - durée de perte de connaissa
(R=1 et T=6)
el 02. Durée dela perte de connaissa
04.
06. Degré de conscience
le  og.
10. Commotion
Colonne vertébrale (R=6)
02. Colonne cervicale
04. Colonne dorsale
06. Colonne lombaire
Vaisseaux, nerfs, organes, 0s, articulatic
(T#1,6)

lls sont identifiés a I'aide de tables.

on

nce

Ance

NS
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Niveau d’atteinte lésionnelle [NN] Score AIS [LAIS]
Les lésions spécifigues sont décrites par

deux caractéres consécutifs (02 |et 1. Mineur
suivants). Dans la mesure du possible, au 2. Modérée
sein de la structure du code AIS, le 00 |est 3. Sérieuse
appligué lorsqu’une blessure est indiquée 4. Sévéere

« Sans «autre précision » (SAP) sur| la 5. Critique
gravité ou lorsqu’une seule blessure figure 6. Maximale
a la classification pour cette structure

anatomique. Le code 99 est appliqué pour

une blessure « sans autre précision » sur sa

nature ou sur sa gravite.

L'AIS se fonde sur la Iésion anatomique et nondasr parametres physiologiques. Il n'y a
donc qu'une seule valeur AIS par Iésion tandis daes les échelles qui dépendent de
parametres physiologiques, de nombreux scores Eustibles chez la méme personne au
cours du temps. Par ailleurs, I'AIS cherche a diiantles blessures et non leurs
conséquences. Ces derniéres sont toutefois pmisesnapte lorsqu'il s'agit de caractériser la
gravité de la lésion. Notons enfin que la notionsdeérité d'une blessure évolue avec les

progres de la médecine ce qui impliquera de noewedévisions de I'échelle AIS.

3.4.2 La cotation des Iésions multiples

L'AIS ne comprend pas I'évaluation des effets agums de plusieurs lésions. L'AIS
Maximum (MAIS) est le plus élevé recensé chez wsd# ayant subi des lésions multiples.
S'il permet une évaluation du niveau global de s&vdes lésions, il ne conduit pourtant pas
a une relation linéaire avec le risque de déces.pDs, les taux de mortalité varient
significativement au sein de chaque valeur AIS mhaque lésion principale en fonction de
I'AIS de la seconde lésion la plus sévére. C'estqumi Hnjury Severity ScorglSS) publié
en 1974 fournit une bien meilleure corrélation ena gravité globale des blessures et la
probabilité de survie. L'ISS est calculé a I'aidd'équation (1).

ISS = (MAIS¢gion )% + (MAISiggion 92 + (MAISiégion 32 (1)

avec MAIS = AIS maximum atteint parmi les AIS delties les Iésions

erégion i = trois régions les plus atteintes
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Il existe des correspondances entre les différentassifications évoquées dans ce
chapitre. Elles sont synthétisées dans le tablehes8seuils proposés dans ce tableau ne sont
bien évidemment pas toujours acceptés dans |eliti®. Cela est avant tout di au fait que la

définition méme des traumatismes craniens légermderés reste discutée.

Tableau 8 Correspondances entre les différentes alsifications des

traumatismes craniens (d’apres Cohadormrt al, 2002)

Amnésie post-traumatique Echelle de AIS
Glasgow (GCS
Traumatisme cranien léger APT < 20-30 min 13X GCS<15 | 1<AIS<2
Traumatisme cranien modéré APT entre 30 min et 24h 9GCS< 12 | 3<AIS<4
Traumatisme cranien sévere APT > 24h KX GCS<8 AIS 5
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4 Meécanismes et criteres de lésion

4.1 Introduction

Dans l'introduction de la section précédente, noeans défini la notion de Iésion comme
I'état anormal d’un tissuc'est-a-dire l'altération de safle fonctionnel ou structurelCette
section tente, quant a elle, de décrire les mécmssonduisant a cet état anormal. Il s’agit de
déterminer lachaine de causalit§ui commence avec les circonstances du choc esejui
termine avec I'apparition de la lésion. En d’autiexgnes, cela nécessite de comprendre et de
décrire le transfert de forces qui se produit, defrichargement initial de la téte — qu'il soit
direct ou non «f. 8 4.2) — jusqu’au tissu lésé, via les différentsnposants anatomiques
intermédiaires. Ces derniers offrent ud@onse mécanique interngui doit pouvoir étre
décrite par une loi de comportement relieontrainteset déformations

En général, en mécanique des milieux continulmidée de tolérancel’'un matériau, c'est-
a-dire la contrainte ou la déformation au-dela dgueélle le matériau est altéré, peut
directement étre reliée a cette loi de comportemsdtanique. La fracture osseuse, nous le
verrons, s'inscrit relativement bien dans ce ppeciEn effet, la caractérisation mécanique du
tissu osseux, quoique complexe du fait de son dgé@€ite, est malgré tout envisageable.
L’état anormal de l'os, c'est-a-dire sa rupturanépar ailleurs facilement définissable, toutes
les conditions sont réunies pour décrire entierearoemeécanisme de lésion.

Bien évidemment, cela se complique avec les tisgtecraniens de la téte. D’une part, le
nombre de composants anatomiques intermédiairenenig et ce, d’autant plus que le tissu
lésé étudié est profond. Cela rend plus difficdechractérisation du transfert de force entre
limpact et ce tissu. La mécanique des milieux cw# a, d'ailleurs, bien du mal a étre
appliguée partout, notamment dans I'espace séparant et encéphale qui est une zone
particulierement hétérogene, avec tout un complexdange de fluides, de vaisseaux
sanguins et de membranes. D’autre part, contramemd&os, la définition de ces Iésions ne
peut plus s’exprimer exclusivement en termes mécasi. L'altération fonctionnelle des
vaisseaux sanguins (transport sanguin), comme @ei@xones (transport d’'information), n’a
pas besoin d’'une rupture structurelle irréversfmer survenir. Des processus biochimiques
en cascade, pouvant aboutir en l'arrét de cespoaitss débutent également, des les premiers
instants du choc. Comme il n'est pas question, datte thése, de sortir du cadre de la
mécanique, I'objectif sera donc de caractérisepHénoméne mécanique qui déclenche la
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cascade irréversible de phénomeénes biochimiquasgiabant a la Iésion. Ce phénomene sera
décrit par une variable, dont la valeur déclanchamite cascade constituera la limite de
tolérance.

Enfin, chacune de ces lésions survient a des éshdifférentes. La description de la
fracture peut se faire a une échelle quasi macpigge. Celle de la rupture vasculaire a
I'échelle du vaisseau sanguin, donc a une échabsigellulaire. La Iésion axonale diffuse,
quant a elle, revét un caractére particulier, puisg’agit principalement de mécanismes
intra-cellulaires. Cependant, l'altération fonctietie ne s’évalue souvent qu'a I'échelle de
l'aire cérébrale, donc a une échelle englobant ramdy nombre de cellules nerveuses. La
difficulté est donc le choix de I'échelle approgrié

Ainsi, la recherche en biomécanique s’est menépaedlléle, a I'échelle microscopique et
a l'échelle macroscopique. La premiére permet diét) par exemple, les limites de
tolérances d’une cellule, d’'un nerf ou d’'un vaisssanguin. Elle est en revanche trop précise
pour décrire une lésion dans son ensemble. L'agétieelle permet, pour sa part, la
guantification de la violence d’un choc, I'étude miouvement relatif du cerveau par rapport
au crane, ou bien encore la force exercée par padraur sur le crane. Aprés un rapide
apercu des différents types de chocs possibles, passerons en revue les travaux réalisés a
ces différentes échelles, pour chacune des Iésign&lles soient d'origine osseuse,

vasculaire ou neurologique.

4.2 Types de choc

La chaine de causalité conduisant a une lésion &ormommence avec l'étude des
circonstances du traumatisme cranien. Trois citeoees sont possibles : le choc par contact,
la mise en accélération sans impact directe et,endhmous ne nous Yy attarderons pas, les
impacts pénétrants (impacts par projectile par gt@mnNous verrons les lésions qui peuvent

étre associées a chacun de ces types de choc.

4.2.1 Traumatismes par effet de contact direct

Les effets de contact sont observés chaque foidagt@&te heurte ou est heurtée par un
objet. Les objets impactants les plus classiquetslecol pour les accidents domestiques, les
capots et les pare-brises (ou montant de pare}lp@e les accidents de piéton, le volant et
les vitres latérales pour les occupants de l'autmimo Ces chocs résultent toujours au
minimum en lésions locales, au niveau de la zommpdct. Selon I'énergie cinétique de

'agent impactant (ou de la téte si c’est elle ggli en mouvement) mais aussi selon la forme
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de I'objet, les Iésions peuvent étre plus ou mpEsétrantes ou plus ou moins €éloignées de la

zone d'impactdf. figure 28).

Figure 28 Traumatismes craniens directs par des ingrteurs de forme
différentes (d’aprés Cohadoret al, 2002)

Outre les lésions du cuir chevelu, inévitables lésfons les plus classiques associées a ce
type de choc sont une déformation du crane, qui pker jusqu’a la fracture de la table
externe puis, éventuellement, de la table inteDsns ces fractures graves, des hématomes
peuvent se produire par écrasement ou section aieseaux sanguins traversant la boite
cranienne (comme nous l'avons vu aux paragrapl2e®.8.et 3.2.2.5) ou bien situés de part et
d’autre de la dure-mere. Les fragments osseux peaessi déchirer la dure-mére et entamer
le parenchyme cérébral.

Sans fracture, la déformation du crane, au moment’ichpact, peut toutefois avoir
entrainé une contusion directe du cerveau soustjabéfférents degrés de contusion sont
possibles, allant d’une simple paralysie vasometti@nsitoire locale, jusqu’a des déchirures

parenchymateuses plus ou moins étendues, intétesgdigatoirement des éléments

! Qui se rapporte aux modifications (contraction datation) du calibre des vaisseaux qui est régpkie

des fibres nerveuses spécialisées.
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vasculaires. On parle de Iésion de « coup », ppogipon aux lésions de « contrecoup », que
les mécanismes d’inertie provoquent, nous le verrafopposé du point d'impact.
Evidemment, la plupart des effets de contact s@#o@és a des effets d'inertie,

notamment pour les chocs plus violents au couhdees ou d’accidents de la route.

4.2.2 Traumatismes par effet d'inertie

Au cours de la plupart des situations traumatiglaetgte subit des forces d’accélération et
de décélération. Accélérations et décélérationsitigsent, dans des sens opposes, aux mémes
résultats Iésionnels. La téte peut étre accéléageup coup qui la met en mouvement ou
décélérée par un obstacle qui arréte son mouvenMmis ces effets d’inertie peuvent
également s’observer lorsque la téte est violemm@se en mouvement sans impact, au
moins direct : le conducteur subissant un « coufodet » lorsque son véhicule est tamponné
par derriere, le joueur de rugby ou le footballaaréricain poussés dans le dos, le boxeur
subissant unippercut ou bien encore lors d'impacts subis par unedésguée.

Les lésions produites dépendent de la directiolliadbeélération subie, de son caractere
linéaire ou angulaire et, évidemment, des grandphssiques en jeu (intensité et durée
d’application). En pratique, deux types de lésipaavent étre observées. Les unes, liées aux
variations de pression et aux tensions généréesepaouvement relatif di au découplage
entre I'encéphale et le crane, sont des Iésiondtaés de déchirures veineuses (hématomes et
contusions). Il s’agit du mécanisme dit de cougdestontrecoup, illustré par la figure 29. Les
autres, liées a des contraintes nées a l'intédeua substance blanche elle-méme, sont des

Iésions axonales diffuses.

L

Figure 29 Mécanisme de coup et de contrecoup (d’ags Cohadoret al, 2002)
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4.3 Criteres non spécifigues a une quelconque Iésion

Dans les années soixante, on a cherché un crigerigsion capable de prédire I'état
Iésionnel général de la victime, encore apgel@motion cérébrald_e calcul de ce critere ne
pouvait donc reposer que sur une variable décrigacttargement global de la téte et qui soit,
en plus, mesurable a cette époque : I'accélérditidaire moyenne de son centre de gravité
ainsi que sa durée d’application. Ainsi, la coudeetolérance de I'Université de la Wayne
State (WSUTC,Wayne State University Tolerance Cuyrveeprésentée en figure 30, est
considérée comme la base de la recherche biomé&earpqur des Iésions occasionnées a la
téte. Cette courbe donne la durée maximale, peridguelle un niveau d’accélération peut
étre appliqué a la téte, sans que n'y survienriégien.

600 =
l i | I | Il
ali Le ——1

400 = =

Acceleration |g)

1
a 1

Durée [ms]

| I

I |

| |

| |

a [ |
0 | |
| |

| |

v |

1 |

] 4]

Figure 30 Courbe de tolérance au choc de I'Univers de la Wayne State

Elle est issue des travaux de Lissner (1960), GurdjL958, 1961) et Patrick (1963). lls
ont réalisé des tests d’impacts sur des cadavessadimaux ainsi que sur des volontaires.
L’accélération linéaire antéro-postérieure étaitegistrée au cours du temps. La courbe est
découpée en plusieurs trongons, chacun correspoadamtype d’expérience et & un niveau
de chargement mécanique :

— La partie | représente les résultats des testsalavres au cours desquels la fracture

du créne est étudiée.

— La partie Il est issue des tests sur animaux aquii€nt I'apparition des commotions

— La partie Il est issue des tests sur volontailessubissent une décélération globale

du corps et la commotion cérébrale sans gravitdédstie comme seuil de |ésion.

La courbe de la Wayne State n’est pas validée Ehemme pour les chocs de courte

durée et n’est valable que pour les chocs admésistn zone frontale.
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Gadd (1966) étend ces travaux avec de nouveawsxdestvolontaires humains. Il soutient
gue I'accélération moyenne n’est pas suffisante géarire efficacement la réponse de la téte
humaine en situation de choc. Selon lui, la forrméatcélération doit également étre prise en
compte. Mathématiquement, cela revient a pond&erdlération ; or, en tracant la courbe de
la WSU sur une grille double logarithmique, il iéalque le coefficient de pondération de 2.5
permet de s’en approcher au mieux, pour des duféesélération comprises entre 1ms et
50ms. Il propose alors le critere de Iésion appelel (Gadd Severity Indéxou plus

simplement Sl, dont le calcul est donné en équ&fpn
(G)SI = a**dt<1000 @)

aveca, I'accélération en [g]t, le temps en [s] €I, la durée de l'impulsion en [s]. Le seuil
de 1000 est proposé par Gadd afin de coler au maelax courbe de la WSU. Il propose
également un seuil de lésion a 1500 pour les chaggts inertiels de la téte.

Tenant compte des nombreuses critiques faite&al la NHTSA (National Highway
Traffic Safety Administratignpropose une modification en 1972, pour donnétle (Head

Injury Criterion), critére encore utilisé de nos jours. Il estwigfiar I'équation (3).

HIC = max{(t2 —tl){ 1 .[:Z a(t)dt} | } (3)

.t _
(ty.t2) 2 1

aveca, l'accélération en [g]f, le temps en [s]i; et t, sont choisis afin de maximiser la
valeur du HIC. Nous retrouvons le coefficient dengkération de 2.5. La maximisation du
tout, en fonction du choix dg ett,, permet en fait de ne considérer que le pic diécation

principal. Ceci est illustré figure 13.

Acc [g]
o
5]
o

L L I I
o 10 t. 20 % 30 40 50 a0
1 2

Termps [ms]

Figure 31 Le HIC est basé sur la surface contenueuss le pic d’accélération et

pondérée par la durée de ce pic
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Initialement, la puissance 2.5 avait été choisig¢etle sorte que les chocs situés au niveau
de la courbe de la Wayne State, conduisent & undel@000. Pourtant, les résultats issus
d’analyses d’accidents de motocyclistes montrenirgillC de 1000 correspond a un risque
de déces de 8.5%, un HIC de 2000 a un risque de &16f atteint un risque de 65% avec un
HIC de 4000. Lorsqu’il y a fracture, les valeursHIC sont par ailleurs totalement altérées,
car l'accélération a partir de laquelle il est a#cest amortie. Le HIC dépend donc beaucoup
du type de choc. Ainsi, plutbét qu’un critere deidés il est un outil tres efficace pour
guantifier la violence d'un choc. Il est surtoutilaitpour les chocs longs et lorsque
'accélération est enregistrée au moyen d’unedétenannequin indéformable. D’un principe
simple et facilement calculable, le HIC, méme asex défauts, reste malgreé tout a la base de
toutes les réglementations régissant les systéemesédurité de la téte, dans le monde
automobile.

Contrairement au HIC, d’autres criteres développés tard tentent de tenir également
compte des accélérations angulaires. Ces derngregent en effet étre trés importantes
pendant un accident. Partant de cette considéradewman (1986) propose un nouveau
critéere : le GAMBIT (Gneralized Acceleration Model for Brain Injury Tei®ld, calculé

selon I'équation (4).

GAMBIT = Zmax 4 T max g (4)
25C  1000(

avec amax l'accélération linéaire résultante maximale de téde en [g] etl

max ?
'accélération angulaire résultante maximale em/pg. Ces deux accélérations sont donc
rapportées respectivement a une accélération lenéai 250 g et a une acceélération angulaire
de 10000 rad/s2. Ce critére est validé a partixgeiences sur sujets anatomiques. Depuis,
Newmanet al. (2000) ont proposé un nouveau criterellEad Power IndefHIP), spécifique
aux lésions neurologiques, toujours en tenant cerapla fois de l'accélération linéaire et
angulaire. Nous le détaillerons dans le paragrdpbe

Comme Newmaret al. (2000), les chercheurs ont commencé a proposercueses
spécifiqgues a chacune des lésions évoquées augpinag3.2. En effet, si I'accélération peut
donner une bonne idée de la violence du choc, en &ire considérée comme le premier
maillon de la chaine de causalités évoquée au nzquiag 4.1, elle n'est pas suffisante pour
décrire le mécanisme complet de tel ou tel mécamisBeux-ci dépendent de beaucoup
d’autres paramétres, comme l'orientation de l'impac la maniére dont les différents tissus
répondent a cette sollicitation mécanique. Il estadindispensable d’étudier individuellement

chacun de ces tissus susceptibles d’étre lésés.
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4.4 Fractures

Le comportement dynamique de la structure ossedsegqupe les chercheurs depuis plus
d’'un siécle. Une revue bibliographique conséqueete recherches sur le sujet est présentée
dans Baumgartner (2001). Ces issues bibliographigaet réesumées dans le tableau 9.

Les limites de rupture des os de la téte peuveat&tduites de plusieurs maniéeres :

— Enterme d’énergie cinétique de choc

- En terme de force d’interaction entre I'impactetifaezone de la téte impactée. Cette
force est obtenue a partir de sa mesure expériteerta a partir du produit de la
masse et de l'accélération de I'impacteur durantchec, en vertu du principe
fondamental de la dynamique de Newton. Plus récemymies travaux de
Baumgartner (2001) ont utilisé le modele élémenit die la téte qui sera largement
présenté dans ce mémoire. Lors de la simulatiotralumatisme cranien subi par 23
piétons accidentés, la force d’interaction a étéegistrée et sa corrélation avec la
survenue de lésion a été étudiée. Une valeur dé) 3%6correspondant a une
probabilité de fracture de 50% a été trouvée. Getleur se situe dans les intervalles
évoqueés par les études expérimentales réesuméededtatdeau 9. Tous les auteurs
insistent sur les différences de ces limites déramice en fonction du point d’impact
(et également de la forme de I'impacteur).

- En terme d’accélération et de sa durée d’applinattons a ce propos, le SFSk(ll
Fracture Criterior), fournit avec le logiciel SIMon décrit au chapit. Il est basé sur
le calcul d’'une quantité homogene a une accéléradéin utilisant la durée de choc au
sens du HIC, que nous avons déja défini. L'expoessst donnée en équation (5).

Anc == [adt (5)

HIC THIC

ou Thc est la durée de choc au sens du HIC § 4.3). Les auteurs ont utilisés les
résultats de chocs sur cranes de sujets post-mdreswvaleurs permettant de calculer
le Ayic étaient relevées et une courbe de risque a @éetr®ar ailleurs, a I'aide d’'un

modele numérique simplifié de téte avec crane debte, ils ont montré une bonne

corrélation entre la déformation maximale de ladofanienne et la valeur dyyc.

Toujours avec le modele élément fini de téte préselans la suite de ce mémoire,
Baumgartner (2001) a également calculé I'énergterme de déformation des éléments

modélisant la boite cranienne, au cours de la stngetion de ces 23 cas d'accidents de
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piéton. Une limite de 2230 mJ a été obtenue poer probabilité de lésion de 50%. Cette
énergie de déformation correspond a une partiééderlyie cinétique transmise a la téte, le
reste étant emmagasiné par les autres segmentsvémags. Ce critere de Iésion, qui est
assez robuste d’'un point de vue statistique, ptéseralgré tout le désavantage d'étre
dépendant du modele élément fini de téte. Congidgméme variable mécanique, mais avec
un modele aux propriétés mécaniques Iégeremendreliffes, ne conduirait pas forcément au
méme critére. L'utilisation du critére nécessitar pilleurs, la modélisation de la surface

impactée ; cela peut constituer un frein a sorisatibn systématique. Un des objectifs de

cette thése est la comparaison de la capacitéctiredde différents criteres, dont celui-ci.

Tableau 9 Principales issues bibliographiques relates aux fractures du crane

(d’aprés Baumgartner et al, 2001)

Auteurs

Sujet d'étude

Protocole

expérimental

Limite proposée

Etudes sur I'énergie de déformation ou de rupturesdos de la téte
6 tétes de Energie minimale pour déformer le
Gurdjianet al. sujets Chute libre sur bloc crane :

(1958) anatomiques d'acier -osfrontal : 1.59Jaz2J
embaumés - 0s occipital : 0.91 J
55 tétes de Energie minimale pour causer une
Gurdjianet al. sujets Chute libre sur bloc  fracture linéaire du crane :
(1958) anatomiques d'acier - de 45.5J a 102 J suivant la zope
intacts pour les os craniens
Simulation de o o o
23 cas . Pic d’énergie interne de défoation
Baumgartner . traumatismes . . R
d’accidents . des éléments modeélisant le crang :
(2001) y craniens avec le
piéton . 2230 mJ
modele ULP
Etudes sur la force significative de rupture desds la téte
10 cranes de Force significative (minimale)
_ sujets Impacteur d'interaction os-impacteur pour
Melvin et al. _ o )
(1969) anatomiques cylindrique de obtenir une fracture :
frais et 5 surface 6.45 cm?| - os frontal : 4928 N (1032 N)
embaumeés) - 0s temporo-pariétal : 2464N
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(2016N)

Force significative (minimale)

d'interaction os-impacteur pour

12 tétes de Impacteurs obtenir une fracture linéaire de I'ps
Hodgsoret al. sujets cylindriques de frontal :
(1970) anatomiques surfaces 0.55 cm?| - de 4256 N a 7392 N avec le gra
intacts 1.96 cm? impacteur
-de 3196 N a 7750 N avec le pe
impacteur
11 crénes de
] _ Impacteur o
Nyquistet al. sujets o Force significative de rupture de |
_ cylindrique de
(1986) anatomiques nasal : 3000 N
) surface 5.07 cm?
frais
Tests d'impacts sur
Yogonandaret | 22 cranes dg deux types de |Force significatice de rupture de |
al. sujets volants de voitures zygomatique :

(1988 et 1989)

anatomiques

standards et

amortissants

- de 1500 N a 4604 N

Yogonandaret

al.

12 tétes de
sujets

anatomiques

Marteau
hémisphérique

d'impact de rayon

Forces significatives de fracture
(énergie correspondante) :
- de 4500 N (14.1 J) a 14100 N (6

(1994) ) J) suivant la zone pour les os
Intacts 48 mm .
craniens
R Impacteur circulair{ Force significatice de rupture des
31 tétes de y
_ de surface 5 cm? et temporo-pariétaux :
Allsop et al. sujets . ,
. impacteur - de 5000 N avec I'impacteur
(1991) anatomiques

frais

rectangulaire de

surface 52 cm2

circulaire a 12500 N avec

'impacteur rectangulaire
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Etudes sur l'accélération et la durée d'applicatiaiu chargement de rupture des os de la téte

_ Accélérations minimales appliquées
Chute libre sur

Tétes de sujel _|durant un certain temps pour obte
Evanset al. _ tableau de bord isg o
anatomiques . une fracture linéaire :
(1958) ) de voiture - Impact
intactes 337 g (11 ms), 344 g (4.8 ms), 55

en zone frontale
(9 ms), 724 g (3.3 ms)

Mises en .
. . Courbe de tolérance JHTC reliant
Onoet al. 63 singes |chargement directg o R
' o I'accélération moyenne de la téte
(1980) vivants ou indirectes du ) .
) durée du choc pour les os craniens
sujet

4.5 Lésions vasculaires

4.5.1 Introduction

Les lésions vasculaires prennent principalemenfiotene d’hématomes extra- et sous-
duraux, donc dus a la rupture de vaisseaux. Ceseatix peuvent également voir leur réle de
distribution sanguine altéré ce qui peut étre lasead’ischémies. Ces vaisseaux sont localisés
dans la zone comprise entre le cerveau et le c@eie zone, I'espace sous-arachnoidien
rempli du liquide céphalo-rachidien, permet un neuent relatif du cerveau par rapport au
crane, lors d’'une mise en acceélération de I'ensem®é mouvement relatif peut résulter en
une tension des veines en pont, ou bien en unefned du cerveau contre I'os cranien. Une
substantielle étude bibliographique a été réalisge Baumgartner (2001). Les lignes qui
suivent reprennent les grands points. Trois typappdoches peuvent étre adoptées, selon
I'échelle choisie. A I'échelle macroscopique, c’Estmouvement relatif entre le cerveau et le
crane qui sera étudié ; a I'échelle microscopidiatention se portera directement sur les
veines en pont individualisées ; enfin, une écheafitermédiaire pourra étre choisie,

permettant de considérer les contraintes et détonsa

4.5.2 Etude du mouvement relatif a I'échelle macroscopige

Il est en effet possible de considérer un déplaotrde masse du cerveau. Une des
premieres mises en évidence de ce mouvement relété faite par Pruderz al. (1946) qui
remarquent notamment l'influence de la directiormgbact : le mouvement relatif est plus

important lors d'impacts frontaux ou occipitaux gpeur des impacts latéraux au cours
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desquels le mouvement relatif cerveau/crane e#lipar la faux. Bien plus tard, Trosseille
(1992) vient compléter ces observations en rematqo@e, du fait de considérations
anatomiques, les veines en pont ont une meilletgdigposition a rompre lors d’un choc
occipital que frontal.

Le mouvement relatif cerveau/crane est égalemeniésous forme d’analyse modale par
Stalnakeret al. (1971) en proposant plusieurs modeles a parametalsés dépendant de la
direction d’impact. Leurs travaux aboutissent (Salkr et al. 1997) au critere TEC
(Translational Energy Criterionqui calcule, pour chacun de ces modeles, le ragndre le
déplacement relatif des deux masses d’'une pagsatiinensions du cerveau dans la direction
de limpact d’'autre part. Willingeet al. (1990) concrétisent cette approche en mettant en
évidence, dans le domaine fréquentiel, ce décoapllkg observent, autour de 100Hz, un
décrochement d’'une masse de 1,4 Kg qui s’avérecétle du cerveau. Il réalise par la suite
(1993) un premier modele physique bi-masse capdblereproduire le phénomene de
découplage. Le modéle est amélioré par Guimbef@98) a partir d’'une téte de mannequin
mono-masseHybrid 1ll. Celle-ci permet de reproduire le découplage liréair angulaire,
dans les directions sagittales et coronales.

D’autres observations dans le domaine temporeinviaassi a observer ce mouvement
relatif. Al-Bsharat (1999) propose un dispositipéximental utilisant des marqueurs opaques
aux rayons X mais de densité neutre, permettast dene pas interférer (du fait également
de leur petite taille) avec le mouvement d’ensemBks marqueurs sont disposés sur le crane
et sur le cerveau de tétes pressurisées de sopisnaques. Ces dernieres sont impactées (4
m/s ce qui est faible) en zone occipitale. Un démtzent relatif maximum de 3,5 mm est
observé. Ces travaux sont a l'origine de modifaraiapportées au modele éléments finis de

téte de la WSU qui sera présenté plus loin.

4.5.3 Travaux réalisés directement sur les veines en pont

Ces travaux visent a tester les limites de rupdiinectement sur des veines en pont réelles.
Lévenhielm (1974) est le premier & étudier le tdexdéformation nécessaire a la rupture de
veines en pont parasagittales chez I'homme. lige&?2 tests de tractions. Mais il ne contrble
pas (et le reconnait lui-méme) I'éventuel glisseimanniveau des mords. Le¢ al. (1989)
réalisent une étude analogue sur 129 veines en gagittales prélevées sur 8 sujets
anatomiques frais, en préservant leur connexiommleluet cérébrale. La circonférence, la
longueur et I'épaisseur de parois de chaque veihenesurée. lls découvrent une relation

affine entre I'épaisseur et la circonférence. Desdst de traction dynamique a différents taux
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de déformation sont réalisés et une caméra radaqt de détecter un éventuel glissement.
Le taux de déformation s’avére ne pas avoir d'erice sur la valeur de déformation a la
rupture. Une valeur d’environ 1.51 est trouvée paupage de taux de déformation allant de
0.1s'a2005.

Boock et al. (1989) cherchent également un critére de |ésiorr pouvaisseau isolé.
Cependant, ils ne s’intéressent pas a la rupturaiseau, mais a la variation du flux sanguin
induite par une élongation dynamique du vaisseas.\@riations du flux sanguin peuvent en
effet provoquer une ischémie dans certaines zomeasilicu intracranien. Ce ne sont pas des
Iésions proprement dites puisque ni la structurde mdle fonctionnel du vaisseau ne sont
irréversiblement altérés ; cela constitue en relvandes circonstances aggravantes pour
d’autres lésions vasculaires ou neurologiques.viagsseaux sanguins frais utilisés par Boock
et al.sont prélevés sur des rats et maintenus dans wrt@a@hysiologique. Force appliquée
aux deux bouts, longueur d’étirement et surfacéademiére du vaisseau sont mesurés en
temps réels pour un chargement a taux de déformdtie (24 §) et & différentes
déformations maximales (mais toujours en dessoudaddéformation de rupture). La
diminution moyenne du diamétre du vaisseau esDée dt ce pendant pres de deux minutes,
ce qui correspond a une diminution de pres de 40%ud sanguin a pression constante, ou a
une augmentation de pression de 40% a flux constant

Ainsi, ces expériences sur vaisseaux sanguinssisoiemontré que pendant un choc, deux
types de mécanismes pouvaient conduire a des $diorigine vasculaire :

— Le mécanisme de rupture directe du vaisseau

— Une ischémie due a un rétrécissement du diametvaidseau allongé.

A partir de ces travaux réalisés directement ssrvigines en pont, des chercheurs ont
tenté d’exploiter ces résultats pour les explostaus la forme de criteres calculés a partir de
modeles par éléments finis.

Le modele par éléments finis de téte disponiblesdarogiciel SIMon $imulated Injury
Monitor), décrit notamment dans la littérature par Tackit®at al. (2003), est présenté en
détails au paragraphe 5.3.3. Il modélise non paesoes veines en pont mais 14 paires de
nceuds, dans la direction parasagittale. lls s@uodés en regard I'un de l'autre, I'un sur le
cerveau, l'autre sur le crane. Situés a une distanau repos, la distanceentre les deux
nceuds de chaque paire est enregistrée au couesngs.tLe critére de rupture d’'une veine en
pont, appelé RMDM Relative Motion Damage Meas)rest alors basé sur la déformation

donnée par I'équation (6).
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£=In( 750) (6)

La valeur seuilgy est toutefois pondérée en fonction tdux de déformatiorié = de dt)

selon I'équation (7) :
£,(£) =0.0608x £* —0.4414x £ +0.9872 @)

Cette équation est déterminée a partir des tedt$wlnhielm (1974) décrits plus haut. Les
auteurs décident par ailleurs de rabaisser de 88%udleurs seuily selon I'hypothése qu&
vivo, la rupture des veines en pont est plus aiséesiAtour chaque veine, le RMDM est

donné par I'équation (8) :

RMDM =( £ j 8)

La limite de tolérance est alors RMQM 1.

D’autres modeles simulent les veines en pont, cormehd de I'Université de Stockhom,
développé par Kleiveret al. (2001). Ces derniers étudient notamment linfluernagr le
comportement mécanique global, de I'épaisseur elgpéice sous-arachnoidien. Elle influe
naturellement sur la sollicitation des veines entpMais aucune limite de tolérance n’est

fournie a leur propos.

4.5.4 Etude du comportement en contrainte ou en déformadin

Ce type d'étude se situe a une échelle a chevad ¢8thelle du vaisseau sanguin et
I'échelle macroscopique ou le cerveau par rapporci@ne était supposé se déplacer en
masse. Ici, ce sont les contraintes et les défoonmsmte la matiére cérébrale, ou bien de celle
contenue dans l'espace entre le cerveau et le cgamsont étudiées. La pression a souvent
été utilisée car facilement mesurable. La mesure diformations et des contraintes de
cisaillement, en revanche, nécessite I'applicatgur, le matériau étudié, de grilles dont la
déformation est suivie au moyen de caméras rapidegechnique est évidemment plus
récente et ne permet pas le suivi 3D de ces catgmiet déformations. L’apparition des
modeles par éléments finis a facilité, par un moglétourné, la mesure de ces variables

intracraniennes.
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45.4.1 Mesure des déformations

Dans une premiére série de tests, Thibaiudtl. (1990) soumettent des tétes de primates a
des accélérations tangentielles. lls notent unendocorrélation entre I'accélération
tangentielle imposée a la téte et la diminutiortadix d’Adénosine Tri Phosphate (ATP). Ce
taux témoigne de I'importance du flux sanguin etlisainution révele la présence d’ischémie.
Une deuxieme série d’expériences réalisées enlglaraltilise un modele physique de téte
rempli d’'un gel dont les propriétés mécaniques smmiposées étre celles du cerveau. Une
grille, permettant la mesure les déformations g@cme caméra rapide, est appliquée sur le
gel. Le modéle est soumis aux mémes accélératamentielles que les tétes de primates.
Les auteurs superposent alors la carte des tauXRl'Avec la carte des déformations
principales maximales. Une bonne corrélation (eotrélation) spatiale est observée.

Bradshawet al. (2001) réalisent le méme type de modéle mais ¢eiteci pour une téte
humaine. Ce modéle physique 2D est également mumedcouche de paraffine pour
modéliser I'espace sous-arachnoidien, permettast an glissement entre le gel représentant
le cerveau et le crane. Les auteurs administrerdigpositif une accélération angulaire de
7800 rad/$durant 5 ms. Ils notent que la déformation dedeaffine est plus importante de
15% dans la zone de contrecoup que dans celle W@ dans la phase d’accélération. Ce
modele permet d’établir une échelle de risque abal lésion vasculaire en fonction de
I'asservissement.

Depuis l'apparition des modéles par éléments finigtude des déformations
intracraniennes est facilitée et affinée. Schregex. (1997), réalisent une série d’expérience
in vivo sur des tétes de rats ayant subit une craniotdiei@xercent toute une gamme de
chargements, directement sur la matiére cervicalgs la forme de pressions de valeurs et de
durée d’application variables. La rupture des 8% sanguins est analysée pour chaque
cerveau testé. Un modele par éléments finis détiade rat est réalisé en paralléle et est
soumis a la méme gamme de sollicitations. Les vslemaximales de 4 variables
meécaniques sont calculées : la déformation logarghe principale, la contrainte principale,
la densité d’énergie et la contrainte de Von Midesdéformation logarithmique principale
s’avére étre la variable la mieux corrélée aveddsmns relevées sur les cas réels. Le seulil
correspondant a une probabilité de lIésion de 50%wvedué a 0,188 + -0,0324.

Baumgartner (2001), en utilisant le modele par él@nfinis de la téte qui est présenté et
utilisé dans ce mémoire, propose, lui, de consid@rezaleur maximale prise par I'énergie
interne de déformation de la couche d’éléments Iiszad le liqguide céphalo-rachidien. Au
moyen de la reconstruction de 66 cas d’'accideris (qui seront également présentés dans la
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suite de ce mémoire) et pour lesquels un certambme d’hématomes extra- et sous-duraux
ont été relevés, il montre une bonne corrélatiomeecette variable et les Iésions. Il obtient

une valeur de 5440 mJ comme variable seuil.

4.5.4.2 Mesure des contraintes normales et de cisaillement

Kenneret al. (1973) montrent, a I'aide de deux modéles physiqummstitués d’'une sphere
en aluminium puis en plastique remplies d’eaufllience de la déformation du crane sur le
niveau de pression intra-cérébrale.

Nahumet al. (1977) quant a eux, montrent, au moyen de plusiptises de pression sur
sujets anatomiques impactés, que les tous les gecpression apparaissent de facon
synchronisée. Il démontre ainsi que I'évolutionlag@ression, au moment du choc, n’est pas
due a des phénomenes de propagation d'onde maigéimatigue méme de la téte.

Ces résultats sont confirmés par Turqueeral. (1977) a l'aide d’un modéle physique
sphérique constitué d’'une coque percée d’'un traomienant une deuxiéme sphere pleine. Le
trou a un role de régulation de pression.

Ward et al. (1980) sont les premiers a utiliser un modéle @kments finis pour
reconstruire des chocs réels afin d’étudier lesgioms intracérébrales. lls disposent de tests
d'impacts sur des sujets anatomiques, sur des détesnge, ainsi que des cas d’accidents
réels subis par des pilotes d’avion casqués. lstsrgé sont essentiellement de type vasculaire
suivies d’hémorragies. lls reconstruisent les trasicraniens correspondants a 'aide de deux
modéles par éléments finis, I'un de la téte humdinatre de la téte de singe. lls montrent
gue les zones ou la pression atteint des valeussmmakes coincident avec les zones de
contusion. lls notent également une corrélationeramplitude de ces pics de pression avec
la gravité des contusions. lls obtiennent alorsxdenites de tolérance a la pression :

— Une pression de 189 KPa pour les contusions moslérée

— Une pression de 230 KPa pour les contusions séveres

Enfin, des tentatives a I'aide de modeles par ésninis, pour expliquer le mécanisme
de contusion en terme de contraintes de cisaillgnoen été réalisées par Cktal. (1993)
d’'une part et par Uenet al.(1996) d’autre part. Si une corrélation entre pies de contrainte
de cisaillement et les contusions semble étre plesstes tentatives n’ont en tout cas pas

conduit a ce jour a de réelles limites de tolérance
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4.6 Lésions axonales diffuses

4.6.1 Introduction

Les lésions neurologiques sont assez difficilesakaatériser. Elles peuvent s’étudier a
plusieurs niveaux. Au niveau clinique, elles saldisent par des pertes de conscience. La
durée de celles-ci serait directement liée a lébendes Iésions, dans I'encéphale. Au niveau
cellulaire, ces lésions se présentent comme dédlesxinerveuses dont les axones ont été
altérés, voir rompus. lls peuvent avoir pris lanfercaractéristique de boules de rétractions
(cf. figure 24, page 50). Mais, selon l'endroit ou Esibn survient, les conséquences
physiopathologiques peuvent étre bien différertese autre échelle s'impose donc : celle de
I'aire fonctionnelle.

Dés lors, une question se pose : les mécanismes tigpe de Iésion sont-ils identiques
dans toute I'épaisseur de I'encéphale ? En eftaicé€phale n’est pas un matériau homogéne.
Les neurones n'ont pas la méme densité, partogerfains endroits, la matiére cérébrale est
constituée avant tout de corps cellulaires, aifleirs’agit principalement d’axones. A cela
s’ajoutent les cellules autres que nerveuses cédlsles gliales, dont on ne connait, sans
doute, pas toutes les différentiations possiblamidntation des axones, enfin, est importante.
Comme nous l'avons vu, dans la matiére blanche’alsangent en faisceaux paralléles ; de
cela aussi, il faudra tenir compte.

Néanmoins, comme les lésions vasculaires qui étaieaes a la rupture d’'un vaisseau
sanguin, les lésions neurologiques sont conséautivda destruction d’'une cellule bien
définie : le neurone. Ici aussi, et peut-étre eaaiavantage que pour les autres Iésions, la
recherche des mécanismes peut se faire a plusemlmslles. Nous verrons, ainsi, que
'accélération globale de la téte peut avoir été&sgprcomme variable d’étude, alors que
d’autres recherches examinaient le comportement ndurone seul, voir méme le

comportement intracellulaire.

4.6.1.1 Comportement global de la téte

Les travaux sur le comportement global de la t&e pas attendu la définition claire, sous
laquelle on la connait, des Iésions neurologiquacérébrales. Avant la fin des années
soixante-dix (apparition de la notion de lésionrede diffuse), on se contente de parler de
commotion cérébrale. Holbourn (1943) suggére, gample, que les tissus cérébraux sont
plus enclins a rompre sous l'effet de I'accélénatiagulaire, que linéaire. Cette hypothése

repose sur le fait que le cerveau est relativermeadmpressible, alors que son module de

79



cisaillement est plutét faible. Pour confirmer degpotheses, Ommayat al. (1966) ont
soumis 12 singes a des mouvements de ¢gp@ de foueta l'aide d'un chariot brusquement
décéléré. Dans certains des cas, les auteurs swgyriout mouvement angulaire de la téte du
singe au moyen d'un collier de contention. Les oMag®ns clinigues montrent que
'apparition des commotions cérébrales est rédoitsque la téte du singe ne subit pas
d'accélération angulaire. Plus tard, Gennagtlial. (1972), confirment ces hypothéses avec
des tests sur 25 singes. Le méme systeme de clagétéré est utilisé. Un groupe de 12
singes ne subit que des accélérations linéaieegrd’, de 13 singes, des acceélérations linéaires
et angulaires. Pour les deux groupes, la compodedaire de l'accélération, ainsi que la
durée d'application du chargement inertiel, soahiidjues. Les investigations pathologiques,
qui se limitent a un examen macroscopique des g@désions, montrent que les singes ayant
subit les deux types d'accélération sont, globatemelus Iésés. Si des lésions de type
hématome, ou contusion, se retrouvent dans les giewypes, les commotions cérébrales, en
revanche, n'apparaissent que dans le groupe degessiayant subit des accélérations
angulaires.

Une autre constatation importante découle de s tealors que I'apparition des Iésions
de types vasculaires est assez aléatoire, lengsieurologiques diffuses apparaissent, pour
un certain niveau de chargement, de facon const&#ei est d'un bon augure pour la
recherche de limites de tolérance vis-a-vis deg/jge tle Iésion.

Dans ces années la, apparait alors la théeriripétede la sévérité croissante des Iésions
cérébrales, qui est fonction de la violence depéint. Parmi les auteurs adeptes de cette
théorie, citons Ommayet al. (1966, 1967, 1969, 1971). lIs affirment qu'uneraagtation du
niveau d'accélération angulaire de la téte, gétesedéformations de la matiére cérébrale, qui
s'étendent de plus en plus vers les zones profalebsncéphale. Cela cause ainsi des lésions
de plus en plus sérieuses, par I'étendue de t&gbml touché, mais également car les zones
les plus profondes sont aussi les plus vitales.

Gennarelliet al. (1982) étudient, quant a eux, l'influence de leedtion d'impact. lls
réalisent des tests sur une centaine de primat@stg, anesthésiés. Les animaux, dont le
corps est maintenu, subissent des impacts au noeda téte. Le bilan lésionnel est par la
suite obtenu au moyen d'un examen histopathologiee auteurs relévent, eux aussi,
I'importance de la composante angulaire. lls coestapar ailleurs, que les impacts dans le
plan sagittal ne provoquent pas de coma de pl&hdees sollicitations angulaires, obliques,
génerent des Iésions guére plus graves. Les |éaimales sont, en revanche, beaucoup plus

fréequentes avec des impacts latéraux, dans lecplamal. A partir de I'ensemble des résultats
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de cette étude, indépendamment des directions Itleitabon, les auteurs proposent une
limite de tolérance des tissus cérébraux a la camomaérébrale. Cette limite s'exprime en
termes d'accélération angulaire maximale et dextran maximale de vitesse angulaire. Pour
ce faire, les mesures faites sur primates sontagalites a I'homme par analyse
dimensionnelle. lls obtiennent le graphique présemnt figure 32, ou les limites de tolérances
apparaissent :

— 15000 rad/s? pour I'accélération angulaire maximale

— 150 rad/s pour la variation maximale de vitesseaikaigp.
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Figure 32 Accélérations angulaires et variation devitesse maximales pour
’'homme, extrapolées a partir des résultats obtenussur I'ensemble
des primates testés (Gennarelit al. 1982)

Ces travaux sur sujets animaux permettent une smaltaillée des lésions, a l'aide
d'examens histopathologiques. Notons, pour l'anecd'a la suite de ces expériences et des
violentes protestations des sociétés de proteckznanimaux, le laboratoire de I'Université
de Pennsylvanie, a Philadelphie, dans lequel titaitdliéquipe du Docteur T. Gennarelli, se
vit privé de financement en 1985. En France, |'érpéntation de ce type sur des primates est
interdite mais elle peut se faire sur d'autressygianimaux, tels que les rats. Par ailleurs, les
résultats sur animaux doivent étre extrapolés @ adaptés a 'hnomme. De nombreuses
études ont étudié la validité de résultats extegpa I'homme, & partir d'expérimentations

animales.
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Les expérimentationis vivo possibles, sur I'homme, sont trés limitées. L'dlaton de la
courbe de la Wayne State, présentée au paragraphs'dst par exemple faite au moyen,
notamment, de résultats issus de volontaires.dssris que subissaient ces derniers, quoique
bénignes, sont largement supérieures a ce quiuesliguement toléré, aujourdhui. Et
pourtant, les résultats issus de téstgivo sont indispensables pour une bonne validation des
criteres.

Beaucoup plus acceptable sur le plan éthique, uUtenative est la reconstruction
d'accidents réels. Newmaat al. (1999, 2000), par exemple, ont utilisé les réssltie la
reconstruction de chocs de footballeurs américdinss de confrontations sportives, il est
courant que les joueurs, a la suite d'un choca@tére téte, soient victimes de commotions
cérébrales |égéres. L'étude de Newratal. (1999, 2000) porte ainsi sur 12 chocs de ce type,
impliquant donc 24 joueurs, qui ont été filmés, gart les matchs, au moyen d'un dispositif
spécial de caméras. Le diagnostic de lésion est fiasla durée d'amnésie post-traumatique,
technique qui a été décrite au paragraphe 3.3g& pé. Une reconstruction expérimentale de
la cinématique, a l'aide de deux tétes de mannsqiéntypeHybrid Il casquées, a alors
fourni les accélérations linéaires et angulairesurges au centre de gravité. A l'aide de ces
données, l'objectif de Newma al. est de mettre au point un nouveau critere deriédsasé
sur les accélérations linéaires, mais aussi angslaDutre le calcul, pour chaque cas, des
criteres antérieurs présentés pages 68-69: le I6&IIC et le GAMBIT, une fonction basée
sur la puissance mécanique de l'impact est utiliBaptisée HIP Head Impact Powey son
expression est donnée est donnée par I'équation (9)

C, axjaxdt C, axjaxdt
HIP=|C, || a,[a,dt|+| C; |+| a,[a,dt
G |aq, J' a,dt| \Ce azjazdt

Contributionlinéaire Contribution angulaire

(9)

Les termes , a, eta, sont les accelérations linéaires [m/s?] exprindass chacun des
trois axes du repéere choisiy, ay et a, [rad/s?] les accélérations angulaires autour derogs
mémes axes. Les coefficients, quant a eux, permettent de normaliser chacune des
directions. Initialement affectés des valeurs disepour chacune des directions, ces
coefficients, comme le proposent les auteurs, pgemt étre ajustés afin de privilégier
certains axes, le long desquels les lésions apraesit plus fréquemment. Mais, dans
Newmanet al. (2000), seuls les coefficients correspondants iaexties sont donneés et

reproduits dans le tableau 10.
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Tableau 10 Inerties prises comme coefficients de pdération du HIP

utilisés par Newmanet al. (2000)

C: C, Cs Cy Cs Ce
[kg] [kg] [kg] [N.m.s?] [N.m.s?] [N.m.s?]
4.5 4.5 4.5 0.016 0.024 0.022

Ainsi, Newmanet al. (2000) calculent le GSI, le HIC, le GAMBIT et leHa partir des
champs d'accélération mesurés sur les 24 tétesadeaquin. lls réalisent alors, pour chacune
des variables, une régression logistique afin Olétales courbes de risque. Ceci permet
d'estimer la capacité de chacun de ces criteregdir@ les lésions relevées sur les joueurs.
Les limites correspondant a une probabilité deotesie 50% sont exprimées pour le HIC et
diverses formes de HIP dans le tableau 11. yHE3t le maximum de la fonction décrite par
I'équation (9) ; "HIR non A-P" est celui de la méme fonction, mais eppsimant les
accélérations correspondant a la direction antéstépieure dans le plan sagittél (et Cs
nuls) ; enfin, "HIP linéaire" ne considere pas tesnes angulaireCq, Cs et Cs nuls). La
qualité de la prédiction est évaluée a l'aide dexdestimateurs statistiques : la "p-value" et "-
2LLR", contraction de— Log Likelihood Ratip qui évalue la robustesse du modele en
guantifiant dans quelle mesure, le fait d’ajoutee wariable indépendante a I'échantillon
courant, change les résultats. Plus cette varediléaible, meilleure est la prédiction. La "p-
value" est également un estimateur statistique dmet faible valeur indique une bonne
gualité de régression. En général, a partir de 35;0a régression est considérée comme
correcte. Nous verrons plus en détail, dans laestit mémoire, quelques techniques de
régression logistique. Elles sont en effet trekségs en biomécaniques. Ainsi, le HIP donne
de meilleurs résultats que le HIC. Les résultats smcore meilleurs lorsque I'accélération
dans la direction frontale est supprimée. Celaespond aux constatations faites par
Gennarelliet al. (1982), qui remarquaient la plus grande senshiiis-a-vis des commotions
cérébrales, pour les chocs latéraux. Donner plysodis aux accélérations latérales, améliore

ainsi la capacité prédictive du HIP.
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Tableau 11 Inerties prises comme coefficients de pdération du HIP

utilisés par Newmanet al. (2000)

HIP 1, HIP 1,
HIP o HIC
non A-P linéaire
Limite pour un
risque de lésion 12.8 kW 9.6 kW 11.0 kW 240
de 50%
p-value 0.008 0.014 0.043 0.020
-2LLR 14.83 11.18 16.32 19.35

4.6.1.2 Etudes réalisées a I'échelle axonale

Divers travaux ont été réalisés a I'échelle de diex Citons, par exemple, ceux de
Thibault et al. (1990) ou ceux de Saatmat al. (1990), réalisés respectivement sur des
axones de calamar géant et sur le nerf sciatigugateuilles. Thibaulet al. (1990) étudient
I'évolution du potentiel de membrane en fonction’d®ngation de I'axone. lls obtiennent la

courbe présentée par la figure 33.

Variation du potentiel de membrane [%]

100
80 -
60 ~
40 -

4
20 - -

T
1.0 1.1 1.2 1.3

Elongation de I'axone

Figure 33 Evolution du potentiel de membrane en fartion de I'élongation de
I'axone (Thibault et al, 1990)

De plus, alors que pour des élongations faiblespdéentiel de membrane revient
rapidement a son état normal (rétablissant aingble fonctionnel de I'axone), pour des
élongations plus importantes, le potentiel n'est patabli et il en résulte un déficit
fonctionnel. La figure 34 donne le temps de réssgiment du potentiel d’action initial, pour

diverses élongations préalablede I'axone.
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Figure 34 Rétablissement du potentiel de membranepeés avoir subi diverses
élongations A de I'axone. PourA>12%, le rétablissement n’est pas
total et au dessus de 15%, la dépolarisation est réversible
(Thibault et al, 1990)

Les auteurs montrent que, par ailleurs, le défaitctionnel de I'axone survient avant le
déficit structurel. Ils rappellent, & cette occasile role des ions Gaqui interviennent dans
la régulation de la perméabilité ionique de la memb. Cette perméabilité joue un réle
fondamental, aussi bien pour maintenir le potemtéemembrane a son niveau de repos, que
pour permettre la propagation du potentiel d’actbde plus, les ions Gaen s'infiltrant dans
le milieu intracellulaire, sont également respoiesmlde |'activation d’enzymes sensées
activer des neuromédiateurs mais qui, a concemtra@inormale et via des mécanismes
métaboliques, peuvent irréversiblement endommaaeore. Cette infiltration des ions €a
serait facilitée par des points de faiblesse aeanivdes nceuds de Ranvier, la ou la myéline
est absente. Par un mécanisme ditmixhanoporationil se produirait un phénomene de
défect transitoire de la membrane cellulaire, cqneéce de la déformation mécanique.
Genarelli et al. (1993) ont notamment étudié ce phénomeéne. C'ede dweche qui
permettrait I'infiltration des ions calcium. La amentration [C&]] est, de ce fait, un indicateur
des éventuels déficits fonctionnels de I'axonefigare 35 montre que pour des déformations
méme faibles (7%), la concentration f{Jane regagne que difficilement sa valeur initiale e
que, au dessus de 12%, elle croit sans limiteyisadt I'incapacité de la membrane a réguler
les concentrations ioniques. Ainsi, au dessus @env10% de déformation, apparait un

déficit fonctionnel sans que n'apparaisse systéuatnent de déficit structurel.
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Figure 35 Evolution de la concentration [CA'] aprés diverses élongations
imposées a un axone de calamar géant. (Thibawdt al, 1990)

Le méme type d’expérience est réalisé par Saathah (1990) sur le nerf sciatique de
grenouilles. Ce nerf contient 8 a 12 axones etmésnes résultats sont obtenus. D’autres
expériences sur le nerf optique du cochon d’Indelisées par Baiet al. (1996, 1998)
montrent, la encore, que le déficit fonctionnel veemt avant le déficit structurel. lls
découvrent également que les perturbations dexwetea initialement ondulé, apparaissent
dés son dépliement, donc avant méme que son étitepreprement dit, ne débute.

Plus récemment, des études a I'échelle intracekutat également été réalisées. Elles ont
montré que lors d'un choc trop faible pour romfaedne, mais provoquant des modifications
du flux axoplasmique (permis par l'alignement desirofilaments), il peut se produire un
gonflement puis un cedéme progressif de I'axonawtbout d'une durée de 12 & 48h, sa
rupture (axotomie secondaire). Sur ce sujet, onéfrera aux travaux de BeSenskial.
(1992), Povlishocket al. (1995), Sahuquillcet al. (2002) et, plus récemment, Bu&t al.
(2005). Ces modifications de flux axoplasmique isetadues & l'infiltration des ions €a
qui, en activant les enzymes évoquées plus hatdjes¢ a I'origine d’'une perte de cet
alignement des neurofilaments. Cependant, d’apmsadbnet al. (2002), cette explication
serait controversée, car le ralentissement du #Huenal et la perte d’alignement des
neurofilaments seraient deux phénomenes concomitaais d’origine différente.

Ainsi, ces études réalisées a I'échelle cellulaingt permit de mettre en évidence ce
déphasage dans l'apparition des déficits fonctitnee structurels. Cependant, elles n'ont
caractérisé l'appariation de ces déficits, que paurtype de chargement particulier : une
élongation dans la direction de 'axone. Qu’enikde la vulnérabilité de ces axones, pour

des déformations ayant lieu dans d’autres direstin
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Par ailleurs, ces études, en isolant les axonetemeent pas compte des cellules gliales
avoisinantes. Outre le réle structurel évident de cellules (oligodendrocytes) et leur réle
d’apport nutritif aux neurones (astrocytes), deslés récentes ont montré qu’elles ont un role
de communication, qui semble pouvoir étre indépenhdas neurones. De ce point de vue, ces
études a I'échelle axonale sont certes indispeasabiais sans doute insuffisantes, pour une

caractérisation du mécanisme lIésionnel global aedtiere cérébrale.

4.6.1.3 Etude du comportement en contraintes et déformatios

Ainsi, I'étude des sollicitations mécaniques, néa@gs a I'apparition des Iésions axonales
diffuses a, pour l'instant, était réalisée a I'dtshglobale de la téte, puis a I'échelle axonale.
L’'une n’est pas assez spécifique au mécanismesdmléxonale diffuse, I'autre, au contraire,
trop spécifique a I'axone étudié. Une échelle imkliaire est nécessaire. Elle doit permette,
d’une part, de décrire la déformation des cellidestifiees comme responsables de la Iésion
axonale diffuse (les neurones) et, d’autre paegnglober suffisamment de ces cellules pour
traduire ce caractere diffus.

A cette échelle, c’est la déformation de la matieéeébrale qui doit étre mesurée.
Contrairement a la mesure de I'accélération glodalda téte ou de I'’élongation d’'un axone
individualis€, la mesure de la déformation d’uni@uilcontinu et mou comme le cerveau est,
expérimentalement, tres difficile. Les mesuresiguates directement sur la matiére cérébrale
sont, méme aujourd’hui, quasiment impossibles. IHanc fallu utiliser un biais. Une
méthodologie apparait dans les travaux de Margatiesl. (1989, 1990). Elle utilise une
combinaison de modéeles physiques et analytiques :

— Les expériences sur animaux issues des travauedar@liet al. (1982) sont utilisées

pour déterminer les niveaux de chargement nécessaifapparition de Iésion

- Un modeéle physique utilisant un gel aux proprigtécaniques proches de celle du

cerveau est par ailleurs construit. Une grille diest déformations sont mesurées a
I'aide de caméras rapides est appliquée.

— Les déformations de la grille mesurées permettalttrs, de valider un modéle

analytique.

C’est cette méthodologie qui est utilisée, depdéss la plupart des études : les champs de
déformation de la matiére cérébrale soumise a angeiment mécanique, sont estimés par le
biais de ces modeles analytiques. Depuis, les rasdahalytiques se sont complexifiés,
notamment avec l'arrivée des modeles par élémaniss (Ef. section suivante). Deés lors, les

études qui ont suivi ont eu deux objectifs :
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— Améliorer la modélisation du comportement mécanideela téte. La précision et
gualité des modéles éléments finis ont été comdites, d’une part, par I'évolution
des capacités de calcul des ordinateurs et, d'qare par I'acces progressif a de
nouvelles données expérimentales de validation.

— Exploiter au mieux les tenseurs de contrainte etdeudéformation calculés. C’est
I'objet des lignes qui suivent.

Nous l'avons vu, des les travaux de Margubésl. (1989, 1990), la corrélation entre les
valeurs de déformations estimées, et la présendésams sur les animaux est observée. Or,
classiquement, ce sont les déformations principglésont considérées, c'est-a-dire, selon la
direction pour laguelle la déformation de I'élémeahsidéré est la plus importante.

Trés vite, pourtant, I'orientation privilégiée desones selon les zones du cerveau, a
poussé les auteurs a en tenir compte. Mendis (L@32dduit, par exemple, les essais sur
babouins de Genarelit al. (1982), a I'aide d’'un modéle par éléments finiditnensionnel.
Assez simple, le modéle comporte 1200 élémentaidre modélise la faux et la tente du
cervelet. Il est validé vis-a-vis des tests expéntaux de Marguliest al. (1989, 1990). Ces
travaux s’intéressent a l'influence de l'orientatides axones, pour les zones fréquemment
sujettes aux lésions axonales diffuses : le coglieux et les pédoncules cérébelleux (ponts
de substance blanche qui relient le cervelet anctogrébral). Dans les deux cas, les axones
sont fortement orientés et il propose donc d’étydien pas la déformation principale, mais la
déformation projetée dans cette direction d’origata Dans les trois cas qu'il explore, la
déformation projetée sous cette forme semble miearxélée a I'apparition de lésions
axonales diffuses, qu’'avec la déformation prin@pehssique. Les travaux de Mearst\al.
(1994) étendent cette approche a I'étude de 7 zdeeserveaux de porc. Les résultats
prouvent, la encore, que la présence d’'une forferihétion principale est toujours observée
lorsqu’il y a lésion axonale diffuse, mais que Vamnse n’est pas systématique. La déformation
orientée conduit, elle, a une meilleure corrélatidojourd’hui, des cartes d’orientation des
axones trés précises sont disponibles et doivantgioaffiner encore cette approche.

Dans le logiciel SIMon (Takhountst al, 2003), dont nous reparlerons, une approche
intéressante est proposée pour exploiter au miemsdmble du champ de déformations
calculées, au cours du temps, par le modéle élénfierg de téte humaine. Il s’agit du CSDM
(pourCumulative Strain Damage Measyigui calcule le pourcentage de cerveau ayant,subit
au cours de la simulation, une déformation prineigaipérieure au seuip. Ce seuil est fixé
empiriquement a l'aide de divers résultats expémtangx réalisés sur animaux par Aleelal.
(1978), Stalnakeret al. (1977), Nusholtzet al. (1984), Meaneyet al. (1993) ainsi que
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Genarelliet al. (1982). L'idée est intéressante, mais nous verdams ce mémoire, que cette
méthode ne permet pas une bonne description desdéfeut-étre est-ce di a un mauvais
choix de &. Peut-étre, aussi, est-il illusoire de choisir sgul seuil pour tout le cerveau,
compte tenu de son hétérogénéité. Par ailleuranddéle SIMon étant volontairement
simplifié afin de réduire au maximum les calculs, domportement meécanique simulé
comporte forcément des erreurs.

Une autre étude visant a choisir la meilleure exation possible des tenseurs de
contrainte et/ou déformation est proposée par Asmhe(2000). Il réalise des impacts latéraux
sur la téte de moutons vivants. Les lésions axsndiffuses résultantes sont cartographiées
grace a la détection dgsamyloides sur 12 zones du cerveau. Le pourcekagerface lésée
de chaque zone est reporté (et noté SAIS), airsilgypourcentage total de zone lésée. Un

modele par éléments finis de la téte de moutontédste.
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Figure 36 Zones de cerveau considérées par Anders(2000)

Pour chaque zone, la valeur maximale atteintechacune des variables suivantes est
calculée :

— Déformation logarithme principale

— Contrainte de Von Mises

— Contrainte principale

- Pression
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- Densité d’énergie interne
Grace aux données dont il dispose, Anderson p@si aorréler une variable locale, a la
survenue locale d’'une lésion. En d’autres termesy ghaque téte de mouton, 12 couples,
associant le SAIS a la variable mécanique considésdnt disponibles pour I'étude
statistique. Celle-ci montre, ainsi, que la défararalogarithmique principale ainsi que la
contrainte de Von Mises sont les deux meilleuresaktes. L'influence de la fracture du
crane sur les contraintes et déformations calcudéeégalement étudiée, en considérant tour a
tour, soit tous les cas, soit seuls ceux n'ayastdefracture. Le tableau 12 donne les limites

de tolérance ainsi obtenues.

Tableau 12 Limites de tolérance obtenues par Andens (2000)
Cas sans fracture |Cas avec et sans fracture
Probahilités de lésion— | 25%  50% 75% 25%  50%  T5%
Contraintes de Von Misses (KPa)
SAIS=0% 21 26 33 - - 22
SAIS=10% 27 38 40 - 3l 52
SAIS=20% | 38 48 50 31 52 75
Déformation logarithmique principale
SAIS=0% 0.13 0,18 0,23 - - 0,19
SAIS=10% | 0,19 0,23 0,28 - 0,2 0,39
SAIS=20% | 0.27 - - 0.19 0,37 0,56

Kanget al. (1997), puis Baumgartner (2001) proposent, eusialagscontrainte au sens de
Von Mises, comme variable mécanique candidatepaddiction de Iésions axonales diffuses
sur I'hnumain. Ici, le degré de sévérité n’est paarifi€ en terme de surface lésée, mais a
partir de la durée d’amnésie post-traumatique, s I'avons vu au § 3.3.5 (page 56), est
corrélée a I'étendue des Iésions neurologiquessiAlies I1ésions neurologiques modérées sont
distinguées des lésions neurologiques séveresilRars, D. Baumgartner ne découpe pas le
cerveau en secteurs, comme le faisait R. Andersais ne considere qu’un seul maximum de
contrainte, atteint pas un ensemble significatifiéhnents. L’hypothése est donc, ici, que ce
niveau de contrainte atteint, est représentatihisdleau lésionnel neurologique global de la
victime. En d’autres termes, faute de données sauffes, la corrélation spatiale n’est pas
vérifiée. Cela est compensé par I'approche statistutilisée, consistant en la reconstruction
d'un grand nombre d’accidents réels (64 cas), guorg présentés plus loin. Le modéle
élément finis est présenté en détails dans ce mémbs’agit d’'un modele de téte humaine, a
la géométrie largement plus détaillée que celleraalele de mouton utilisé par Anderson

(2000) mais, il est important de le relever icinttes propriétés mécaniques du cerveau sont
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les mémes. Il est donc intéressant de constatemgueseulement les deux auteurs proposent
les contraintes de Von Mises comme variables catetid a la prédiction de I|ésions
neurologiques, mais qu’en plus, les limites dertwlées déduites sont comparables. On
pourra ainsi mettre en regard les données desatablE2 et 13. Notons, pour finir, que les
deux modeles ne tournent pas sur le méme motecaldel, le modele ULP utilisant Radioss,

tandis que le modeéle de Anderson utilise LS-DYNA.

Tableau 13 Limites de tolérance obtenues par Baumgaer (2001)
Probabilité de Iésion | 5% 50% 95%

Lésions neurologiques modéréekl kPa| 18 kPa| 25 kPa

Lésions neurologiques séveres 22 kB8 kPa| 53 kPa

Il faut toutefois relativiser ces résultats — R.d&rson le faisait aussi — en rappelant que, le
cerveau n’'étant pas homogene tant mécaniquemenploysologiquement, les limites de
tolérance ne peuvent étre, partout, identiquessiAipour la méme contrainte mécanique
subie, telle zone pourra étre moins vulnérable mgr'autre. Par exemple, I'interface entre le
corps calleux et le thalamus est, comme [lindiqudéja Genarelliet al. (1982),
particulierement vulnérable a la contrainte mécamidCela est certainement dd a une légére
différence de comportement mécanique, de part atid, mais aussi a la distribution et
I'orientation des cellules nerveuses. A I'échelldludaire, nous lI'avons vu au paragraphe
4.6.1.2, les axones peuvent présenter des poirftsldesse au niveau des nceuds de Ranvier ;
la myélinisation, et fortiori les cellules gliales, ont donc un important rolepdatection, ce
qui explique, la encore, les variations de vulngitéld’'une zone a I'autre.

La Wayne State University a développé un modelméhds finis de téte tres précis, avec
plus de 300 000 éléments, afin de tenir comptealpartie de ces hétérogénéités. Le modele
sera présenté au paragraphe 5.3.2. Parmi sesigpéxifnotons la modélisation des sinus
sagittal et transverse, des ventricules latérawuelll®™ ventricule, des veines en pont. La
face est par ailleurs détaillée avec pres de 40&8Ments. Enfin et surtout, la matiére
blanche et la matiére grise sont distinguées m@uament. De nombreuses variables
mécaniques calculées avec ce modéle ont été tefdesexemple, dans Franklyt al.
(2003), le CSDM, dont nous avons parlé un peu phugst, est calculé. Les résultats sont
évidemment plus précis que ceux obtenus avec lelm&iMon. La déformation principale
maximale est, quant a elle, exploitée dans Do&kal. (2003) lors de la reconstruction de

deux accidents de voiture. Kirgg al. (2003) ont, quant a eux, proposé de considérube
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de déformation principale, ainsi que le produit entre ce taux de déformatéinla
déformation elle-mémges . De bonnes corrélations avec la présence de ksa@onales
diffuses sont constatées. La précision du modeléade/SU impose un temps de calcul
considérable ; aucun critere de Iésion n’a ainsigaliement étre étudié sur un grand nombre
de cas de traumatismes craniens. Avec la puissancenstante augmentation des moyens de
calcul, ce type de modele tres précis sera, néarande plus en plus utile. Le tableau 14
fournit les limites de tolérance obtenues a I'aléda reconstruction de 53 cas d’accidents de

footballeurs américains.

Tableau 14 Limites de tolérance proposées dans Kirgj al. (2003)
Probabilité de lésion | 25% | 50%| 75%

Limite de tolérance aux Iésions neurologiques emeedeé | 14s | 19s |24 s

Limite de tolérance aux lésions neurologiques emeéedeé.c | 46 s | 60s" |80 s

Une autre approche, encore, est introduite par 2oad) (2004). Un modeéle éléments finis
est construit et validé vis-a-vis des données éxydrtales de Nahuret al. (1976) ainsi que
celles de Trosseillet al. (1992). Les performances du modele sont compaéesile du
modele ULP. Selon les auteurs, du fait du déplaoérdes contraintes en ondes, celles-ci
rendent difficile I'identification des zones propi&a I'apparition de lésion. lls proposent de
considérer le flux d’énergie le long des structuies les tissus biologiques), calculé comme
lindique I'équation (10).

SI=(i(t)) aved(t) =-o,(t) 3 (t ), | 0{123} (10)

osont les contraintes &t les vitesses. Les crochet{s.:} " dénotent la moyenne temporelle.

La quantitéSl est un vecteur donnant l'intensité et la directohn flux d’énergie dans la

structure. Les contraintes et les vitesses étawipposition de phase, la moyenne temporelle
conduit a une constante non nulle. Ainsi, ce fltdndrgie est un indicateur, stable, du flux
d’énergie dans les éléments constitutifs du mod&ldigure 37 illustre les résultats obtenus.
Les auteurs notent ainsi que le crane conduitiieys I'énergie. lls découvrent également que
la moelle épiniere est le siege d’'un important filignergie. Aucune corrélation de cette

variableSI n’a, néanmoins, été établie a ce jour avec laesure de Iésion.
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Figure 37 Flux d’énergie se propageant dans le moldéde Zonget al. (2004)

4.6.2 Conclusion

Les lésions axonales diffuses sont associées awsgéqaences physiologiques sans soute
les plus complexes qui soient. Pendant longtempsaccru que la fonction neuronale
s’arrétait avec la rupture de I'axone. On a compepuis que son élongation, méme sans
atteindre la rupture, pouvait déclancher une casdadprocessus biochimiques irréversibles,
aboutissant a la mort de la cellule nerveuse. Isgrijgion du mécanisme de Iésion se limite,
de ce fait, aux phénomenes mécaniques précurseuwstid cascade d’événements. Toute la
suite de la chaine de causalité ne peut étre déenittermes mécaniques. Mais, du fait de
lirréversibilité de cette chaine, il est malgréutcenvisageable de définir une limite de
tolérance en termes mécaniques. Elle se définitmoeda déformation limite, d’'un ou d’un
ensemble de neurones, au-dela de laquelle la aageaghénomenes biochimiques démarre.

Il s’avére finalement que le tissu cérébral, makgé&omplexité, se préte relativement bien
a la mécanique des milieux continus. A premiére hgemblait un milieu trés hétérogéne, et
tres anisotrope, du fait, notamment de l'orientatprivilégiée des axones. Or, des études
rhéologiques menées a I'ULP, sur différentes zodascerveau, n'‘ont pas démontré
d’anisotropie notable. Peut-étre est-ce tout simplgt di a la faible proportion des cellules
nerveuses dans le tissu cérébral. On a tendarioaldiér, mais 4/5 au moins de ce tissu est
constitué de cellules gliales. Celles-ci ne prés@npas d’orientation particuliere. Il est donc
logique que les effets rhéologiques de I'alignents axones, du fait du petit nombre de ces
derniers, ne soient finalement pas si importants.

L’alignement des axones leur confere, néanmoing wuainérabilité particuliere aux
déformations qui se font dans leur direction. Airsrs du choix du repere dans lequel

exprimer les déformations, avons nous tout intar@brienter en fonction de l'alignement
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local des axones. Il existe, aujourd’hui, notamngmdice aux techniques d'IRMd (IRM par
diffusion), des cartes donnant I'orientation desrees. Utiliser ces informations, pour orienter

les repéres dans lesquels projeter les tensewéfdamation, parait tout a fait envisageable.

Figure 38 Cartes d’orientation des axones obtenueap IRMd, Hagmann (2005)
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5 Modélisation par eléments finis du

comportement intracranien

5.1 Introduction

La téte n’est assurément pas un objet mono mass®.cbntraintes et déformations
internes, qui sont intimement liées aux mécanisdeesion ne peuvent donc étre décrites
pas de simples accélérations. Par ailleurs, desesitels que le HIC et le HIP ont du mal a
tenir compte des effets conjugués des accéléralinéaires et angulaires. Enfin, ils ne sont
pas validés sur tout le spectre fréquentiel. Aingig prise en compte plus précise du
comportement mécanique intracranien pendant un shmble indispensable pour une bonne
compréhension des mécanismes de lésion.

Apparus voila une trentaine d’années, les modédeséf@gments finis de la téte sont un
complément intéressant a la compréhension des mséuas intracraniens. Les moyens
expérimentaux pour mesurer ces derniers, en situae choc et sur une téte compléte, sont
en effet tres limités. Encore aujourd’hui, seuless dnesures ponctuelles de pression et
d’accélérations ont pu étre décrites dans la éittée : tests de Nahuet al. (1977), Trosseille
(1992) et, plus récemment Harey al. (2001). Ces résultats, obtenus au prix d’efforts
expérimentaux lourds, ont le gros désavantageedi@&alisés sur sujets anatomiquoest-
mortem Des résultats expérimentaix vivo ont toutefois été obtenus dans le domaine
fréquentiel, au travers des travaux de Willingsr al. (1990), afin de caractériser le
mouvement relatif entre le cerveau et le crane.sTams résultats expérimentaux constituent
des données fondamentales, notamment pour la tialiddes modéles par éléments finis. En
aucun cas cependant, une étude fine des champsomteaiotes et de déformations
intracérébrales n'a pu étre obtenue expérimentalent@est ainsi que les modeles par
éléments finis, & condition qu’ils soient convemabént validés, permettent de calculer des
variables inaccessibles expérimentalement. Le eggpties deux méthodes, expérimentale et
numerique, est donc aujourd’hui tres utilisé. Ales avancées des capacités de calcul, des
modeles de plus en plus fins ont vu le jour. Auglmi, une dizaine de modeles 3D est
utilisée dans le monde.

Nous présentons donc ici une rapide descriptiocedeorincipaux modeles.
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5.2 Les modeles bidimensionnels

Les modéles éléments finis de la téte, qu'’ils gdiéu tridimensionnels, sont apparus a la
fin des années 1970 avec les travaux de eaal (1975). Méme si, grace a 'augmentation
des capacités des moyens de calcul, les modélesdrisionnels sont délaissés au profit des
tridimensionnels, ils permettent un raffinage dellage plus poussé dans une section donnée,
permettant ainsi la prise en compte de plus dellsi&aatomiques. Une revue des modéles
bidimensionnels est disponible dans Baumgartne®@l(RQusqu’aux travaux de Uerat al.
(1995). Depuis, Omoret al (2000) ont étudié l'influence du systeme vascelaur le
comportement mécanique du cerveau, en termes deatwes de cisaillement. Celui-ci a,
d’aprés eux, tendance a rigidifier le tout. Zharigal. (2002) ont poursuivi ces études sur
linfluence du systeme vasculaire a I'aide d’'un mledtres détaillé. Ils montrent, la encore
gue le réseau vasculaire contribue a la rigiditéceltveau et aide a sa protection contre les
lésions neuronales.

Mais du fait du caractére aléatoire des chargendmia téte (les mouvements de celle-ci
sont rarement plans), les contraintes et déformatgont tridimensionnelles. Les modéles
bidimensionnels ont ainsi vite été dépasseés, dauils n'autorisent pas un comportement

en grandes déformations.

5.3 Les modeles tridimensionnels

Les modeles tridimensionnels se sont complexifiggaure que les capacités de calcul des
ordinateurs se sont améliorées. Cependant, méme Ipeumodeéles les plus détaillés, un
certain nombre d’hypothéses simplificatrices, tdatpoint de vue de la géométrie que des
propriétés mécaniques, sont inévitables.

En ce qui concerne la géométrie, la taille de madjui conditionne le temps de calcul,
limite forcément la précision. Certains détails tandques ne peuvent, de ce fait, étre
modélisés. C’est notamment le cas du réseau vascUuki les modeles les plus détaillés sont
capables de tenir compte des veines et artergduesmportantes, la plupart sont négligées
car de dimensions trop petites par rapport a le tée maille. De la méme maniere, la plupart
des sillons des lobes du cerveau ne sont en gépésalreprésentés. Ainsi, les modéles
éléments finis de la téte se limitent donc a laésgntation d’un nombre fini d’éléments
anatomiques.

En général, une loi de comportement mécanique lganedt anatomique est définie. En

d’autres termes, chaque élément anatomique esbsé@pgmsséder une propriété mécanique
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homogene. Il en découle que la précision du corepmwht mécanique sera conditionnée par
le nombre d’éléments anatomiques modélisés. Faugs| les propriétés mécaniques doivent
étre déduites de résultats expérimentaux. La difficest de choisir une loi de comportement
adéquate a chaque segment anatomique modélisé damre le domaine de sollicitations
envisagées (en termes de nature, de durée etrditdedes chargements appliqués). Ces
choix sont donc justifiés par la confrontation deréponse du modele ainsi construit & des
tests expérimentaux. C’est la phase dite de vabidatu modele.

Actuellement, les lois de comportement sont la€lastique, viscoélastique ou bien, plus

récemment, hyper-élastique.

5.3.1 Les modeles antérieurs a 2000

Des revues complétes des modéles antérieurs a 0QAisponibles dans Baumgartner
(2001) et Deck (2004). Le tableau 15 fournit ulséelide références pour les modéles réalisés

dans divers instituts de recherche.

Tableau 15 Liste des références dans lesquels sodécris les modeles
éléments finis 3D jusqu’a 2000.

Auteur Année Institut de recherche

Wardet al. 1975 Biodynamics/Engineering Inc.
Shugaret al. 1977

Hoseyet al. 1980

Dimasiet al. 1991 NHTSA

Mendiset al. 1992 Ohio State University

Ruanet al. 1992 WSU

Ruanet al. 1993 WSU

Ruanet al. 1994 WSU

Bandaket al. 1994 NHTSA
Wilingeretal. 1995 ULP

Zhouet al. 1995 WSU

Kanget al. 1996 ULP

Claessens 1997 Technishe Universiteit Eindhoven
Kanget al. 1998 ULP

Al Bsaratetal. 1999 WSU I

Zanget al. 2001 wsu

Bandaket al. 2001 NHTSA
Kleivenet al. 2002 Stockholm Royal Institute of Technology
Brands 2002 Technishe Universiteit Eindhoven
Takhountst al. 2003 NHTSA
Horganet al. 2003 Dublin University
Deck 2004 ULP
Zonget al. 2004 Dalian University of Technology
Belingardiet al. 2005 Politecnico di Torino

2005 THUMS (Toyota)
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Nous ne détaillerons ici que les modéles encotiségiaujourd’hui, en insistant avant tout

sur ceux permettant le développement de criterddsiten.

5.3.2 Le modéle de I'Université de la Wayne State

Figure 39 Modéele de la Wayne State dans sa versigfo01l

Les premieres versions du modeéle 3D datent de 4968 les travaux de Ruab al Une
chronologie détaillée des évolutions de ce modsielisponible dans Yangt al. (2003). La
version 2001 du modéle comprend 281 800 noeud$4e530 éléments pour un poids total de
4,5 Kg. Les éléments anatomiques représentés danpeau ; la boite cranienne avec les
tables externes, internes et le diploé ; la dureenférmement attachée a la table interne ; la
pie mere ; I'espace subarchnoidien rempli de liguidphalorachidien ; la faux ; la tente du
cervelet ; les sinus sagittal et transverse ; éaxdchémisphéres du cerveau avec distinction de
la matiere blanche et grise ; le cervelet; le crm@rébral ; les ventricules latéraux ; le
troisieme ventricule ; les veines en pont ; une éliedtion détaillée de la face qui comprend

les 14 principaux os pour lesquels 36 400 éléemamtgté nécessaires.

Les tableaux 16, 17 et 18 indiguent les propriétésaniques utilisées dans le modeéle

éléments finis de la WSU.
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Tableau 16 Propriétés mécaniques de la face du mddéle la WSU

Propriétés mécaniques
Tissu P E v
[Kg/m?] [MPal]
Os Cortical 2100 6000 0.25
Diploé 1000 560 0.30
Cartilage 1500 30 0.45
Tissus mous 1100 1 0.45
Ligaments 1000 31.5 0.40

Tableau 17 Propriétés mécaniques du crane et de®ninges du modele WSU

Propriétés mécaniques
Tissu p E v
[Kg/m?] [MPa]

Table interne/externe 2120 12200 0.22
Diploé 990 1300 0.22
Dure-mére 1130 315 0.45
Pie-meére 1130 11.5 0.45
LCR 1040 G =1MPa
Ventricules 1040 K =2.19 GPa

Tableau 18  Propriétés mécaniques de la matieceérébrale du modele WSU

Tissu p Module de cisaillement A K
[Kg/m? G° [kPa] G™ [kPa] [s7] [GPa]
Substance grise 1060 10 2 80 2.19
Substance blanche 1060 12.5 2.5 80 2.19
Tronc cérébral 1060 22.5 4.5 80 2.19
Cervelet 1060 10 2 80 2.19

Le modéle est validé vis a vis des tests expériamentle Nahunet al. (1977), Trosseille
(1992), Hardyet al. (2001). Le WSUBIM est certainement a ce jour led&ie le plus
complet. Améliorer au maximum la précision n'ess pge mauvaise idée en soit, d’autant
gue les performances des ordinateurs semblentévplus rapidement que les modéles : les
temps de calculs seront de plus en plus raisonsiaBke modele reste malgré tout trés difficile
a exploiter. D’aprés Franklyet al. (2003), plus de 24 heures de calculs pour unelatron
de 50 ms sont nécessaires sur un super ordin&bumlulti processeurs.

Les criteres de lésion développés avec ce modéleda été détaillés aux paragraphes
précédents concernant les mécanismes de Iésiaunitgappelés dans le tableau 19.

99



Tableau 19 Propriétés mécaniques du modéle SIMon
Critére Probabilité de Iésion:| 25%50%|75%

Eim (S-l) 46 60| 80
HIP (KW) 10 | 13| 16
H|C15 136 | 235| 333

accang (radS—Z) 4384 | 57577130

5.3.3 Le modele de la NHTSA, SIMon
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Figure 40 Modéle de la NHTSA dans sa version de 280

Il s’agit du projet SIMon pouBimulated Injury Monitarprésenté dans Takhourds al.
(2003), qui a le double objectif de développer urdaie limitant au maximum le temps de
calcul avec une précision suffisante, toutefoigjrpgévaluer des critéres de Iésion. SIMon est
un logiciel s’installant facilement sur tout ordiear et qui permet, a I'aide d’'une unique
interface, de fournir les données d’entrée, dedates calculs et d’obtenir les données de
sortie. Cette facilité d’utilisation permet a la N8A d’'imposer I'idée qu’un critere basé sur
un modéle par éléments finis, peut s’obtenir aassiment que le HIC. Nous reviendrons sur
ce principe.

La version actuelle de SIMon est celle détailléesdbakhount®t al. (2003). Il est validé
sur les tests de Haray al. (2001). Il comprend : le crane rigide ; le cerve@mcoélastique en
un seul morceau mais avec une fente laissant pdada faux; la faux d’épaisseur

volontairement surestimée pour limiter le nombreetts éléments ; la dure mere élastique.

Le cervelet et les ventricules ne sont pas simetésont remplacés par la dure mére. Le

tableau 20 donne les propriétés mécaniques uslisée
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Tableau 20 Propriétés mécaniques du modéle SIMon

Tissu Masse [kg] | E [MPa]| v K [MPa] |G°[kPa] [k(lia] T[s]
Crane 291 rigide rigide
Cerveau 1.36 0.4999 186.158 34.47 17.24 0.01L
Dure-mere / faux 0.46 3.447 0.45
Veines en pont 0.04 0.3

Une originalité dans ce modele est la notion difiaige ‘“Tie-BreaK qui vise a simuler le
décollement relatif de deux surfaces lorsque laiten(ou la pression a l'interface) dépasse
un certain seuil. Ce modéle d’interface particuist implémenté afin de simuler les effets de
la cavitation. Par ailleurs, les veines en ponagagittales, élastiques, sont modélisées. Elles
peuvent étres vues comme des amarres entre leaceetele crane. La mesure de leur

élongation sera a la base de I'un des critereégierl.

Comme l'impose le crane supposé rigide, 'asseenisent du modele se fait en champs
d’accélérations linéaires et angulaires. Les tedgsalcul, pour un choc d’'une quinzaine de

millisecondes sont inférieurs a 10 minutes sur GrgBelconque.

Le tableau 21 rappelle les criteres proposés aeemadele. lls ont été détaillés aux
paragraphes 4.5.3 et 4.6.1.3.

Tableau 21 Critéres de Iésion proposés avec le méel&IMon
Critére Type de Iésion Limites
Locale : £, 01{5% ;10% ;15%}
CSDM, Al
La limite globale dépend dg
DDM Contusions Po=-10KPa (locale) / DDM = 7,2% (globale)

RMDM Hématomes sous duraux [Si € > £,(&)

5.3.4 Le modeéle de la Technishe Universiteit de Eindhoven

Neurocranium
Dura mater
Falx cerebri

Falx Cerebelli

Cerebrum

Tentorium cerebelli

Viscerocranium

Cerebellum
Brainstem

Figure 41 Modéle de I'Université de Eindhoven dansa version de 2002
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Le modéle de Eindhoven a été développé par Clagssexh. (1997) et repris et amélioré
par Brands (2002). Il a été validé vis a vis d’uroc frontal issu des expérimentations de
Nahum et al. (1977), et vis a vis d’une analyse alwdumeérique de constituants suivants (en
terme de fréquences propres) : le crane seulerecau seul ; la téte (crane + cerveau) sans
face. Les dix premiéres fréquences propres du crabeulées numériqguement ont été
comparées aux résultats expérimentaux sur cranesiseKhalil et Viano (1979). Concernant
'analyse modale de la téte, les résultats numésaubtenus pour les 10 premieres fréquences
propres [219Hz , 294Hz] ont été confrontés auxwalexpérimentales de Willinger et Césari
(1990-1991), qui ont obtenu [100Hz , 200Hz]. Lealgadage numérique cerveau-crane n'a pu
étre mis en évidence du fait de I'absence d'urerfiate entre ces deux constituants.

C’est ainsi que le modele a été complexifié, edusnat la faux du cerveau, la tente du
cervelet, le cervelet ainsi que le tronc cérélal.nouveau MEF comprend désormais 12126
éléments. Les propriétés mécaniques des diffémntstituants du modele sont répertoriées
dans le tableau 22.

Tableau 22 Propriétés mécaniques du modéele de Einaven
Module d’Young E [N/m?] Densité p [kg/m®] Coefficient de Poissomw

Créne 6.50 E+9 2.07 E+3 0.20
Face 6.50 E+9 5.00 E+3 0.22
Cerveau Modéle visco-élastique de Maxwell généralisé a 4ieso

Cervelet 1.00 E+6 1.04 E+3 0.48
Faux et tente 3.15 E+7 1.13 E+3 0.45
Tronc cérébral 1.00 E+6 1.04 E+3 0.40

Ce modéle éléments finis est repris par BrandsO&2 2ui raffine le maillage existant et
inclus une couche d’éléments brique entre le ceretde crane afin de modéliser le LCR. Ce
modele est alors composé de 14092 éléments bré&paatis de la maniére suivante : 3212
éléments pour le crane et la face, 3188 élémentslps méninges (tente, faux, dure-mere) et
7692 éléments composent I'encéphale. Par aille@rspartir d’expérimentations en
cisaillement oscillatoire et aux petites déformagicsur du tissu cérébral de porc, Brands
(2002) propose un modele viscoélastique linéairMderwell généralisé a quatre modes pour
caractériser le cerveau. Les valeurs obtenueslpsunodules de cisaillement G et les temps

de relaxation sont présentées dans le tableau 23.
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Tableau 23 Propriétés mécaniques du cerveau dnodele de Eindhoven
(Brands, 2002)
Modei G;i[Pa] A [ms]
0 2553 o

1 269.08 70.1
2 322.63 7.62
3 426.96  1.42
4 3299.4 0.122

Aucun critéere de lésion n'a été proposé avec ceéteod

5.3.5 Le modéle de I'Institut Royal de Technologie de Stiholm

Figure 42 Modele de I'Université de Stockholm dansa version de 2001

Le modéle de Stockholm, développé par Kleiven (2@02nprend le cuir chevelu, les trois
couches d’os craniens, le cerveau, les méningdiguide céphalo-rachidien et onze paires de
veines traversieres (les veines en pont). On pgalegent voire qu’'un cou simplifié a été
rajouté au MEF afin de pouvoir prolonger le troécébral, la dure-mere, la pie-mere et donc
modifier les conditions aux limites du MEF de ldetéDe plus, afin de mieux simuler la
distribution des efforts et des contraintes ingaébrales, la matiére grise et la matiere
blanche ont été distinguées et des ventriculegt@nmis en place. Le modéle ainsi réalisé est

composeé de 11454 éléments brique, 6940 élémente @@?2 éléments ressort.

Pour faire face a de grandes déformations élastjquee loi hyper-élastique de type
Mooney-Rivlin a été employée pour modéliser leutisgrébral, les autres constituants sont
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considérés comme élastiques linéaires. Toutesrgwiptés mécaniques sont reportées dans

le tableau 24.

Tableau 24  Propriétés mécaniques du modele deo&kholm (Kleiven, 2002)

Module d’Young E [MPa] | Densitéo | Coefficient de Poissan
[g/m?]
Table externe/face 15000 2 0.22
Table interne 15000 2 0.22
Diploé 1000 1.3 0.24
Os du cou 1000 1.13 0.45
Muscles du cou 0.1 1.13 0.45
LCR K=2.1 GPa 1 0.5
Sinus K=2.1 GPa 1 0.5
Dure-mére 315 1.13 0.45
Faux/Tente 315 1.13 0.45
Scalp 16.7 1.13 0.42
Cerveau C,o(t) =09C, (1) 1.04 0.499
Cypolt) = 6205+1930:7%% +110% 0%

Ce MEF a été validé vis a vis d’'un choc de type iah(1977) et de quatre impacts
conformément aux expérimentations de Hamtyal. (2001), c’est a dire deux impacts
frontaux, tests C383-T1 et C383-T2, un impact Htévec le test C291-T1 et enfin un impact
occipital avec le test C383-T4.

Les auteurs ont également mis en évidence que leventent relatif cerveau/crane, lors
des chocs de faible intensité, est indépendantadééfinition du contact entre ces deux
segments anatomiques.

Aucun critére de Iésion n’a été proposé avec ceafeod
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5.3.6 Le modéle du Politecnico di Torino (Turin)

Falx \’

Tentorium

Facial bones

Figure 43 Modéele de I'Université de Turin dans saersion de 2005

Ce modele a été développé par Belingaetlial. (2005). Les propriétés mécaniques
utilisées sont résumées dans le tableau 25. Le lmadgartiellement été validé avec les tests
de Nahumet al. (1977). L'influence des ventricules et des memésafdure-meére, faux,
tente) a été étudiée. Les ventricules permetteatinnportante absorption de pression, dans

des zones particulierement vitales.

Aucun critére de |ésion n’a pour l'instant été pye@ avec ce récent modéle.

Tableau 25 Propriétés mécaniques du modéle de Tur{iBelingardi, 2005)

Tissu Matériaux P3ropriétés mécanigues
plKg/m~] E [MPa] V)

Peau Briques 1200 16.7 0.42
Tables internes et externes Briques 1800 15000 0.21
Diploé Briques 1500 4500 0.01
Face Coques 4500 rigide 0.3
Cerveau Tétraédres 1140 visco-élastique
LCR Briques 1040 0.012 0.49
Ventricules Tétraédres 1040 0.012 0.49
Dure-meére / Tente / Faux Coques 1133 31.5 0.45
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5.3.7 Le modele de I'Université de Dublin

Figure 44 Modéeles de I'Université de Dublin de difrentes densités d’éléments
(Horgan, 2005)

Le modéle de I'Université de Dublin a été dévelopaé Horgan (2005). Le maillage,
soigné, ne comporte aucun élément triangulaireétraédrique. Plusieurs modeéles, de densité
de maillage variable de 9000 a 50000 élémentsgt@ntonstruits. Il apparait que le modele
avec le maillage grossier suffit pour prédire coieenent la réponse du modeéle en terme de
pression. Les propriétés mécaniques des compoaaatsmiques modélisés sont données
dans le tableau 26. Une loi hyper-élastique alébésie pour modéliser le comportement de la
matiere cérébrale.

Par ailleurs, deux modélisations de la boite créam@esont évaluées : des éléments coque
composites ou en éléments brique tenant comptépdseur variable du crane.

Le modéle est validé a I'aide des chocs de Nah@# ), du choc MS428-2 de Trosseille
et al. (1992) et du test C383-T4 de Hardy (2001). Il apfiaque le modele au maillage

grossier conduit aux mémes résultats en termeeatesion.

Tableau 26 Propriétés mécaniques du modéle de Dubl{Horgan, 2005)
Propriétés mécaniques
Tissu P E \
[Kg/m?] [MPa]

Peau 1000 16.7 0.42
Tables internes et externes 2000 15000 0.22
Diploé 1300 1000 0.24
Face 2100 5000 0.23

-t -t
Cerveau 1040 Cio(t) = 09[T,, (t) = 6205+1930°0% +1103:035
LCR 1000 eau 0.5
Tente / Faux 1130 31.5 0.45
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5.3.8 Le modéle de I'Université Louis Pasteur (modéle ULP

5.3.8.1 Description du modele

Figure 45 Modéle de I'Université Louis Pasteur

Le modéle éléments finis de téte de I'UniversitéuisoPasteur de Strasbourg a été
développé par Kang (1998). Le modéle est consariartir d'un crane humain sec, dont les
surfaces externe et interne sont digitalisées anatispositif de mesure tridimensionnelle. La
mise en place des membranes intracérébrales ¢stafieec I'aide d’atlas d’anatomie et le
cerveau remplit I'espace intracranien jusqu’a 2 oemla boite cranienne. La création semi-
automatique du maillage est obtenue avec le Idgitipermesh. Le maillage est continu
entre toutes les parties du modeéle. L’espace sabaoidien est représenté entre le cerveau et
le crane pour simuler le découplage, di au ligaiéighalo-rachidien, entre le cerveau et le
crane. Cet espace est maillé avec une couche diéaténbrique et entoure intégralement le
cerveau. La tente sépare le cervelet du cerveala daux s’intercale entre les deux
hémispheres cérébraux dans le plan sagittal. Eliscalp est modélisé par des éléments
brique et recouvre entierement le crane et 'ogafaGlobalement, le modéle est constitué de
11939 nceuds et de 13208 éléments, dont 10395 braglg813 coques.

5.3.8.2 Propriétés meécaniques

Les caractéristigues mécaniques affectées auxraliff@ composants anatomiques sont
consignées dans le tableau 27.

L’os cranien, modélisé par 1813 éléments coque ositgs qui sont affectés d’'un critére
de rupture de type Tsai-Wu, est constitué d’'unéetaliterne et d’'une table interne en os
cortical entourant une structure spongieuse : podi L'épaisseur du crane est supposée

constante.
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La modélisation de la liaison entre le cerveaueetdane est réalisée par une couche
d’éléments brigues a bas module d'élasticité pawmuker la compliance de I'espace
subarachnoidien. Cette derniére a été détermiméeuwre étude antérieure par Willingeral
(1995) au moyen d’une analyse modal®ivo de la téte.

La structure du cerveau, supposé homogene et pgotest maillée en 5508 éléments
brigue affectés d’'une loi de comportement viscdias. La viscoélasticité est assurée par un
modeéle rhéologique de Boltzman. Les paramétres migioas €f. tableau 27) sont optimisés
de facon a ce que le comportement mécanique, deaerainsi modeélisé, corresponde aux
tests rhéologiques de Shuekal. (1972).

Enfin, les 2296 éléments brique du scalp, tout cenes 471 éléments des membranes de

la faux et de la tente, sont considérés comme iglest et affectés de caractéristiques

meécaniques issues de I'étude de Zbbal (1996).

Tableau 27 Propriétés mécaniques du modele ULP (Kgn1998)
Type de _
Segment ] Propriétés
) Maillage comportement .
anatomique o mécaniques
mécanique
e=1mm
Faux et tente du 471 Elastique p = 1140 kg/m
cervelet éléments coque  linéaire E =31.5 MPa
v =0.45
Espace sous- . p = 1040 kg/m
) 2591 Elastique
arachnoidien . . o E =0.012 MPa
éléments brique  linéaire
v =0.49
p = 1040 kg/m3
K =1125 MPa
5508 Elasto-
Cerveau et cervelet | | . ) Gy = 0.049 MPa
éléments brique  plastique
Gins = 0.0167
B=145¢
e =2x2mm
p = 1900 kg/m
Elasto- E = 15000 MPa
Tables interne et )
plastique v=0.21
externe 3 couches de ]
fragile K =6200 MPa
1813
s UTS = 90 MPa
éléments coque
. UTC = 145 MPa
composites
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e =3mm
p = 1500 kg/m
Elasto- E = 4600 MPa
Diploé plastique v =0.05
fragile K = 2300 MPa
UTS = 35 MPa
UTC =28 MPa
e =10 mm
529 Elastique p = 2500 kg/m
Face ) )
éléments coque  linéaire E = 5000 MPa
v =0.23
_ p = 1000 kg/m
2296 Elastique
Peau ) o E =16.7 MPa
éléments brique  linéaire
v =042

Plus récemment, Deck (2004) a proposé une noural@élisation de la boite cranienne,
capable de simuler de facon plus réaliste la répahscrane. L'intégration dans le modele
éléments finis de la variation d’épaisseur crangeamsi que des poutres, piliers et arcs de
renforcement craniens, permet ainsi de modélisenéniguement, a la fois les fractures

linéaires et dépressives par poingonnement. Unstidlition de ce nouveau modeéle est

proposée en figure 46.
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Figure 46 Amélioration de la boite cranienne réalise par Deck (2004),
prenant en compte la variation d’épaisseur du crandéa gauche) et

permettant de modaliser finement les traits de frare linéaire

(au centre) et dépressives (a droite)
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5.3.8.3 Validation du modele

Le modele ULP a été validé par Willinget al (1999) en confrontant la réponse

dynamigue du modéle aux essais expérimentaux é8giar :

— Nahum et al. (1977), en termes de force de corgate I'os frontal de la téte et
limpacteur qui vient la heurter, en terme d’acca#i®n du crane, ainsi qu’en termes
de pressions intra-craniennes en régions fronbalgpitales, pariétale et dans la fosse
postérieure.

— Trosseilleet al. (1992), en termes d’accélérations intra-cérébraterégions frontale,
occipitale et au niveau du noyau lenticulaire, iaqsen termes de pressions intra-
craniennes en régions frontale, occipitale, temporat au niveau des ventricules
latéraux et du troisieme ventricule.

— Yogonandaret al (1994), en termes de force d’interaction entdedale impactante et
les os craniens, ainsi qu’en termes de traits aetdres linéaires observés lors de la

simulation.

5.3.9 Le modéle de Toyota

Figure 47 Modéle de Toyota, nommé THUMS
La compagnie Toyota a développé un modele de té&enedts finis qui n'est

malheureusement pas détaillé dans la littératuiagprds les conclusions du projet APROSYS
SP5, il serait sans doute I'un des plus performaritseure actuelle.
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5.4 Conclusion

Un grand nombre de modéles éléments finis de éahti@maine ont été développés dans le
monde. Leur complexité est tres variable. Sur lenpfyéométrique, comme sur le plan
meécanique, celle-ci dépend avant tout du nombreodgosants anatomiques modélisés. Or,
les propriétés mécaniques de chacun d’entre eux sopposées homogénes. Les
hétérogénéités du cerveau ne pourront donc étreéliméds qu’en multipliant le nombre de
ces composants anatomiques. Dans les modelesugssiphples, le cerveau n’est modélise
gu’a l'aide d’'un seul matériau (ainsi que la fauntre les deux). Des modeles plus complexes
font apparaitre une différence entre la matier@edsie, la matiére grise, les ventricules et le
cervelet. Un modeéle va méme jusqu’a modéliser irertaaisseaux sanguins. Evidemment,
lorsqu’il s’agit de modéliser un mécanisme de lésicomme c’est le cas dans cette thése,
l'idéal serait de modéliser les cellules elles-mgmauisqu’elles sont impliquées dans la
lésion des tissus. La simulation des déformatioes dellules composant les parois
vasculaires, ou bien des cellules nerveuses, peaitetle modéliser, au plus pres, les
mécanismes de Iésion.

Mais, la taille des éléments devant étre adéquatetaille des composants anatomiques
modélisés, le nombre d’éléments peut cependant entgmdramatiquement. C’est le cas de
beaucoup de modéles. lIs voient, de ce fait, leopis de calcul diverger singulierement. Or,
nous allons le voir au chapitre 3, I'obtention dmites de tolérance statistiquement
consistantes, en biomécanique, ne peut se faigvego’'un échantillon important d’essais. Le
temps de calcul est donc un critere fondamentas dmichoix du modéle utilisé. Il en va de
méme dans l'utilisation future du modele, surtdiitest utilisé dans l'industrie. Par ailleurs,
malgré la grande différence dans la complexiténdedeles, rien ne permet de dire, a I'heure
actuelle, qu’un modele est plus bio-fidéle qu'urtraull faudrait, pour cela, de nouvelles
données expérimentales de validation. Et c’est sauge le manque de telles données qui
limite, aujourd’hui, 'optimisation de l'utilisatio qui peut étre faite des éléments finis. Le
contrble de leur bio-fidélité étant limité, seuleut qualité de prédiction lésionnelle est
comparable.

Mais, avant d’envisager la prédiction de Iésiorysidevons explorer quelles informations
sont fournies par ces modéles éléments finis enuamh elles peuvent étre exploitées. Ce sera

I'un des objets du chapitre 2.
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6 Conclusions

Dans ce chapitre, une revue de l'accidentologieecans de préciser le contexte dans
lequel s’inscrit cette étude et notamment les tygascidents responsables de traumatismes
craniens. Puis, aprés avoir rapidement décrit éesposants anatomiques en présence, nous
avons détaillé les Iésions pouvant survenir au salu chargement de la téte. Diverses
classifications sont possibles. Nous retiendromsosti celle qui oppose caractere focal et
diffus de la lésion. Cependant, ce caractere démdnd’évolutivité de cette derniére.
L’hématome sous-dural, par exemple, peut avoir caugse trés focalisée (la rupture d'un
vaisseau sanguin), mais peut ensuite entrainedédamns diffuses, du fait du gonflement
entrainé par I'épanchement sanguin.

Par ailleurs, nous avons insisté sur I'élaboratites bilans lésionnels. Ceux-ci nous
parviennent généralement sous une forme trés @ymues précisant pas les conditions dans
lesquels ils ont été établis, notamment les moyectaigues mis en oeuvre pour détecter les
lésions. Or, il apparait que certaines lésions omt wisibles qu'a l'aide de techniques
d’'imagerie médicale lourdes, qui ne sont pas tasjaccessibles. De ce fait, lorsqu’'une
Iésion est indiquée, nous pouvons prendre cetnrdtion avec confiance ; en revanche,
nous ne sommes jamais sOrs de l'absence d'unenlé&a particulier les lésions
neurologiques modérées et certains hématomes).eSel#autant plus génant qu’une fois le
bilan Iésionnel mis sous forme codifiée, il n’ektgppossible de connaitre sa fiabilité.

Par la suite, nous avons étudié les mécanismedsitné proposeés, pour chacune d’entre
elles. La complexité du mécanisme dépend du typésien, selon qu'elle se définit par
l'altération structurelle ou fonctionnelle du tisagsocié. Si, pour les fractures, le déficit
structurel et fonctionnel coincident, il semblergite ce ne soit pas le cas pour les lésions
axonales diffuses ou, dans une certaine mesure, Ilpsuésions vasculaires. Nous avons
également vu que ces mécanismes de lésion peuétndier a différentes échelles et au
moyen de différentes variables mécaniques. Cesialesn peuvent étre globales (force,
accélération) ou locales. Dans ce cas, elles neepelétre évaluées qu’au moyen d’un
modele par éléments finis. Nous avons présentdifiégsents modeéles existants. Leur qualité
doit étre avant tout distinguée par le nombre demmsants anatomiques modélisés.

Ainsi, le premier objectif est d’évaluer dans qeethesure les variables proposées sont

capables de modéliser un mécanisme de Iésion. Bbgit du chapitre qui suit.
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Chapitre 11

Meécanismes de [ésion et
modélisation
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1 Introduction

Modéliser un mécanisme de lésion revient & déteamime chaine de causalité entre
I'input: le choc et Butput: la lésion. Idéalement, les maillons de cette rbaeraient tous
des lois de comportement, associées a des variai#eaniques. Or, comme nous l'avons
compris au cours du chapitre précédent, il n'est@ajours possible d'identifier une chaine de
causalité complete entre le choc de la téte désans résultantes, a moins de sortir du cadre
de la mécanique. Il peut entrer en jeu des phénesigiochimiques complexes et en cascade,
qui ont trait davantage a la chimie qu'a la méaamid-'objectif dans lequel s'inscrit cette
these est donc de modéliser, non pas la lésiomdlae, mais le phénoméne mécanique qui
déclenche la cascade irréversible de phénoménehiisant a la Iésion. Ce phénomeéne est
décrit par une variable dont la valeur déclanchegtte cascade constitue la limite de
tolérance.

Dans le chapitre précédent, pour chaque type denlésious avons énuméré les
descriptions mécaniques proposées par différereumi L'objet du présent chapitre est de
choisir, parmi les variables mécaniques proposéeles qui sont le plus susceptibles de
conduire a une prédiction convenable de lésion.tQrt repose une fois de plus sur un
probléme d’échelle. Les critéres actuellement séfli dans I'industrie sont basés sur une
description de la cinématique globale de la té&néglement en terme d’'accélération
mesurée au centre de gravité d’'une téte de marmmelest vrai que I'accélération de la téte
est porteuse d’informations permettant une relaiem bonne quantification de la violence
du choc. La courbe de la Wayne State l'illlustragnbet nous verrons que nous pouvons
obtenir des résultats similaires a partir de nbtee de données d’accidents. Cependant, il
existe des limites bien connues a ne considérerlgweule accélération. Nous verrons,
notamment pour les chocs trés courts, qu’il se gades phénomenes locaux que
I'accélération globale de la téte n'est pas capdbldécrire.

Aujourd’hui, les modéles par éléments finis tridm®nnels de la téte permettent de
modéliser, au plus prés de la Iésion considéréeoeportement mécanique des tissus. Ces
modeles donnent donc accés a de nouvelles variddakes qui permettent d’envisager de

nouveaux critéres.
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2 Modélisation basée sur le seul chargement

global de la téte

2.1 L'accélération de la téte

2.1.1 Accélération d’'une téte déformable

Suivre I'accélération de la téte, au cours du clpect sembler le moyen le plus naturel de
décrire son mouvement. Mais la téte étant un systdéformable, de quelle accélération
parle-t-on ? En général, il s'agit bien entendweke du centre de masse. Comme la téte est
constituée de matiere molle et déformable, il nfEsirtant pas possible, expérimentalement,
de suivre la position de ce centre de masse a ehagtant. La mesure de l'accélération sera
donc toujours approximative. Souvent, lors de meEsuexpérimentales sur sujets
anatomiques, plusieurs accélérometres sont utididsde retrouver la position du centre de
gravité, a l'aide de calculs géométriques de rgealades accélérometres seront placés dans
les zones les moins susceptibles de se déformeayemdral sur le crane. L'accélération ainsi
obtenue est une accélération globale. Le plus saudéilleurs, pour évaluer I'accélération
subie par la téte, on réalise une réplication erpEntale du choc en utilisant une téte de
mannequin instrumentée. Or, méme les plus évole&ed mannequins sont constitués d’'une
téte rigide. Deux objets impactés, I'un déformab&itre non, quand bien méme leurs masses
et inerties seraient identiques, n'auront, saufpeaiiculier, jamais la méme accélération.

Ce qui est mesuré sur une téte de mannequin nattidahc pas I'accélération réelle du
centre de gravité de la téte humaine, mais cellsn drane qui serait considéré comme
indéformable. En particulier, une telle variabled#erit pas I'accélération du cerveau, qui est
en découplage avec le crane. Ainsi, la forme dec@Bération qui est considérée, prend en
compte les propriétés mécaniques de la surfacectépamais pas celle des composants
déformables de la téte. Lorsque la surface impaesédeaucoup moins rigide que le crane,
cela ne pose pas de probleme, puisque c’est desig¢tds mécaniques de cette surface que
dépend la forme de la courbe d’accélération. Eamele, pour un impact sur une surface trés
rigide, les propriétés mécaniques qui régissemtefarmation de la boite cranienne, ont une
influence primordiale sur la courbe d’accélératibfabsence de prise en compte de cette

déformation fausse, de ce fait, la forme de I'a&aélon. Ceci est illustré en figure 1.
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Figure 1 (a) : Deux objets, I'un rigide (en noir),'autre déformable (en gris),

impactant une surface tres déformable, ont une ack¥ation
comparable. (b) : lorsque la surface est rigide, emevanche, les

accélérations different.

Pour illustrer les déformations du crane et du dptamge entre le cerveau et le crane, on
peut utiliser des modéles a parameétres localisésneillustrés figure 2. A l'aide d’analyses
modales, des fréquences de découplages ont été emszvidences :

— Autour de 100 Hz pour le découplage entre le ceretde crane

— Autour de 600 Hz pour les phénoménes de déformdtdios cranien

M f ‘\ ."'HIII \ / [

fv

Modéle de téte mono-masse el
i L2

K K3

.. AN r A
A Y P N— {0, W—
M [ VYV M2 /\j/l/ Vo M
11 mll
C 25
Modéle de téte bi-masse Modéle de téte tri-masse

Figure 2 Modeles de téte a parametres localisésrpeettant de tenir compte

des fréquences de découplage de la téte

L'accélération mesurée a l'aide d’'un mannequin sitage se rapproche de celle d'un
modéle de téte mono-masse. Le modeéle bi-masse pdemmesurer le découplage entre le

cerveau et le crane, lorsque ce dernier est suppog®as se déformer. Cette hypothése est
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raisonnable pour des chocs amortis, par exemplempaasque. Un mannequin congu sur ce
principe a été réalisé par Guimbertau (1998), r@wns vu au chapitre 1. La prochaine
étape pourrait donc étre la réalisation d’'un maomegur le principe du modéle tri-masse,
tenant compte des deux fréquences de découplagpudstion demeure cependant de savoir
ou mesurer I'accélération. Pour le mannequin biseades accélérometres sont disposés de
telle sorte que les accélérations des centres dsenu cerveau et du crane sont mesurées.
Or, dans ce cas, crane et cerveau sont chacunsgppmwno-masse, ce qui facilite les choses.
Avec un mannequin respectant la déformation duesrén revanche, on se retrouve dans la
situation de la téte réelle : il est impossiblerelgérer, au cours du choc, la position du centre

de masse du crane, alors qu’il se déforme.

Il est donc important, avant d’aborder ce qui suitinsister sur cette limitation :
'accélération, considérée pour calculer des @#dels que le HIC, est une variable biaisée
qui est, au mieux, celle du centre de masse d’'unngwuin rigide. Cette accélération ne
traduit que les propriétés mécaniques de la surfegeactée, aucunement celles des
composants de la téte. Elle est donc utile poumtifier 'amortissement d’'une surface
impactée que l'on chercherait a optimiser. Pour dagfaces tres rigides, l'accélération
enregistrée ne correspond a plus rien de réel. IG=rté¢ doit donc étre utilisé que pour des
chocslongs i.e. amortis. Nous expliciterons au paragraphe 2.2atjepl?1, cette notion de
durée de choc. L’accélération ne témoigne pas diypoatement mécanique intrinséque de la

téte mais simplement de la violence du choc questiimpose.

2.1.2 Quelles informations sont contenues dans l'accéléran ?

Malgré les limites qui apparaissent dés la mesereatte variable pourtant simple qu’est
'accélération, une bonne corrélation entre sawage la survenue de lésion a été démontrée
depuis les années soixante-dix. Nous avons déja garla courbe de tolérance de la Wayne
State University, qui a été obtenue en portanusugraphe I'amplitude de I'accélération et la
durée de choc, pour un ensemble de cas réels dimpaette courbe permettait de distinguer
correctement les cas |ésés des cas non lésés.€Bart dst de ne considérer que trés peu de
cas humains éh vivo. Ceux-la correspondent d’ailleurs a des impaés tloux, réalisés sur
volontaires (partie Ill). Les autres parties dedairbe sont issues d’expériences sur animaux
(partie 11) et sur les cranes de sujets anatomigim seule la fracture était étudiée (partie ).

Au chapitre 3, nous présenterons une base de derpééenant les données cinématiques

ainsi que le bilan Iésionnel de cas d’accidenttsrdees accélérations lin€aires et angulaires,
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supposees avoir été subies par la téte, sont égatdournies par cette base de données. Les
maxima d’accélération linéaire résultante, aing tgs durées de choc (au sens du HIC,
§2.2.1,page 121) ayant été extrais, la figure 3 préseméesuperposition des points obtenus
avec la courbe de la Wayne State. Comme indiqué dmrégende du graphe, les cas
d’accidents sont séparés en trois catégories. asssans lésion neurologique, les cas avec

Iésions neurologiques modérées et les cas aven$eseurologiques séveres.

Amplitude [g]

600 T - A
2 Pas de lésion neurologigque ! ® |.

@ Lésion neurologique modérée |

500 # Lésion neurologique sévere !

\ —Courbe de la Wayne State |

1
400 l l
\ I | I | T
300 i i
\° | |
o
200 O | |
®
O
e & o—
O g © o o ®
0 . ‘ . . o oS ?®
0 2 4 6 8 10 12 14 16
Durée du pic [ms]

Figure 3 Superposition de la courbe de tolérance da Wayne State avec les
points obtenus pour les cas d'accidents réels issae la base de

données utilisée dans ce travail de thése

L’intérét de cette superposition, nous le voyorst, de compléter les trois parties de la
courbe de la Wayne State, avec des points issusaded’accidents réels. Ces points
confirment tout a fait le tracé initial de cettaudoe. En ce qui concerne la partie lll, la courbe
semble légérement surélevée, par rapport a ce mpraent les points. Nous voyons
également que pour ces chocs un peu plus longs;élération linéaire ne semble plus
suffisante pour une bonne séparation des diffétgpes de |ésion.

Ces résultats confirment, malgré tout, que la stmatcélération linéaire résultante,
mesurée au centre de gravité d’'une téte de mammeigide, contient une information
permettant de prédire la survenue de lésions ragicples, dans une certaine mesure

seulement, sans pour autant étre capable d’en déngeavité.
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Nous avons procédé de la méme maniére en considénamtenant, les fractures. Les
résultats sont donnés figure 4. Ici, la simple d@nnle I'accélération linéaire résultante
maximale et de la durée du choc ne semblent pdisaut. Nous avons vu au chapitre 1,
néanmoins, qu’en exploitant un peu mieux cette Enepurbe d’'accélération, la NHTSA a
obtenu un critere, le SFGKull Fracture Criteriol), qui semble intéressant. Nous évaluerons

la capacité de prédiction de ce critére au chagitre

Amplitude [g]

450

400 C Sans fracture ° P
@ Avec fracture

350

300

250

200

150 @

100 L

50

® °
0 : -0 ox 1 : % 0% ot *

8 9 10 11 12 13 14 15

Durée du pic [ms]

Figure 4 Points obtenus pour les cas, avec ou sanacture, d’accidents réels

issus de la base de données utilisée dans ce tradai these

Ainsi, ces premiers résultats montrent que la smatcélération linéaire résultante
contient des informations intéressantes pour peédés Iésions. Comme annoncé dans le
chapitre 1, pour exploiter au mieux cette accélémdinéaire résultante, le HIC a été proposé

par la NHTSA en 1972. Le paragraphe 2.2 y consguweégues observations.

2.2 Le HIC (Head Injury Criterion)

2.2.1 L’algorithme de calcul

Le calcul du HIC se fait a I'aide d’'un algorithmermalisé. Une version développée au

cours de cette these est proposée en annexe déroeimd. Afin d’interpréter finement les
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résultats auxquels il conduit, il est trés importdien connaitre les principes majeurs. La

formule est bien connue et est rappelée en équgtjon

HIC :max{(tz —tl)XL ft [ a(t)dt} } 1)

(ty.t2)

aveca, I'accélération en [g]t, le temps en [s]. La fonctiomax permet de choisity ett,
afin de maximiser la valeur du HIC. Cela revien, réalité, a isoler le pic principal de
I'accélération, comme l'illustre la figure 5. C'esinsi que peut étre définie trée de choc
au sens du HICque nous noteronkyc dans ce mémoire. Contrairement a la simple prise e
compte de I'amplitude et de la durée de pic, le&wadu HIC dépend aussi de la forme de

cette accélération. Nous verrons plus en détai cetiluence au paragraphe 2.2.2.

Acc [g]
o
5]
o

L L I I
o 10 t. 20 % 30 40 50 a0
1 2

Termps [ms]
Figure 5 Le HIC est basé sur la surface contenue $® le pic d’accélération et
pondérée par la durée de ce pic

Souvent, sont calculés les Hiet HIGs. Ces nombres, en indice, indiquent une limite
supérieure a ne pas dépasseripa: (t2- t1) <15 ms outs- t;) < 36 ms.
Il est également possible d’exprimer le HIC en terde variation de vitesse, comme

lindique I'équation (2).

HIC = max{(t2 —tl){gslxw} | } )

(ty.tz) t2 - tl

avecy, la vitesse en [m/s].
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2.2.2 Quelques conséquences du HIC

L’objectif de tout systeme de protection de la &se d’optimiser la décélération de celle-
ci, dans l'espace disponible. Le HIC est le critétdisé dans l'industrie pour cette
optimisation. Considérons le cas d’'une téte arrpreun matériau amortissant. La courbe
d’accélération, ou plutdt de décélération, sur ddigurepose le calcul du HIC, traduit le
changement de vitesse entre I'instant précédanpéict et I'arrét de la téte (s'il n'y a pas de
rebond).

L’'objet de ce paragraphe est de déterminer queliieédre la distance théorique minimale
pour arréter une téte, dont I'accélération réstétaonduirait a un HIC donné. Nous I'avons
dit, la forme de cette accélération ne dépend s mtopriétés mécaniques de la surface
impactée. ST est la durée nécessaire a la téte pour s’arléteitesse d'impacVimpac et la

distanced nécessaire a l'arrét de la téte sont liées adlécation par les équations (3) et (4).

Vimpact = j acqt).dt 3)
et
o= ]U acc(t).dtjdu 4)

Nous choisissons, ici, de travailler avec les arafibns théoriques ayant les deux formes
suivantes :
— Une accélération théorique obtenue par un décalage sinusoide, comme lindique

la figure 6. Son équation est définie en (5).
A_. 2n, n
acc,; (t) == Bin(—t-— 5
At (1) 5 (T 2) (5)

— Une accélération théorique de forme rectanguldiustrée également par la figure 6.
Cette forme d’accélération est optimale en termalidsipation d’énergie pour une

amplitude minimale. Son équation est donnée en (6).

1oét ,t<iT
T 10

1 9
acc, . (t) = A'ET stsET (6)

10AE€1—£) 1 >2T
T 10
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La connaissance de la formule analytique de cegléations permet de réduire leur
description a deux parametres : I'amplitudeet la duréeT de contact entre la téte de

mannequin et la surface impactée.

Acceleration [m/s?] Acceleration [m/s?]

100+
100+ A

‘
|
| v
. A ; i S : :

.

] 8
5 . Time [ms!
<5 T Time [ms] e S [ms]

Figure 6 Accélérations théoriques de formes sinugtile et rectangulaire.
L’amplitude A et la duréeT de contact entre la téte de mannequin

et la surface impactée sont indiquées dans les decas.

Ainsi, pour chacune des deux formes d’accélératitmg couple A, T) conduit a une valeur
de HIC. Il est facile, alors, de calculer cetteewal pour toute une série de et deT
appartenant aux intervalles suivantAD[50;40d getT D[2;40] ms. Nous obtenons, pour
chacune des formes d’accélération, les cartes @edndl fonction deA et deT illustrées en

figure 7.
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Figure 7 Lieux de couples A, T) conduisant aux principales valeurs de HIC

utiisées dans les normes, pour chacune des deux rmes

d’accélérations théoriques

A l'aide des équations (3) et (4), ces courbesAden fonction deT peuvent étre
transposées en courbes li@n Vimpace NOus obtenons, ainsi, la distance théorique sages
a une téte déecélerée, en fonction de sa vitessaleénipour que celle-ci enregistre un HIC
donné. Nous avons notamment tracé ces courbes,lgoitIC utilisés dans les principales
réglementations. Les figures 8 et 9 confirment ga'wccélération de forme rectangulaire
permet sensiblement d’optimiser la distance d’anétessaire. Le tout est évidemment de
trouver les matériaux adéquats. Ces courbes maordtssi que, trés vite, la distance d’arrét
nécessaire, afin de conserver une valeur raisoardHIC, augmente dramatiquement. Par
exemple, un casque de motocycliste qui viseraiaitanir un HIC de 2400 pour une vitesse
de 15 m/s (environ 50 km/h), devrait avoisiner18scm d’épaisseur, ce qui est impossible.
Aussi, comprenons-nous mieux pourquoi un HIC de024@st imposé par les normes que
pour une vitesse d'impact de 7.5 m/s (soit unetéaiea de km/h). A cette vitesse, d’aprés nos

résultats théoriques, une épaisseur entre 3.3 et peut étre suffisante.
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Figure 8 Distance d'arrét nécessaire pour des dééthtions sinusoidales
conduisant a divers HIC, en fonction de la vitess&'impact
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Figure 9 Distance d’arrét nécessaire pour des dééthtions rectangulaires

conduisant a divers HIC, en fonction de la vitess@&'impact
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Le tableau 1 reprend les principales normes ugdistans les réglementations régissant la
sécurité des piétons et des motocyclistes. Nousngyue la norme piéton est beaucoup
moins permissive que la norme moto car, non seuletagéte doit étre protégée jusqu’a 10
m/s (36 km/h contre 27 km/h pour les motos), magsplus, la valeur du HIC doit rester en
dessous de 1000 (contre une valeur 2400 pour légsindl est malgré tout techniquement
possible, dans I'épaisseur du capot, ou bien eanjosur la rigidité des pare-brises (il reste le
probléeme de leurs montants), d'augmenter la distaisponible a la téte pour s’arréter.

Tableau 1 Distances théoriques minimales darrét des le cadre des

réglementations piéton et moto

Norme piéton (2003/102/EC) Norme moto (ECE/R022)
HIC 1000 / Acc max =412 g HIC 2400 / Acc max =270 g
Vimpact= 10 m/s Vimpact = 7.5 m/s
Forme de ) . ) )
o sinusoidale rectangulaire sinusoidale rectangulairg
l'accélération
Distance d'arrét
i . 7.5cm 5.8cm 4.3 cm 3.3cm
nécessaire [cm|

Pour vérifier que les résultats induits par cesloesi théoriques sont réalistes, nous avons
procédé a des simulations numériqgues. Un modélmegits finis de téte de mannequin
Hybrid Il est envoyé, a diverses vitesses d’'impacintre un modéle éléments finis d'une
surface amortissante élastique. Le but était deuraeda distance d'arrét pour diverses
configurations d’'impact conduisant a un HIC 1000uiPcela, nous avons fait varier le
module de Young ainsi que la vitesse d'impact. ladigurations conduisant a un HIC 1000
ont été conservées et sont indiquées dans le taBldaa figure 10 illustre cette simulation et

donne les accélérations mesurées pour chacuneuiggucations retenues.

Tableau 2 Configurations de modules de Young de lsurface amortissante et

de vitesses d’'impact conduisant a un HIC 1000

E [Mpa] [ Vimpact [M/S]] Duration [ms] | Acc max [m/s?]
0.1 13.5 18.80023 1039.19
1 8.3 8.56824 1277.14
10 5.1 3.9927 1726.68
25 4.45 2.9625 1937.73
50 4.18 2.56214 2082.94
100 4.1 2.34196 2159.78
150 4.075 2.24191 2241.77
200 4.05 2.1619 2255.17
500 4.027 2.07994 2288.62
1000 4.015 2.04983 2268.18
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Figure 10 Simulation numérique utilisant des modéle éléments finis d’'une
téte de mannequin Hybrid Il ainsi que d’un matériau amortissant.
Les accélérations des configurations conduisant antHIC 1000 sont

portées sur le graphe de droite.

La forme des accélérations obtenues semble tresherale courbes théoriques
sinusoidales. Evidemment, cette forme dépend deildd comportement utilisée pour le
matériau amortissant. Les distances d’arrét obsrrefonction de la vitesse d’'impact, sont
finalement superposées a celles obtenues avecdesermtions théoriques (figure 11). Les
points sont parfaitement inclus dans les corridbéoriques et trés proches de la courbe

relative a 'impulsion sinusoidale.
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Figure 11 Superposition des distances d'arrét obteres lors des simulations

numeriques et des distances d’arrét théoriques
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Ainsi, ces résultats théoriques peuvent permetgechkoisir un matériau permettant
d’optimiser le HIC, pour, par exemple, une épaisstisponible donnée. Remarquons au
passage qu’une téte arrivant, généralement, deemeablique par rapport a la surface
impactée, la distance d’arrét disponible est sepégia la simple épaisseur du matériau. A en
croire ces résultats théoriques, un matériau ceadui a une accélération de forme
rectangulaire est donc le plus approprié pour yotienisation en terme de HIC.

Mais, comme nous allons le voir dans le paragrapineant, une optimisation en terme de

HIC n’est pas forcément en accord avec un auttereri

2.2.3 Limites du HIC

Nous l'avons vu au paragraphe 2.1.1, la mesuré&dedlération, au centre de masse d’'une
téte de mannequin rigide, est surtout valable pesrchocs longs, c'est-a-dire pour lesquels la
téte heurte une surface absorbante plutét mollas@as conditions, en effet, la déformation
de la boite cranienne est minime ; il est doncistmald'apparenter le comportement
meécanique de la téte réelle, a I'accélération n&Esau centre de gravité d’'une fausse téte
rigide. Pour des chocs courts, en revanche, I'écatbn de la téte de mannequin est
beaucoup moins significative du comportement mégamnintracranien.

Pour illustrer ceci, nous avons utilisé la répatsenodele éléments finis de téte de 'ULP.
Les configurations de chocs a HIC 1000 et de dwésdables, présentées dans le tableau 2,
ont, cette fois-ci, été imposées au modéle dedétermable de 'ULP. Comme l'indique la
figure 12, il s’agit de chocs frontaux.

Figure 12 Le modele éléments finis de téte de I'UL&vec crane déformable est
soumis a la série de configurations de chocs a HIOO00 détaillée

dans le tableau 2

128



La réponse du modéle est évaluée en termes de :
— maximum d’énergie interne de déformation du craémmnable, qui, comme nous
I'avons vu au chapitre 1, est proposé comme crideriacture
- maximum d’énergie interne de déformation du LCRoppsé comme critére de
survenue d’hématome sous dural
— maximum de contrainte de Von Mises atteint parélésents modélisant le cerveau,
proposé comme critére de survenue de Iésions roglgokes
La force de contact entre la téte et le matériaarssant a également été mesurée. Alors que
le HIC reste constant, nous constatons, en potteatune de ces variables sur un graphe, que
plus les chocs sont courts, plus leur valeur egiomante. Nous voyons notamment que le
maximum de contrainte de Von Mises peut étre nlidtipar quatre en passant d’'un choc
d'une dizaine de ms a un choc de moins de 3 ms.eBwitknt, il s’agit la de chocs
extrémement courts, mais il faut néanmoins étrédeviggdans l'interprétation du HIC. Ainsi,
pour des chocs trés courts mais indiqués comma Iéfionnels d’aprés le HIC, les limites

relatives a d’autres critéresf(chapitre 4) peuvent étre dépassées.
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Figure 13 Réponses du modele ULP, en choc frontalpour différentes

configurations de chocs a HIC 1000
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Ces resultats prouvent que le HIC ne peut étrepréeé de la méme maniére, selon que le
choc est court ou long. Les limites de toléranceses du HIC dépendent du type de choc. Le
HIC n’est donc pas, de ce fait, un critere Iésidringinseque a la téte humaine. C’est
d’ailleurs 'une des raisons pour lesquelles lesmas moto et piéton n’utilisent pas la méme
valeur seuil de HIC. De cette limitation, mal coanuweuvent naitre des confusions
dommageables pour la sécurité des usagers.

Et puis, évidemment, le HIC ne tient compte, ni de direction d’impact, ni de
'accélération angulaire. La littérature, préserda@echapitre 1, nous a pourtant montré que la
téte n’était pas identiguement vulnérable selodidaction d'impact. Par ailleurs, les lésions
neurologiques semblent davantage corrélées aux léaatiens angulaires. Quelles

informations ces derniéres peuvent-elles apporter ?

2.3 Tenir compte de la direction et du chargement angalire

Comme nous l'avons vu au chapitre 1, le HIP, dégystopar Newmaet al. (2000), est
prévu pour tenir compte de la direction d'impadhsaque des accélérations angulaires. Son
éguation est rappelée ci-dessous.

C, aXJ‘ath C, axjaxdt
HIP=|C, | ayjaydt + C | ayjaydt
G, azjazdt C) |a, j a,dt

Contributionlinéaire Contributionangulaire

(7)

Nous avons vu que Newmat al. (2000) identifient les coefficient§; aux inerties selon
chaque direction. De cette maniere, le HIP est biésspression de la puissance mécanique de
impact. Mais ces coefficients peuvent égalemesrinettre de pondérer I'influence de ces
directions sur la valeur du HIP, afin d’en privilégcertaines. Les travaux de Genaretlal.
(1982) ont, en effet, montré que les accélératampilaires étaient plus propices aux lésions
axonales diffuses et que, en revanche, les chatsldglan sagittal conduisaient rarement a
des lésions. Newmast al. (2000) se contentent d’évaluer ce qu’il se passsupprimant la

contribution de certaines directions. Ainsi, l#IP__ " est par exemple défini ; il supprime

les composantes relatives au mouvement antérorpastée la téte et donne, de ce fait, plus
de poids aux accélérations latérales. Il en résuigeamélioration de la prédiction de Iésions
axonales diffuses, ce qui est en accord avec Issradtions de Genarebt al. (1982). Mais

supprimer totalement la contribution d’'une diregtidans le calcul du HIP risque de faire
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perdre des informations sur le choc. Une étude plysrofondie de ces coefficients de

pondération pourrait étre intéressante. Elle n’@ndpant pas, pour l'instant, été réalisée.

2.4 Conclusion

Il semble difficile, malgré tout, de rendre compis mécanismes de lésion internes de la
téte, en ne considérant qu’une combinaison lind@rees accélérations. Ces derniéres, d’'une
certaine maniére, ne témoignent que du chargenetd tEte et non pas des conséguences
gu’elles entrainent. En vue d’'un séisme, on n’évakae le risque des dégats sur un batiment
en se basant uniqguement sur l'intensité du treméherde terre ; les dégats dépendront de la
contribution mutuelle des déformations intrinséqdeschaque élément de la structure. La
donnée d’entrée reste la méme : I'accélération a@imkent. A partir de I'accélération de la
téte, il est possible de calculer bien plus qusid®les intégrales comme pour le HIC ou le
HIP. La technique des éléments finis permet deutaicle champ de contraintes et de
déformations des éléments internes d’'un modélétee t

De plus, remarquons que méme le HIC ou le HIP msitess I'utilisation d’un ordinateur
pour étre calculés. Or, s’il est vrai que leur aghlest quasi instantaneé, I'amélioration
constante des machines, et notamment des PC, m@mhstdérablement aussi le temps de
calcul des variables basées sur des modeles parede finis. Sans trop d’efforts
d’optimisation, il est tout a fait envisageablettBandre des durées tout a fait raisonnables de
guelques dizaines de minutes.

La section suivante présente donc les variablesiléas par des modéles éléments finis, et

utilisables afin de modéliser, au mieux, les méaeis de lésion.
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3 Acces a de nouvelles variables

3.1 Introduction

Les modeles éléments finis permettent donc de simde maniére plus ou moins bio-
fidele, le comportement mécanique intracranien awrs du choc. Pour décrire ce
comportement, les contraintes et déformations dgwh €lément sont calculées. Mais cela
représente une quantité considérable d’'informatiBasir chaque élément tridimensionnel et
a chaque instant, les tenseurs de contrainte @éfdemation sont constitués, tous, d’au moins
6 variables. De plus, celles-ci peuvent étre ex@eisndans n'importe quel repére, qui peut,
lui-méme, varier d'un élément a I'autre. En conségeela difficulté est d’exploiter au mieux
ces variables.

Par ailleurs, il n'est pas possible, pour des rasévidentes d'échelle, de simuler
directement la destruction des cellules intervedants les Iésions. Une premiere méthode est
de chercher a s’approcher, le plus possible, dbéke de la source de lésion. On pourra donc
examiner des contraintes ou déformations localesisM parce qu'aucune donnée
expérimentale n’existe pour valider ces donnéeseatelle échelle, le danger est d’observer
des variables locales totalement erronées.

A des échelles légérement moins précises, quelquéde matiére cérébrale par exemple,
des données expérimentales (par exemple celles alselite et al, 1992) permettent de
contrbler le comportement mécanique calculé. litggnc sembler plus raisonnable de se
contenter de telles échelles. Par ailleurs, a miéndisposer d’observations microscopiques
rarement possibles, ce n'est de toutes facons de’atelles échelles que les Iésions
(notamment pour les lésions axonales diffuses) g@uétre observées. Plutbét que de
considérer I'état d’'un seul élément du modele, oar@a donc s’attacher a la contribution
d’'un ensemble d’éléments, dont la taille restetardd@ner.

L'objet de ce chapitre est, ainsi, de synthétiks différentes méthodes possibles
d’exploitation des résultats fournis par ces masl@dEments finis. En tenant compte des
limites de ces méthodes, nous proposerons égaledemt nouvelles variables comme

candidates a la prédiction de Iésions axonalegss##.
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3.2 Exprimer les contraintes et déformations

3.2.1 Choix des reperes

L'une des difficultés, en mécanique des milieux toars, est le choix du repére dans
lequel exprimer le tenseur des contraintes ou ééxmations. Par exemple, les ternzggt

f du tenseur de contraintes, ci-dessous, dépenderpére choisi.

g, Txy Iy,
o=1, 0, T, (8
Xz Tyz g,

La plupart des auteurs utilisent les contraintas déformations) principales, c'est-a-dire
celles calculées dans le repere permettant de mdiger la matrice. Ce choix est commode
d'un point de vue mathématique, surtout si le ni@téest isotrope. Ainsi, méme s'il est
discutable de considérer un tissu biologique tel lgumatiere cérébrale comme isotrope, ce
sont ces déformations qui ont été considéréesagaupart des auteurs.

Pourtant, dans le mécanisme de lésion axonalesdifitiest avant tout la déformation des
axones qui entre en jeux. Les limites de toléraé@erminées expéerimentalement reposent
sur I'élongation de ces axones. Or, il n'est eryésdle de relier 'élongation de I'axone a la
déformation du tissu cérébral dans lequel il saviep qu’a condition que la déformation soit

calculée dans la direction de cet axone. Cetteogpprest explorée au chapitre 5.

3.2.2 Les invariants

Pour pallier cette difficulté du choix de repéregst également possible d'utiliser des
propriétés de ces tenseurs qui permettent de ealdas grandeurs scalaires indépendantes du
repéere choisi. On parle d’invariants.

Le premier invariant, le plus naturel, permet dewdar la pression pour un milieu continu
solide (la notion est différente pour un milieu uvide et fait, alors, appel a la
thermodynamique). Il est calculé a l'aide des @intes normales comme [lindique
I'équation (9).

_tr(o) __oxto, 0,
3 3

Le deuxieme invariant est une combinaison des amnés normales et tangentielles

P= ©)

comme l'indique I'équation (10). Il est encore agamntraintes de Von Mises
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UVM = % [{/(JX - UY)Z + (Uy B 02)2 + (Jz - Jx)z +6 [ﬂrfy + TSZ + sz)z (10)

Evidemment, les mémes invariants peuvent étre édaanNec le tenseur de déformations.
Ces invariants permettent de quantifier facileniétat de contrainte (ou de déformation) des
éléments. Cette approche, commode d’'un point denvaghématique, semble en revanche

plus éloignée du mécanisme de Iésion.

3.2.3 L’énergie de déformation

Une autre approche consiste a évaluer I'énergie agasinée par chague composant
anatomique. Cette énergie correspond a la paredjén cinétique transmise a la téte et qui
est absorbée (sous forme de déformations), paruehagmposant anatomique. C’est une
variable globale quantifiant la déformation de teutomposant. Si ce dernier se déforme de
maniere uniforme, cette énergie interne sera unitdioateur. En revanche, elle ne sera pas
assez précise pour traduire une déformation lazalis

Rappelons que Baumgartner (2001) a par exempliséutktte variable pour prédire la
survenue de fractures et d’hématomes extra- etcanasix. Cet indicateur semble étre bien
adapté dans ces cas et nous allons le confirmehapitre suivant. En revanche, il n’est pas
possible, avec une telle variable locale, de peddilocalisation de la Iésion. Pour la fracture,
un critere local, tel celui utilisé par Deck (20@t)basé sur la contrainte de chaque élément,
est nécessaire pour affiner les résultats.

La encore, pour tirer le meilleur de cette énedgiedéformation, il faut donc bien choisir
I'échelle du composant sur lequel elle est calcuRse exemple, I'énergie de déformation de
tout le cerveau (modélisé en un seul composantoarn@iie homogene) n'est pas assez
précise et ne permet pas, selon Baumgartner (2@l )prédire la survenue de lésions
axonales diffuses. Au paragraphe 3.4.1, nous porosn premier découpage de I'encéphale,
permettant de s’approcher d’'une échelle plus adéqua

Les codes de calcul éléments finis permettent denelol’évolution de cette énergie en
fonction du temps. La courbe obtenue présente edrgéun pic. C'est ce dernier qui est

utilisé afin de caractériser le niveau de chargerdercomposant anatomique.
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3.3 Les variables utilisées dans la littérature

Comme nous 'avons vu au chapitre 1, plusieurs augh ont été proposées pour exploiter
ces informations. Le tableau 3 récapitule les em présentées pour les différents

mécanismes de lésion.

Tableau 3 Variables mécaniques proposées, pour chas type de
mécanisme de lésion, par les utilisateurs des difents

modeles éléments finis

Mécanisme Institution Variable proposée

Energie interne de déformation des éléments
Fractures ULP . ~

modeélisant le crane

WSU, NHTSA, _ _
_ » Elongation des veines en pont
) Université de o
Hématomes extra- (quantifiée en terme de RMDM dans SIMon)
Stockholm

et sous-duraux

Energie interne de déformation des éléments

ULP
modélisant I'espace sous-arachnoidien
Taux de déformation principalé et son produit
WSU - - . .
avec la déformation principale elle-mérae
Lésions axonales Pourcentage de cerveau dont la déformation
_ NHTSA, WSU o 3 . . ,
diffuses principale a dépassé un certain seuil (CSDM)
ULP Pic de contrainte de Von Mises atteint par un
nombre significatif d’éléments du cerveau
Pourcentage de cerveau dont la pression est
Contusions NHTSA inférieure a la pression de vapeur saturante de

I'eau -100 kPa (DDM)

Ces contraintes et déformations peuvent étre @&dsupour n'importe quel élément du
modeéle de téte. Il est tentant de faire I'hypothgsien laquelle la Iésion a le maximum de
chance de survenir dans le voisinage de I'élémyauttaatteint la plus grande contrainte ou
déformation. Mais, comme nous l'avons dit plus hduest dangereux, du fait des artefacts
numeriques possibles, de se baser sur le résultatsgul élément. Il est donc prudent de
considérer, non pas la valeur maximale atteinteupaunique élément, mais par un nombre

significatif d’entre eux. Cela permet ainsi de goennd’éventuelles erreurs locales. Cette
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notion denombre significatif d’élémenisst assez mal définie et demeure, a 'heure defuel
laissée a I'appréciation humaine, lors du postdraéent.

Si I'échelle est trop petite, les erreurs localessont pas gommeées. Si, au contraire,
I'échelle est trop grande, on considere un compuetd mécanique global, dont une partie
n’est pas liée a la Iésion. Il en résulte une pemtprécision, comme c’était le cas pour le HIC.
Il faut donc trouver I'échelle spécifique a la @si Cela permettra, de ce fait, de préciser cette
notion de nombre significatif d’éléments.

Pour les fractures, cela ne pose pas de problerjeumaar il est possible de la modéliser
directement. Les travaux de Deck (2004) ont pamgte permis de simuler des fractures
linéaires et dépressives.

Pour les hématomes extra- et sous-duraux, la téfinie la source de la |Iésion est déja
beaucoup moins claire. Le choix de I'échelle adéz@st donc mal aisé. Par ailleurs, ces
Iésions interviennent dans une zone particulierémeétérogene de la téte, qui associe fluides,
vaisseaux sanguins et membranes. Difficile, dasscoaditions, de demeurer dans la seule
mécanique des milieux continus homogénes. Noussavangu'il est possible de ne pas
simuler le comportement fluide, mais d'utiliser déements brique, dont la raideur est
calibrée afin de simuler correctement le découptagee le cerveau et le crane. Cette couche
d’éléments englobe donc le fluide, les vaisseamgsias et certaines membranes. L'échelle
choisie pour décrire le mécanisme de lésion sera;ed fait, nécessairement peu précise.
L’énergie interne de déformation des éléments memd cet espace sous-arachnoidien
semble donc la variable adaptée.

Enfin, pour ce qui est des Iésions neurologiquess radlons également avoir un décalage
entre I'échelle a laquelle la Iésion intervientH@éde axonale) et I'échelle a laquelle nous
avons acces et qui est conditionnée par la tadlleas éléments. Considérer la déformation de
'élément, revient donc a formuler I'hypothése seltaquelle I'élongation des axones
contenus dans un élément est proportionnelle &ftamation de cet élément. Mais il est peu
probable que cette hypothése soit vérifiée lorsgjest la déformation principale qui est
utilisée. Un autre moyen de quantifier le chargemnuentissu cérébral dans le voisinage des
axones, est de considérer la contrainte de Vondiseais, il est d’autant plus difficile d’'y
trouver un sens physique.

Ces limites nous aménent a proposer de nouvellembles, comme lindique le

paragraphe suivant.
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3.4 Proposition de nouvelles variables

3.4.1 Energie de déformation d’'un cerveau compartimenté

Avec le modéle ULP, la contrainte de Von Mises tsiegposée afin de prédire la survenue
de Iésions axonales diffuses. Le fait qu’elle smitinvariant du tenseur de contraintes a été
'un des facteurs de choix, au détriment de lareamte principale. Pourtant, nous avons vu
gue pour se prémunir contre les éventuels artéfaataériques, il était nécessaire de
considérer le maximum de contrainte atteint panembre significatif d’éléments du cerveau.
La définition de canombre significatif d’élémentseste pour l'instant assez arbitraire.

Le caractére global de I'énergie interne de déftiongpermet de gommer ces éventuels
artéfacts. Malheureusement, calculée sur I'ensedhbleerveau, cette variable n’est pas assez
précise pour correctement décrire le mécanismeésierl axonale diffuse. Nous proposons
ici, une échelle qui peut paraitre mieux adaptée.

Le cerveau du modéle ULP 98 a été compartiment® znes ¢f. figure 14). Les masses

et volumes des zones résultantes sont indiquésleléaisleau 4.

Coupe anatomique Zone 1 : cervelet Zone 2 : tronc onez& :
diencéphale
Figure 14 Compartimentation du cerveau du modele UB. La quatrieme zone,

non représentée sur la figure, correspond au volumeestant : les

lobes

Tableau 4 Masses et volumes des zones du modele Wadpartimenté

Zone Masse volumique [kg/m3] Masse [kg] Volume [m3]
Diencephale 1.04 0.2253 0.22
Lobes 1.04 1.46 1.40
Cervelet 1.04 0.188 0.18
Tronc 1.04 0.0457 0.04
Créne 2 1.026 0.51
LCR 1.04 0.227 0.22
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Ces zones peuvent encore sembler un peu volumm@aseapport a I'échelle a laquelle
apparaissent les lésions axonales diffuses. Un ug@ége plus précis, basé sur des
considérations anatomiques, pourrait étre réakse din second temps (nhotamment pour les
lobes qui semblent disproportionnés par rapport3aautres zones).

Nous pouvons donc maintenant calculer la densééeatgie interne de déformation, c'est-
a-dire, pour chaque zone, son énergie interne regg@cur son volume. La variable de
prédiction de lésion proposée, sera alors la vateaximale, parmi les zones, de cette densité
d’énergie interne de déformation.

Comme les conditions aux limites, au niveau dudrcérébral, ne sont pas bien maitrisées,
peut-étre ne devrons nous pas tenir compte denka 2@orrespondante.

La capacité prédictive de la variable ainsi obtesera évaluée au chapitre 4.

3.4.2 Déformations orientées

L’autre nouvelle variable que nous avons tenté ml@ier en fin de these, est la
déformation, calculée selon l'orientation privilégi des axones. Nous reviendrons plus

longuement sur cette idée au chapitre 5.
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4 Conclusions

Ce chapitre présente les variables exploitables ppumodélisation des trois types de
lésion évoqués au chapitre 1. Jusqu'a présentdlaation mesurée au centre de masse
d'une téte de mannequin mono-masse était utiliSée.la base de I'enseignement de la
courbe de la Wayne State, qui montre l'informatiqportée par l'intensité de I'accélération
et la durée de chargement de la téte, une formularigue tente d’exploiter au mieux la
simple accélération linéaire résultante. Cela alagrauHead Injury Criterion(le HIC), seul
critere de lésion de la téte utilisé dans les raglgations. Nous avons étudié la distance
nécessaire a une téte décélérée et qui consedQudonné, pour s’arréter, selon sa vitesse
d’'impact. Mais nous avons également mis en évidéeedimites du HIC. Il ne peut étre
interprété de la méme maniere, selon que le chocoesst ou long. Les limites de tolérances
issues du HIC dépendent du type de choc. Le HIGtrdenc pas, de ce fait, un critere
Iésionnel intrinseque a la téte humaine. Une dumriée du HIC est de ne pas tenir compte de
la direction du choc, ainsi que des accélérationgilaires. Un nouveau critere, le HIP, tente
de palier ce manque. Il semble difficile, malgrétiade rendre compte des mécanismes de
Iésion internes de la téte, en ne considérant gudembinaison linéaire de ses accélérations.

L’alternative est donc la modélisation par élémefitss, qui permet de fournir de
nouvelles variables. Les méthodes d’exploitatiorcel® nouvelles variables ont été discutées.
Le choix repose avant tout sur celui de I'échellg,doit étre adaptée a la Iésion considérée.

Comme nous avons déja eu l'occasion de le dirdgdson elle-méme ne peut étre
systématiguement modélisée, puisque son appairitiplique souvent des phénomeénes qui ne
sont pas purement mécaniques. L'outil, qu'il s’atgtréaliser a I'aide d’'un modeéle éléments
finis, doit donc étre plutét capable de prédiremdement ou la cascade irréversible de
phénomenes biochimiques conduisant a la lésionergendré. La valeur prise par le
parametre mécanique considéré au moment du déelerectt de cette cascade sera donc la
limite de tolérance. C’est ce que nous nous prapostaintenant de rechercher.
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Chapitre I11

Elaboration d une base de
données de traumatismes
craniens réels
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1 Introduction

Dans les deux chapitres précédents, nous avonenmasidence des mécanismes de lésion
et les méthodes possibles pour les modéliser. eatibjest maintenant de tester ces méthodes
pour vérifier qu’elles prédisent correctement lavenue de Iésion. Pour cela, il est donc
nécessaire de comparer la prédiction de telle keirrgéthode, avec la survenue de lésion de
cas reels.

L’idéal serait de pouvoir produire volontairement traumatisme cranien sur un sujet
vivant, dans un cadre défini avec précision en d¢srrd’asservissement de la téte. Ces
asservissements pourraient alors étre utilisés pseonstruire le choc numériquement. Il
serait donc possible de comparer la prédiction ddéte, avec les lésions résultantes, qui sont
connues précisément. Cette démarche, si ellelésge¢osur certains sujets animaux (de moins
en moins), n'est bien évidemment pas envisageald’'ldomme. Par ailleurs, outre les
problémes éthiques associés a de telles expéritimrstdaites sur animaux, leurs différences
anatomiques avec les humains rendent les réspltadifficiles a exploiter. Une alternative
est la comparaison avec des tests sur sujets aigagspost-mortemMais, tres vite, et pour
la plupart des tissus organiques, d’importantefmdinces dans les propriétés mécaniques
apparaissent entre tissus vivo et in vitro. Certaines lésions ne sont d’ailleurs pas
reproductiblesn vitro.

Ainsi, dans cette these, une démarche différerdtie &mployée. Il s’agit d’utiliser des cas
d’accidents réels. Ceux-ci, a condition de compdgs informations adéquates, peuvent en
effet permettre de comparer la prédiction de @ggercalculés lors d’'une réplication de
I'accident, avec les lésions effectivement survenu&avantage est, qu’ici, la comparaison se
fait avec des lésions survenues sur sujets humeinm-vivo. L'inconvénient est la
connaissance moins précise des conditions de aghargale la téte et parfois des lésions.

Une telle démarche avait déja été employée dansnBaner (2001) et nous avons
réutilisé les accidents qui y étaient décrits. Ldas objectifs de cette these est d'augmenter le
nombre de ces accidents, a I'aide de nouvellesigabs numériques qui seront détaillées.

Par ailleurs, la reconstruction des accidents paudéficilement s’affranchir d’un certain
nombre d’erreurs, il est apparu nécessaire d’'évddusensibilité des critéres a une incertitude
dans le résultat de cette reconstruction. Nous snaurssi étudié les differences dans la
réponse du modele ULP, selon que l'asservissemertetli-ci nécessite de considérer le

crane rigide ou non.
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Finalement, afin de faciliter la reconstruction m’grand nombre de cas, les informations
de chacun d’entre eux ont été stockées dans ueadeatonnées, élaborée dans le cadre de ce
travail. Pour faciliter la reconstruction de cesntweux cas, des outils d’automatisation ont

été développés au cours de cette thése et seaptant détaillés a la fin de ce chapitre.
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2 Méthodologie

2.1 Démarche générale

L’objectif est de calculer les criteres évoquéschapitre précédent, sur un ensemble
d’accidents impliquant la téte, et pour lesqueldilan lésionnel est connu. Une étude de
corrélation entre les valeurs prises par un cridémné et la survenue de lésion qu'il est sensé
prédire, pourra alors étre réalisée. Dans les scdee cas d’accidents utilisés dans cette
étude, la téte a heurté un matériau donné. Lesnggint généralement été classifiées par des
meédecins. Par ailleurs, les conditions aux limiteda téte, pendant le choc, doivent pouvoir
étre connues. Pour cela, la cinématique, jusqurétéint précédent le choc de celle-ci, est
estimée: a partir de la connaissance du scénaldannées recueillies par des
accidentologistes, par des témoignages, par demgistitements vidéos, etc...), diverses
techniques expérimentales, mathématiques ou nunediigpermettent, sous certaines
conditions, de la définir. Une fois les conditicensx limites du choc de la téte connues, le
critére peut étre calculé, qu'il s’agisse de lapdamexploitation de la courbe d’accélération,
comme dans le cas du HIC, ou bien via la simulati@traumatisme créanien, proprement dit,

a l'aide d’'un modéle éléments finis. Le schémaadiggure 1 illustre cette démarche.

Accidents réels documentés responsables de traumatismes craniens

Lésions reelles Scénario et données cinématiques

Bilan lésionnel Reconstruction cinématique

=>» Conditions auy limites d’asservissement

Calcul de criteres

Corrélations ? HIC

Figure 1 Démarche générale
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2.2 Approche statistique

Il s’agit donc d'évaluer la capacité d'une variablteécanique candidate, a prédire la
survenue d’une lésion donnée. Il est apparu, apitthgrécédent, que la chaine de causalité
reliant les circonstances du choc, a la survenuk digsion, n’est pas compléte. Mis a part,
dans une certaine mesure, le cas de la fracturg,ldsurvenue coincide avec une brusque
variation structurelle, nous ne sommes donc pasabtap de modéliser, en termes
exclusivement mécaniques, la lésion proprement Hited'autres termes, I'apparition réelle
de cette derniere, ne coincide pas nécessairemeniua maximum, ou méme avec un point
d’inflexion, de la variation de la variable mécamqgcandidate. En statistiques, on parle de
données censurées. Méme si le choix de cette langb judicieux, un seul essai ne peut
donner la valeur pour lequel la Iésion apparait.ni@imum atteint par la variable sera
toujours inférieur ou supérieur a un seuil, lequelsera connu ga’posteriorj grace a un
encadrement. La connaissance précise et certairee deuil, ne se fera donc gu’avec un
nombre suffisant d’essais.

Ajoutons que la chaine de mesures proposée datesrséthodologie est nécessairement
entachée d’erreurs. Des imprécisions dans la cdmpston du scénario, dans la
reconstruction de la cinématique, dans le calculnudéle éléments finis, sont autant
d’occasions d’altérer la valeur de la variable édai. Ces imprécisions sont difficilement
guantifiables. Au paragraphe 5.3, nous étudieransensibilité de certains criteres a une
perturbation donnée dans lieputs Quoiqu’il en soit, ce bruit inévitable dans legsures,
nous impose de multiplier le nombre de cas d’actglgaités. La consistance statistique des
limites de tolérance, calculées au chapitre 4,&redd.

2.3 Types d’accident

Un grand nombre d’accident permet de couvrir tewgdectre de sollicitations possibles de
la téte. Des chocs violents, tout comme des chimerd, sont donc nécessaires. Dans un cas,
la variable candidate dépassera largement la lidetéolérance cherchée, dans l'autre, elle
demeurera en dessous. Le but étant d’affiner ls plossible 'encadrement évoqué au
paragraphe précédent, il est néanmoins nécessaidisposer d’accidents modérés, c'est-a-
dire conduisant & une valeur de la variable camelidevoisinant la limite de tolérance
cherchée.

Par ailleurs, un critere de lésion doit pouvoireétitilisé pour tout type de choc, en

particulier, quelle que soit sa durée. En d’auteesés, il doit étre validé pour tout le spectre
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fréquentiel. Ainsi, des chocs de plusieurs typdasedt étre pris en compte. Pour cette raison,
des chocs amortis (notamment par un casque) ailgsiay contraire, des chocs sur surface
rigide, ont été considérés dans cette étude.

2.4 Données nécessaires pour le calcul de la réponseal¢éte

Deux types de critéres de lésion sont utilisés dasite étude : les criteres basés sur
'accélération de la téte et ceux issus de vargablculées par des modeéles par éléments
finis. Ainsi, le plus souvent, les données nécessasont les accélérations linéaires, et
eventuellement angulaires, de la téte mesurée ratvecge masse. Pour les criteres basés sur
une modeélisation éléments finis du choc de la té#s, champs d'accélération ne sont, en
revanche, pas systématiqguement indispensablestdss®iet I'orientation de la téte, relatives
au matériau impacté, ainsi que les propriétés megeas de celui-ci, sont suffisantes.

Comme nous allons le voir au paragraphe suivani, g type d’informations nous est
parfois accessible. Dans cette thése, une méthaeé proposée pour obtenir ces champs
d’accélérations manquants. Il s'agit de simuler atiquement le choc d'un modéle éléments
finis de téte de mannequin Hybrid Ill, contre ledale éléments finis du matériau impacte.
Ainsi, les conditions initiales sont la vitessd'@tientation (qui sont donc connues) de la téte,
relatives au matériau impacté. Les accélératiomsaires et angulaires, mesurées au centre de
masse du mannequin numérique sont, par suite, esralsponibles. La figure 2 illustre cette

simulation dans le cas d’un choc contre un modelpate-brise.

Figure 2  Simulation numérique d’'un choc entre un mdele éléments finis de
téte de mannequin Hybrid Ill et un modéle EF de pae-brise, afin
d’obtenir les champs d’accélérations lin€aires etrggulaires de la

téte

Le modele éléments finis de mannequin Hybrid It @smposé d’'un maillage en coques
rigides, qui modélise le crane en épousant la fatmea table externe. Il est recouvert d’'une
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couche d’éléments brique élastiques, afin de reptés la couche de scalp présente sur le
mannequin physique. Les inerties de ce dernier, gt ailleurs, affectées aux nceuds du
maillage modélisant le crane. Elles sont, ainsilgaelimensions, rappelées sur la figure 3.

Ixx = 1.59 E-2 Kg.m?2 Ixx = 1.56 E-2 Kg.m?2
Masse : 4.53 Kg| lyy =2.40 E-2 Kg.m?| Masse :4.32Kg | lyy =2.30 E-2 Kg.m?
Izz = 2.20 E-2 Kg.m? Izz =2.10 E-2 Kg.m?

Figure 3 Dimensions et inerties des modeles physiget numérique de la téte

de mannequin Hybrid 11l
Un repere local mobileskew systensous Radioss) est rattaché aux éléments modéksan

crane rigide. L’accélération du centre de graviiénbdele de téte de mannequin est projetée

sur les axes de ce repere.
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3 Reconstruction de la cinématique

Selon le type de choc, ainsi que les données lastidisponibles, plusieurs méthodes
existent pour évaluer la cinématique de la téteylas I'instant précédent le choc. Cette

section présente ces différentes méthodes.

3.1 Reconstructions analytiques simples

Pour un certain nombre d’accidents, la téte egpré&mier segment anatomique a étre
impacté. Cela peut, par exemple, étre le cas dartgirts cas de piétons, ou chutes libres.
Dans ces scénarii, la cinématique du corps dectang, jusqu’a I'impact de la téte, est simple
et une reconstruction analytique ne nécessitandjpagils numériques complexes, peut étre
suffisante. Elle donnera l'orientation et la viteskela téte, relatives a la surface impactée.
Ainsi, par exemple, pour une chute libre pour ldigua téte touche le sol la premiére, la
formule (1) peut donner une trés bonne approximat®la vitesse d’'impact.

Vimpact = V ZgH (1)

Avec g la valeur de I'accélération de la pesanteur fines H la hauteur de chute [m]. Nous
verrons au paragraphe 3.3 que cette formule, damtims cas qui sont facilement
identifiables, donne des résultats tout aussifagents que la méthode numérique employée.

Pour des mouvements plus complexes, dans lesquedsti€ du corps intervient, une
approximation de la vitesse dimpact peut égaleméme donnée par des formules
analytiques. Baumgartner (2001), a I'aide d’'uneonstruction analytique, avait par exemple
reconstruit certains accidents de piétons au siepegcis : apres que les membres inférieurs
du piéton aient été heurtés, le corps entier pivets le véhicule et la téte, la premiére, vient
alors percuter le pare-brise. Le vol plané estiagmonstruit par une simulation analytique
3D reposant sur une modélisation en corps rigidepiéton et de I'automobile. En premiére
approximation, le piéton est modélisé par un caigsle unique, heurté par le pare-choc
rigide du pare-brise. Cette mise en charge inchét iotation du corps rigide piéton autour de
son centre de gravité. Les équations cinématigeesgitent de déduire la vitesse d'impact de
la téte contre le pare-brise.

Les accidents de piéton utilisés dans cette étudeét® obtenus de cette maniére. La
technique fonctionnait car les cas de piéton avatnsélectionnés pour cela. Dans la plupart
des cas, une prise en compte plus complexe den&meitique est nécessaire et impose

I'utilisation d’outils numériques plus élaborés.
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3.2 Reconstructions expérimentales

Les reconstructions expérimentales visent a repr@dlaccident, a I'aide de mannequins.
Elles sont validées a l'aide d'un certain nombre atééres dépendant des données
initialement disponibles. Ces dernieres peuvemt @rplusieurs formes.

Une reconstruction expeérimentale classique estéfaication, grandeur nature, d’un
accident de la route. La validation repose surdanaissance des dégats relevés sur les
véhicules du choc original, ainsi que sur les jpmsd finales, des véhicules, comme des
occupants. Si la reconstruction expérimentale cibndluces mémes parametres, elle est
supposée validée. Des mannequins, généralementdHiibrisont utilisés pour modéliser les
occupants des véhicules. L'accélération mesurémeatie de masse de la téte de mannequin
peut alors étre utilisée commmaputs afin de calculer les différents criteres de lésion.
Plusieurs reconstructions de ce type, documentzes ld littérature, existent. Franklghal.
(2005) ont, par exemple, reconstruit quatre actglda voiture pour lesquels les lésions de la
téte subies par les victimes étaient connues. Qe te reconstruction est évidemment
particulierement lourd a mettre en ceuvre. Paruagleun nombre tres élevé d’incertitudes
existe. Comment savoir, par exemple, ou la téteodegpants a tapé, pendant toute la durée
du choc ? De plus, la cinématique de la téte dematpins, enregistrée en leur centre de
gravité, dépend de la biofidélité de ces dernimmsamment au niveau de leur cou. Ainsi, nous
avons choisi de ne pas utiliser d’accidents dontit@matique, tres complexe, aurait été
reconstruite de la sorte.

Dans le cas d’accidents de motocyclistes casquégwvanche, il est possible de connaitre
les matériaux impactés par le casque, grace aocestnelevées sur ce dernier. Des accidents
de ce type ont été utilisés par Baumgartner (200he méthode expérimentale consiste a
reproduire sur un casque neuf identique, les m@&@ndsmmagements que ceux observes sur
le casque de l'accidenté. Le TRLréansport Research Laboratgriyondres), procede ainsi. Il
réalise une série de tests de chute libre d'ure dét mannequin Hybrid Ill casquée sur
différents types d’enclume, jusqu’a obtenir sucésque I'état d’endommagement souhaité.
Lorsque deux endommagements, révélant deux imgdfdsents de la téte, sont rapportés, le
TRL procede a deux séries de tests en chute liloug, gbtenir les deux endommagements.
Néanmoins un seul de ces tests est retenu comnaetimpa source des Iésions observées : |l
s’agit du test produisant a la fois les niveauxcd&érations linéaire et angulaire les plus

élevés. Nous réutiliserons, dans cette these esd illustrés par Baumgartner (2001).
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Pour un autre type d’accident, encore, une infaonarés précieuse peut étre connue. Il
s'agit d’accidents se déroulant devant des camé&ak est possible lorsque I'accident est
prévisible, notamment dans le domaine du sportsiAipendant des matchs de football
americain, un type de choc est trées fréquent étia de deux joueurs, 'un étant souvent le
porteur du ballon, viennent s’entrechoquer. A tades années 1990, une société américaine,
Biokinetics a mis en place un dispositif d’enregistremenguidridimensionnel des matchs,
afin de connaitre trés précisément la cinématicuka déte de ces victimes. Afin d’obtenir les
accélérations linéaires et angulaires, des reawmigins expérimentales, a l'aide de
mannequins Hybrid Ill casqués, ont ensuite etas@es. Les enregistrements vidéos ont alors
été une information précieuse pour la validationcds réplications. Cette méthodologie est
illustrée en figure 4. Contrairement aux réplicasiode chocs de motocyclistes évoquées
précédemment, ou seule la téte était utilisée, nk@dnequins employés, ici, sont plus
complets : comme lillustre la figure 4, toute larfle supérieure du mannequin Hybrid Il est

utilisée. Comme nous le verrons au chapitre 4, résalte en des accélérations plus réalistes.

Figure 4 Enregistrement vidéo de la téte de deux ymurs de football

americain venant s’entrechoquer pendant un match etéplication

expérimentale a l'aide de tétes de mannequin Hybridll afin
d’enregistrer les accélérations
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3.3 Reconstructions numériques

3.3.1 Introduction

Comme nous l'avons vu au paragraphe 3.1, la cinémeatlu corps de la victime peut étre
évaluée au moyen d'une modélisation en corps Hgitles lois de la mécanique sont
appliguées a ces derniers. Afin d'affiner les meslell'utilisation d'outils numériques
complexes devient nécessaire. Plusieurs logicpsialisés dans la reconstruction d'accident
existent. Nous présenterons dans cette sous-séesiateux logiciels utilisés dans le cadre de
cette these.

3.3.2 Le logiciel PC-Crash

Ce logiciel est adapté au calcul de la cinématapgevéhicules, dans le cadre des accidents
de la route. Il dispose d’'une base de données dantleles de voitures. Il permet de tenir
compte des variations d’adhérence ou de topograple la scene de l'accident, et
d’introduire des obstacles fixes. Par ailleurs, demportements du conducteur, tels que le
freinage ou le braquage, peuvent étre paramétrimsi,f/au CEESAR, Centre Européen
d’Etude de Sécurité et d’Analyse, avec lequel natena travaillé dans le cadre du projet
national PROTEUS (PROtection de la TEte des USagengrallles), ce logiciel permet une
bonne évaluation de la vitesse du premier impaiteda piéton et le véhicule, généralement
au niveau des membres inférieurs. Le paramétrggeseesur des relevés sur le terrain, ainsi
gue sur les témoignages recueillis.

En revanche, la cinématique du piéton propremenhiist pas gérée par ce logiciel. Il est
cependant possible d'y coupler un modéle de manneésgu du logicieMadymq que nous

présentons maintenant.

3.3.3 Le logiciel Madymo

Distribué par la sociéteASSqui émane du TNO (abréviation tiederlandse Organisatie
voor Toegepast-Htuurwetenschappelijk f@lerzoek ce logiciel est une référence dans le
monde de l'automobile. Il s'agit d'un moteur mégaaipermettant la simulation dynamique
de systémes de corps rigides (généralement de $azhigsoides, mais dont la géométrie peut
étre d’avantage détaillée, notamment a l'aide d#lagas). lls peuvent étre toutefois associés
a des modéles éléments finis. Des lois de comperteisont associées a chaque contact et
articulation. La figure 5 propose quelques illustras des applications de ce logiciel. Comme

on peut le voir, outre les accidents de la rowdogiciel permet, en réalité, de modéliser une
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grande variété de problemes mécaniques. Ainsi, ldacadre de cette these, des cas de chute

ont également été exploités a I'aide de Madymo.

Figure 5 Modélisations numériques a l'aide d&adymopour la reconstruction

de la cinématiqgue d'un piéton, d'un occupant de véhule, de la

victime d’'une chute et d’'un motocycliste

La vitesse d’'impact entre le véhicule et les memiomérieurs du piéton ayant été évaluée,
par exemple a l'aide d@C-Crash la reconstruction de la cinématique repose saramalyse
paramétrique, notamment en ce qui concerne la godeula victime. Elle est validée a I'aide
des traces d'impact relevées sur la voiture, dedalisation des Iésions, ainsi que de la
position finale du piéton.

Dans cette thése, nous avons cherché a exploi®rcds d'accident issus de telles
reconstructions numériques. Nous avons travailléceliaboration avec divers instituts
spécialisés en accidentologie. L'objectif étaithaque fois, I'obtention de la position et de la
vitesse relatives de la téte par rapport a la sarfmpactée. Dans un premier temps, nous
nous sommes contentés d'exploiter les résultataifopar ces équipes, sans réelle interaction
avec eux. Nous présenterons les accidents issuesleollaborations et qui ont pu étre
intégrés a la base de donnée utilisée dans catte.ét

Mais, comme évoqué au paragraphe 2.2, ces reconsitrsl entrainent des erreurs
inévitables, tout au long de la chaine : des ingaBbns sur le terrain, jusqu'a la simulation
numérique par éléments finis. En sous-traitant tdatguisition de la cinématique, il nous
était difficile d'évaluer les erreurs possibles.usl@vons donc décidé d'utiliser nous-méme
Madymo pour étudier la validité des reconstructions. Nquésenterons, ici, une étude

comparative avec un choc expérimental.
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3.4 Validation d’'un modele de piéton

3.4.1 Introduction

L'objectif de ce paragraphe est de vérifier, quartip des informations généralement
disponibles dans les cas d'accidents réels donts ndigposons, les résultats de la
reconstruction numérique du choc coincident aveédété.

Nous disposons pour cela des données d'un choaiep#al, sur sujet humaipost-
mortem(SHPM), réalisé dans le cadre du projet APPA ed32Mans ce choc, un véhicule
Renault Velsatis heurte & 40 km/h, un piéton en tla traverser. L'essai était filmé par huit
caméras rapides. L'instrumentation du SHPM permteftar ailleurs, d’enregistrer diverses
accélérations, dont celles, linéaires, de la téte.

Il va donc étre possible d’étudier les paraméméiaents dans la reconstruction numérigue
de la cinématique d’un choc piéton.

3.4.2 Modélisation du piéton

Avec le logiciel Madymodans sa version 6.2, est fourni un ensemble den@cmms,
destinés a diverses configurations de choc. Audest prévu pour modéliser le choc piéton.
Nous sommes donc partis d'un modelerdgorid I, initialement prévu pour les chocs en
position assise et qui a donc été "redressé", coffitustre la figure 6. Les propriétés
meécaniques des liaisons ont été ajustées, notanueked reliant les corps rigides constitutifs
des jambes. Le modele ainsi obtenu pese 75 kg pbugla téte), et sa taille est de 1m75.

Le SHPM utilisé dans le choc expérimental est umie de 80 ans, pesant 70 kg. Nous
disposons également de vingt autres données anthgpques (taille, périmetre de la téte,
longueurs de chaque membet;). Dans cette étude, nous ne retiendrons quellia t4im68.
Nous pourrions, bien évidemment, modifier le mammeequumeérique (qui, lui, pese 75kg et
mesure 1m75), afin que les données anthropométrigoéncident parfaitement. Mais |l
s’agit, ici, de la reconstruction d’'un cas idéalrd.de la reconstruction d'un cas réel, nous
disposons rarement de telles informations. L'olifjetest pas une reconstruction fidéle du
cas expérimental. Il s’agit uniquement de vérifgaren utilisant seulement les informations
généralement disponibles dans nos cas réels, sedtats de notre simulation numérique
coincident avec ceux de I'expérience. Rappelondajdémarche adoptée par notre équipe de
recherche, n'est pas l'utilisation d’'une modéligatispécifique a un individu donné, mais

plutét I'utilisation d’'un modele représentatif deircatégorie donnée de gabarits. En ce sens,
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nous allons pouvoir vérifier qu'un mannequin de bme?de 75kg, peut étre représentatif d’'un

individu l1égerement différent.

Figure 6 Modele Madymodu mannequin Hybrid Il redressé, utilisé pour la

modélisation du choc piéton

3.4.3 Modeélisation du véhicule

Le modele du véhicule, quant a lui, est réaliséadimpde données (dimensions, angles)
relevées sur un véhicule réel. Un modéle simpld& I'avant du véhicule, avec trois
ellipsoides, est mis en place, comme lindiqueidare 7. La encore, une modélisation trés
simplifiée doit pouvoir étre suffisante. Remarquotmutefois, qu’'en ce qui concerne le
véhicule, et a condition de connaitre la marquegé&amétrie pourrait étre reproduite avec
précision. Nous privilégions, une fois de plus,tilisation d’'un modéle générique,
représentatif d’'une catégorie donnée de véhiculégn des objectif du sous-projet
APROSYS SP3 est, en ce sens, de classifier legwéhiselon leur profile avant. Dans le

cadre de cette these, nous n’en sommes cependaahgare la.
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Figure 7 Modele Madymo de l'avant du véhicule et comparaison avec le

véhicule réel

En ce qui concerne les propriétés mécaniques, ddsura, issues du projet APROSYS
SP3 ont été affectées a chacune de ces ellipsdttles. ont été obtenues en projetant une
fausse-téte (spécifications EuroNCAP) instrumentéasmesure de I'accélération au centre

de gravité a permis, par intégration, de remonigrcmurbes illustrées en figure 8.
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Figure 8 Propriétés mécaniques utilisées pour chane des trois ellipsoides

3.4.4 Reconstruction du choc

La reconstruction du choc consiste en les étapeardes :
— Regroupement des systémes "piéton" et "véhicule"

— Prise en compte des interactions entre les difféseparties du véhicule et celles du
piéton
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— Modification des liaisons inadaptées (puisque ledéh® de piéton utilisé est
initialement prévu pour les chocs en position @&sisléfinition des degrés de liberté
adéquats du genou.

— Ajout des contacts manquants : les bras avec lialedo les interactions entre les deux
jambesgetc

— Définition des raideurs des différentes composathds. voiture : capot, pare-brise.

— Positionnement du modele de piéton et du véhiclildentique du test expérimental.

3.4.5 Résultats

La comparaison des résultats de la modélisation énigoe avec la reconstruction
expérimentale peut étre faite a l'aide de deux gsypk données: les résultats des
enregistrements accélérométrigues mesurées awe cgmtgravité de la téte, ainsi que les
vidéos fournies par les huit caméras rapides.

La succession des pics d’accélération de la taig par exemple, permettre de vérifier la
synchronisation des deux cinématiques. En effets damregistrement expérimental, tout
comme dans celui numérique, deux pics sont remhbhgsiale premier correspond au
moment ou, les jambes ayant été heurtées par lewehla téte est entrainée. Le deuxieme
pic correspond au choc de la téte, contre le pase-l_a figure 9 permet d’observer ces deux
pics. La synchronisation est parfaite. Les ampdiyeen revanche, different, notamment celles
des pics correspondant au choc de la téte surreelpese. Cela indique que les propriétés

meécaniques choisies pour le contact téte/pare-bes®ont pas tres réalistes.

— Expérimental
100+

— MNumérigue

80+

60+

401

20

0.

20+
Figure 9 Superposition de l'accélération de la tétealculée numériquement

avec celle obtenue durant 'essai expérimental
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La comparaison des vidéos de la reconstruction renpétale et de la modélisation
numérique est présentée en figure 10. Les résgkatblent trés corrects.

Figure 10 Comparaison de la cinématique calculée pala modélisation

numerique et celle obtenue lors de I'essai expérimtl

3.4.6 Conclusion

Un modele simplifié de piéton et d’avant de véhecaht été réalisés a I'aide du logiciel

Madymo Une reconstruction numériqgue d’'un choc expérimlentalisé dans le cadre du
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projet Prédit APPA sur un sujet humaiast-mortema alors été mise en ceuvre. Nous avons
veillé a n'utiliser que les informations qui aurdieté disponibles lors de la reconstruction
d’'un cas réel. L'objectif était alors, de vérifigue la cinématique calculée numériquement,
correspond a celle enregistrée expérimentalement.

La comparaison s’est faite a l'aide des courbesodl@ration de la téte, ainsi que des
vidéos obtenues grace aux huit caméras rapidesyhehronisation de la cinématique du
piéton réel et celle du modéle numérigue semblfaparsur les animations. Cela est confirmé
par les pics d’accélération, qui indiquent les gbarents successifs de la téte.

Il aurait été intéressant de pousser plus en aeitd étude. Nous aurions pu, par exemple,
comparer la valeur de la vitesse relative de la, tpar rapport au pare-brise, a l'instant
précédent I'impact. Nous aurions également pu étudnfluence, sur cette vitesse, de la
variation du profile de l'avant du véhicule ; paxemple la hauteur du pare-choc ou
I'inclinaison du capot.

Cette étude prouve, en tout cas, qu’'une modélisatiomérique simplifiée d’'un choc
piéton, peut fournir une cinématique de la téteclpeode la réalité. La littérature sur ce sujet

est importante et aurait, sans doute, mérité weédtomplémentaire.
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4 Nouveaux cas d’accidents

4.1 Introduction

Afin d’étoffer la base de données de cas de trasmast craniens que nous avons élaborée
et que nous présenterons a la section 6 de cetiehapous I'avons enrichie de nouveaux
cas. La cinématique du corps de la victime a étémie a I'aide de simulations numériques,
telles que celles décrites dans la section prétéden

Ces cas sont issus de sources difféerentes. Lesiggeeproviennent d’une collaboration
avec I'Institut de Médecine Légale de I'Univerditélwig Maximilian de Munich. Il s’agit de
cas de chutes documentés dans une base de doragtmpsies. Les deux autres séries
concernent des accidents de piéton et provienrenpibjets PROTEUS et APROSYS SP3.

Dans tous les cas, les reconstructions numérigliagla dePC-Crashou deMadymoont
éte réalisés par des spécialistes, acteurs deift@®iots projets. La sélection des cas et leur
reconstruction ont toutefois été systématiquemeéatisees en proche collaboration avec
'auteur de cette thése. Cela a permis I'obtentitams chaque cas, des données nécessaires a
'asservissement ultérieur du modéle de téte ULPs @onnées sont le type de matériau

impacté, I'orientation de la téte au moment du ohidea vitesse relative avec ce matériau.

4.2 Cas de chutes

Une premiere série d'accidents, issus de recomisingcnumériquedadymaq rassemble
des cas de chutes provenant d'une collaboratior éatDépartement de Biomécanique de
I'Institut de Médecine Légale de I'Université LugwMaximilian de Munich (LMU), en
Allemagne et I'IMFS. Ces reconstructions ont étélisées par A. Alparslan en 2004. La
LMU dispose d'une base de données regroupant dgsonts d’autopsie détaillés. Ces
rapports comprennent une expertise préliminairer palentification du mécanisme ayant
entrainé la mort. Parmi ces rapports se trouverst cies de traumatisme de la téte
numériquement reconstructibles. Une premiére ésagenc constitué en la sélection de cas
intéressants, via une recherche par mots clefsreapt des Iésions de la téte ("hématome
sous-dural”, "fracture du cranegic). Cette recherche a donné 370 résultats de caslgou
période 2002-2004. Finalement, 6 cas ont été retehveconstruits a I'aide déadymo6.1.
Pour chaque cas, sa description, la modélisiadymocorrespondante, le bilan Iésionnel et

les résultats du calcul de la vitesse d’'impactausent résumés dans le tableau 1.
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Tableau 1 Cas de chute reconstruits a I'aide ddladymo

o Vitesses/sol
Ref. originale o L ] o
Description ModélisationMadymo Bilan Iésionnel calculées par
Ref. ULP
Madymo
Homme, 33 ans Fracture pariéto-
Poids : ? occipitale droit
01-94148 . .
Taille : ? SDH léger 4.8 m/s
F001 . .
Chute, en état d'ivresse SAH
depuis sa moto, a l'arrét DAl ???
Homme, 54 ans ) )
) Fracture pariétal droit
Poids : 73.7 Kg
04-GS-0553 ) DAl sévére
Taille : 1.66m 12.8 m/s
F002 HSD
Chute de 10m sur du .
3 Contusions
béton
Homme, 50 ans
) Fracture cdté gauche
Poids : 90.3 Kg .
03-GS-1271 ) DAI sévere
Taille: 1.74 m 9.7 m/s
FO03 HSD
Chute de 4.5m sur du .
3 Contusions
béton
Homme, 43 ans Fractures base et de la
Poids : 73.4 Kg voQte
02-GS-2063 .
Taille : 1.71m DAl sévére 8.2 m/s
F004
Chute de 3.2m sur du HSD
béton Contusions
Homme, 36 ans
Poids : 83.5 Kg Fracture de la base e
Taille: 1.74 m de la volte
02-GS-0346
005 Chute de 5m sur du DAl sévere 10.2 m/s
béton couvert de HSD
copeaux de bois et de Contusions
brindilles
Fracture de la base e
Femme, 64 ans
. de la volte
04-GS-0031 | Poids: 62.2 Kg
DAl sévere 4.0 m/s
FO006 Taille: 1.62 m
HSD
Chute sur du verglas .
Contusions
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Ces cas, trés bien documentés, ont permis des stegoiions précises. Toutefois,
inconvénient évident est leur extréme violencaappelons que nous avons d’avantage
besoin de cas modérés, afin, lorsqu’il sera questiétablir des limites de tolérance, d’affiner
'encadrement de ces derniéres.

Pour quantifier I'apport éventuel déladymo par rapport a l'utilisation de la simple
éguation (1) de chute libre, nous pouvons considarégure 11. Comme nous pouvions nous
y attendre, les vitesses calculées a I'aide dedanstruction numérique (My) different des
vitesses calculées a I'aide de I'équation de chiote (Vc.) dans les cas ou la téte n’est pas la
premiere a heurter le sol. C'est le cas des che®@®4 et FOO6 qui ne sont pas des chutes
libres. En revanche, pour les cas F002, FO03, ABOES, qui sont des chutes libres pures, les

résultats sont tres comparables. L’influence dterds corps semble moins marquée.

Hauteur =
Ref. | de | Vo =o2gH | Vi | 100, Vor " Vi 1 mV_chute_libre ———
Gas chute [m/s] [ms] Voo 2 BY Madymo |
[m] g 10
Foo1 1.5 5.4 4.8 12% o "
w
Fooz 100 14.0 12.8 2.6% 5 "
=
FOOo3 4.5 94 97 -3.2% 4
Foo4 32 79 8.2 -3.5% 54
Foo5 5.0 99 102 -3.0%% i : :
FOOS 16 56 40 29 0v% FOO1 FOO0O2 FOO3 FOO4 FOOS FOO6

Figure 11 Comparaison des résultats issus deladymo avec ceux obtenus a

I'aide de la simple équation (1)

4.3 Cas de chocs piéton

Des chocs piétons, dont la cinématique a été obtpaudes simulations numériques, ont
été exploités dans cette thése. Il s’agit de cascilent provenant du projet national
PROTEUS, ainsi que du projet européen APROSYS SPfs D deux cas, les releves
accidentologiques sont réalisés par des expert$e serrain. Les reconstructions numeriques

de la cinématique ont, quant a elles, été obtedaas des conditions différentes, qu'il est
important d’évoquer ici.
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4.3.1 Les accidents piétons issus du projet PROTEUS

Les premiers accidents, issus du projet PROTEUSét@nbbtenus a l'aide d’un couplage
entre le logicielPC-Crash pour la modélisation des véhiculesMadymq pour celle du
piéton. Or, si la cinématique des véhicules estectement décrite, comme expliqué au
paragraphe 3.3.2, l'interaction entre le piétohastant du véhicule n’est pas bien modélisée.
En effet, seule une raideur peut étre appliqguéerssé€mble du véhicule. Impossible, dans ces
conditions, de pouvoir modéliser les différentsm@éts de I'avant du veéhicule, tels que le
pare-choc ou le capot ; le comportement mécanigueed éléments joue pourtant un role
déterminant dans la cinématique résultante du mpidta figure 12 présente une tentative de
validation du modéle de piéton a I'aide des donm&@&rimentales présentées au paragraphe
3.4.1. Un modeleévladymotres simplifié de la victime est, ici, couplé awat modelePC-
Crash de véhicule. Outre le contact entre I'avant devdéure et le piéton, qui n’est pas
convenablement modeélisé, l'articulation des memlimé&rieurs de ce dernier semble trop
rigide. Les résultats, en terme de vitesse relaiviee la téte et le pare-brise, et de position

d’'impact, sont malgré tout en bonne adéquation 8erpérience.

= ——

R

Figure 12 Essai de validation du model&ladymo couplé aPC-Crash a l'aide

de données expérimentales (source, Projet PROTEUS)
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Pour chaque cas, sa description, la modélisa@GrCrash/Madymaorrespondante, le

bilan Iésionnel et les résultats du calcul de tesse d'impact au sol, sont résumés dans le

tableau 2.

Tableau 2 Cas d’accident piéton reconstruits dan®lprojet PROTEUS

. . L . . Vitesses
Ref. originale Description ModélisationMadymo/PC-Crash Bilan Iésionnel }
calculées
) Téte :
Fillette, 11 ans
3 Vx =-0.02 m/s
Heurtée par le
) SDH Vy=0.14 m/s
P394 pare-brise d'une .
DAl séveére Vz =-8.35 m/s
Peugeot 205 )
Pare-brise :
XAD 98
Vx =9.29 m/s
Téte :
Homme, 41 ans
3 Vx =1.34m/s
Heurté par le
) o o Vy =-0.49 m/s
P502 pare-brise d'une Lésions bénignes
Vz=-7.32mls
Rover 218 GSD )
Pare-brise :
Turbo
Vx =12.83 m/s
Motard non Téte :
casqué, 32 ans Vx =-7mls
Heurté par une . Vy =0m/s
M400 . . DAl sévere
vitre latérale de Vz=0m/s
busMercedes Pare-brise :
Trouillet Vy =-12 m/s

Les résultats de ces modélisations doivent done @étiisés avec précaution. Il est
probable, malgré tout, que les ordres de grand#essvitesses relatives annoncées, entre la
téte et le pare-brise, soient au moins aussi cablea que ceux obtenus a l'aide des simples

modélisations analytiques présentées au paragBaphpage 149.

4.3.2 Les accidents piétons issus du projet APROSYS SP3

APROSYS, projet européen couvrant de nombreux duesaile la sécurité routiere, s’est
notamment intéressé, dans le cadre du sous-pi@istaSla protection des usagers vulnérables
tels que les piétons ou les cyclistes. Ce sougprojssemblait des partenaires aux
compétences agréablement complémentaires, issliadiestrie automobile, ainsi que de la

recherche en accidentologie et en biomécanique. Ures étaient chargés d'une étude

164



accidentologique, dont certains résultats ont éé8gmtés au chapitre 1, visant a déterminer
les scénarios types de choc piéton et cycliste algres de fournir les raideurs des capots et
des pare-brises, via notamment les protocoles EubdNGinsi que les profiles types de
veéhicules ; les autres encore, de la reconstructimnérique de la cinématique ; 'ULP, enfin,
était chargée de la simulation numérique du traismat cranien, proprement dit.

L'un des objectifs secondaires de ce sous-proj& &Rit d’étudier I'importance, sur la
gravité des Iésions, du second impact de la t@tsquie celle-ci heurte le sol. La cinématique
de la victime a donc été calculée jusqu’a ce dengignpact téte.

4.3.2.1 Reconstruction de I'impact de la téte avec le véhite

Les partenaires attachés a la reconstruction citgneadu piéton avaient une grande
expérience dans le domaine, et notamment dandisation du logicielMadymo Ici, les
propriétés mécaniques, tant du modele de piétoa,dgps €léments du vehicule entrant en
contact avec lui, étaient correctement maitrisBes. études paramétriques ont été réalisées
afin de respecter au mieux les informations promemtes relevés accidentologiques. Les
données nous étaient fournies sous la forme s@vant

— position et orientation du repere local lié a ke t@ 'instant précédent le choc

— position et orientation de I'élément impacté —apat ou le pare-brise

— vitesse relative de la téte par rapport a cet ééme

Pour orienter convenablement la téte, il avaitcétévenu, sur demande de 'ULP, que soit
fournie la position de trois points de la téte. @ess points, centres de petits corps rigides
attachés a la téte, sont illustrés en figure 18rikhtation de la surface impactée était évaluée

selon le méme principe.

Figure 13 Orientation de la téte et de la surfacempactée, projet APROSYS
Pour chaque cas, sa description, la modélisdiaclymocorrespondante, le bilan Iésionnel
et les résultats du calcul de la vitesse d'impadt@, sont résumés dans le tableau 3.
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Tableau 3 Cas d’accidents piéton reconstruits darmsadre du projet APROSYS

Ref. orig. o L ) . Vitesses
Description ModélisationMadymo Bilan Iésionnel 3
Ref. ULP calculées
Fillette, 15 ans .
] Téte :
Poids : 53 Kg Cas mortel
) Vx =-3.09 m/s
Taille : 1.43m Fracture de la
BCO001 . . Vy =253 m/s
Cycliste mandibule
P0O30 3 Vz =-8.75 m/s
Heurtée par le SDH .
. Véhicule :
pare-brise d'une
] Vx =-11.86 m/s
Ford Fiesta 2001
Cas mortel .
Homme, 19 ans R Téte :
) DAI sévére
Poids : 83 Kg VX =-4.73 m/s
. SDH
BP002 Taille : 1.75m . Vy =0.59 m/s
3 Contusions
P031 Heurté par le Vz =-8.39 m/s
. Fractures .
pare-brise d’'une Véhicule:
) temporale et
Renault Clio 98 Vx =-12.60 m/s
frontale
Femme, 75 ans
Poids : 70 Kg Téte :
) Cas non mortel
Taille : 1.65 m . Vx =-5.04 m/s
3 DAI sévére
BP022 Heurtée par le SDH Vy =1.03 m/s
P032 montant inférieur ] Vz =-5.95 m/s
) Contusions .
du pare-brise y Vehicule :
Fracture pariétale
d’une Renault Vx =-6.32 m/s
Clio 97
Fillette, 10 ans
Poids : ?? Kg Téte :
) Cas mortel
Taille : ?? m . Vx =-8.70 m/s
3 DAI severe
BP023 Heurtée par le SDH Vy =-4.44 m/s
PO33 montant gauche ) Vz =-15.98 m/s
. Contusions .
du pare-brise y Véhicule :
Fracture pariétale
d’'une Renault Vx =-12.30 m/s
Clio 99
Téte :
Femme, 68 ans
) Vx =-3.27 m/s
Poids : 60 Kg
GPOO1 . . o . . o Vy =0.26 m/s
Taille : 1.56 m Visualisation non disponible Pas de lésion
P034 3 Vz =-2.24 ml/s
Heurtée par le .
Véhicule :
capot VW Golf 97
VX =-4.49 m/s
GP002 Fillette, 9 ans . o . . o Téte :
) Visualisation non disponible DAl modéré
P035 Poids : 37 Kg Vx =-5.26 m/s
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Taille: 1.46 m Vy =1.67 m/s
Heurtée par le Vz =-3.37 m/s
capot VW Polo 99 Véhicule :
Vx =-7.17 m/s
Homme, 55 ans
Poids : 75 Kg Téte :
Taille : 1.69 m VX =-6.04 m/s
] Cas non mortel
IPO02 Heurté par le coin Vy =2.38 m/s
o DAI modéré
P036 inférieur gauche ) Vz =-5.32 m/s
. Contusions .
du pare-brise Véhicule :
d'une BMW 325 VX =-6.29 m/s
97
Fillette, 19 ans
) Téte :
Poids : 59 Kg
) Vx =-2.04 m/s
Taille : 1.60 m Cas non mortel
IPO03 3 o Vy =3.93 m/s
Heurtée par le DAI modéré
PO37 ] Vz =-3.71 m/s
haut du capot Contusions )
Véhicule :
d’'une Ford
Vx =-6.44 m/s
Mondeo 98
Homme, 21 ans Téte :
Poids : 75 Kg Vx =-2.25m/s
) Cas non mortel
IPO06 Taille : 1.69 m Vy =-0.376 m/s
DAl modéré
P038 Heurté par le ) Vz =-5.4 m/s
. Contusions .
pare-brise d'une Véhicule :
Renault Clio 92 Vx =-8.28 m/s

Notons que les mannequifdadymo étaient redimensionnés dans chaque cas, afin de

respecter la taille et les inerties de la victimeaespondante.

4.3.2.2 Reconstruction de I'impact au sol

Par ailleurs, outre l'impact de la téte sur le gdatiee ou le capot, le calcul de la
cinématique du corps du piéton a permis de dél@sirconditions d’'un second impact de la
téte, cette fois ci sur le sol. En effet, souvenpese la question de savoir si les lésions de la
téte d’'un piéton sont dues au choc contre un élémenvéhicule, ou bien contre le sol.
Evidemment, le calcul de la cinématique jusqu’a eexéeme choc est d’autant plus difficile
gue celle-ci dépend de la validité des premierstamds du piéton contre le véhicule. La
position finale du corps de la victime est souvienseule information disponible comme

paramétre de validation.
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Pour chacun des cas de second impact, sa desgyigao modélisationMadymo

correspondante, le bilan Iésionnel et les résuttatsalcul de la vitesse d’impact au sol, sont

résumés dans le tableau 4.

Tableau 4 Seconds impacts dans le cadre du projePROSYS

capot VW Polo 99

Ref. orig. o L ) . Vitesses
Description ModélisationMadymo Bilan Iésionnel 3
Ref. ULP calculées
Cas mortel
Homme, 19 ans N
) DAl sévere
Poids : 83 Kg Téte :
. SDH
BP002_2 Taille : 1.75m ) Vx =-5.69 m/s
) Contusions
P031_2 Heurté par le Vy =-0.61m/s
. Fractures
pare-brise d’'une Vz=-5.21 m/s
) temporale et
Renault Clio 98
frontale
Femme, 75 ans
Poids : 70 Kg
i Cas non mortel .
Taille : 1.65 m R Téte :
3 DAI severe
BP022_2 Heurtée par le SDH Vx =-7.03 m/s
P032_2 montant inférieur ) Vy =-1.39 m/s
) Contusions
du pare-brise B Vz =-3.08 m/s
Fracture pariétale
d’'une Renault
Clio 97
Fillette, 10 ans
Poids : ?? Kg
) Cas mortel ~
Taille : ?? m . Téte :
) DAI sévére
BP023_2 Heurtée par le ) L ) . Vx =-11.79 m/s
Visualisation non disponible SDH
P033_2 montant gauche ) Vy =-0.10 m/s
. Contusions
du pare-brise y Vz =-7.72 m/s
Fracture pariétale
d’'une Renault
Clio 99
Femme, 68 ans .
] Téte :
Poids : 60 Kg
GP001_2 ) ) L ) . o Vx =-2.59 m/s
Taille : 1.56 m Visualisation non disponible Pas de lésion
P034_2 3 Vy =-0.46 m/s
Heurtée par le
Vz =-3.13 m/s
capot VW Golf 97
Fillette, 9 ans .
) Téte :
Poids : 37 Kg
GP002_2 ) ) o ) ) o Vx =-3.32 mls
Taille : 1.46 m Visualisation non disponible DAl modéré
P035_2 ) Vy=1.35m/s
Heurtée par le
Vz =-0.15 m/s

168




4.4 Conclusion

Ainsi, en plus des 66 cas utilisés dans la thés®.dBaumgartner, la base de données
d’accidents réels s’est vue étoffée, au cours gedsente these, de 23 cas :

- 6 cas de chute de l'Institut de Médecine Légald'Uiaversité de Munich dont la
cinématique a été évaluée a l'aide d’'une modétisatousviadymo

- 3 cas de choc piéton issus du projet PROTEUS docinéamatique a été obtenue a
I'aide du couplage d’'un modeRC-Crashde véhicule avec un modéeldadymode
piéton

- 9 cas de choc piéton issus du projet APROSYS S#f,ld cinématique a été obtenue
avec une modélisatiadadymo

- 5 cas desecond impaobbtenus également a I'aide Bladymo
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5 Reconstruction du traumatisme cranien

5.1 Introduction

Comme indiqué au paragraphe 2.4, les données maéressau calcul des différents criteres
sont maintenant disponibles. Elles sont constitsédsde champs d’accélérations linéaires et
angulaires, soit des conditions initiales en teraeposition et de vitesse relatives de la téte
par rapport a la surface impactée. Si le calcuHtD, du HIP, ainsi que I'asservissement du
modele SIMon, nécessitent I'utilisation des courbiiecélération, le modele ULP, pour sa
part, peut étre asservi a I'aide des deux typessdiaissement. L’'objet du paragraphe 5.2 est
d’analyser l'influence, sur la réponse du modélePUte tel ou tel asservissement, afin de
déterminer un domaine de validité pour chacun. Nétuslierons ensuite la sensibilité de
chaque critere a des variations dansirgsits Cela nous permettra d’évaluer I'erreur finale
sur le calcul de la variable mécanique candidaggrér de celles, inévitables, qui entachent

la chaine de mesure, comme nous I'avons déja évoqué
5.2 Comparaison du type d’asservissement

5.2.1 Introduction

Pour asservir un modele éléments finis (MEF) de téte méthode classique est d'imposer
un champ d’accélérations a la boite cranienne liie-ce Les accélérations utilisées, linéaires
et angulaires, ont généralement été enregistréesrate de gravité d’une téte de mannequin
de type Hybrid Ill. Or, cela nécessite de suppdsarane rigide. Cette hypothése implique
donc de négliger linfluence de la déformation déne sur le comportement mécanique
intracranien. Une autre méthode d’asservissemendiste a simuler I'impact direct du MEF
de téte contre un autre MEF d’'une surface impa&éaas ces cas, le crane peut étre suppose
déformable. L'objet de ces quelques lignes estéfmid pour quel type de choc le premier
type d’asservissement, décrit ci-dessus, restdlalRour cela, nous avons étudié l'influence
de la déformation cranienne sur la réponse du reodéP, en terme d’énergie interne de
déformation des éléments modélisant le liquide algphchidien, ainsi qu’en termes de

contraintes de Von Mises du cerveau.
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5.2.2 Méthodologie

Le but est de comparer, sur des conditions de whtiques, l'influence des deux types
d’asservissement sur la réponse du modele ULPépanse en termes d’énergie interne du
LCR et en termes de contraintes de Von Mises aefggée. Cette méthodologie est illustrée
sur la figure 14. Afin de comparer les deux typ@sskrvissement sur les mémes conditions
de choc, le modele ULP et le modéle de Hybrid it @té envoyés, avec les mémes
conditions initiales, contre une surface amortissatastique. Les accélérations enregistrées
au niveau du centre de gravité du modele de Hybrimht ensuite été utilisées pour asservir

le modéle ULP crane rigide.

Modele ULP

7 @

Variables
mécaniques
Mémes conditions intracraniennes
de choc identigues ?

Acc. Linéaires K '

Acc. Angulaires Modéle ULP asservi en
Modéle de H3 champs d'accélérations

Figure 14 Méthodologie permettant de comparer les alx types
d’asservissement du modele ULP : choc direct contrane surface
amortissante (a) et a I'aide d’un champ d’accélérabns imposées au

crane suppose rigide (b)

Par ailleurs, nous avons réutilisé la série de £ldoIC 1000, présentée au chapitre 2. Les

configurations sont rappelées dans le tableau 5.
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Tableau 5 Configurations de modules de Young de lsurface amortissante et

de vitesses d'impact conduisant a un HIC 1000

E [Mpa] | Vimpact [M/s]]| Duration [ms] | Acc max [m/s?]
0.1 13.5 18.80023 1039.19
1 8.3 8.56824 1277.14
10 5.1 3.9927 1726.68
25 4.45 2.9625 1937.73
50 4.18 2.56214 2082.94
100 4.1 2.34196 2159.78
150 4.075 2.24191 2241.77
200 4.05 2.1619 2255.17
500 4.027 2.07994 2288.62
1000 4.015 2.04983 2268.18

Les courbes d’accélération linéaires et angulargsainsi été enregistrées et imposées au

modele ULP crane rigide.

5.2.3 Résultats

La réponse du modéle a été relevée pour les dpes tyasservissement.

Les résultats en terme de maximum d’énergie intefeedéformation du LCR sont
présentés en figure 15. Il apparait que pour lesshk’une durée supérieure & 5 ms environ,
voir méme 3 ms, aucune différence notable n’esbleis Pour les chocs tres courts, en

revanche, les résultats semblent diverger.
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> A .
= 7000 s a Impact direct
2 - = Champs d'accélération
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Figure 15 Réponses en terme de maximum d’énergietéame de déformation

du LCR pour les deux types d’asservissement.
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Les résultats en terme de contraintes de Von Misasprésentés en figure 16. La encore,
les deux réponses sont comparables pour des avgs de durée supérieure a environ 5 ms.
Pour des chocs courts, les résultats divergeneafaint.

40

35 A &
A
30 1 Al
]
- -t A Impact direct
" = Champs d'accélérations

20

15 4

L d

10 A

Maximum de contrainte de Von Mises[MPa]

O T T T T’ +—®™+TQT O T T T T T
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20

Durée d'impact [ms]

Figure 16 Réponses en terme de maximum de contrénde Von Mises des

éléments du cerveau pour les deux types d’assenassent.

Ainsi, le mode d’asservissement semble avoir ufieance sur la réponse du modeéle pour
les chocs de courte durée. Cette influence estipipsrtante pour les contraintes de Von
Mises que pour I'énergie interne de déformation LIER. Les chocs courts, en effet,
correspondent a une surface impactée tres rigaeléformation du crane a alors une grande
influence sur le comportement mécanique intracranRour des chocs contre des surfaces
plus molles, le crane a moins tendance a se défoaheon influence est, de ce fait,
amoindrie.

Notons que nous avons focalisé notre étude suthess tres courts (moins de 4 ms). |
serait intéressant d’'observer plus attentivementjicé se passe pour des chocs de durée
comprise entre 5 et 15 ms. Si I'on extrapole lesndes disponibles (a 4 et 8.6 ms), il semble
en effet que des différences surviennent dans pktte de durées également. Nous pourrions
également réaliser cette étude pour d’autres \&ldeiHIC (1500, 2000...).

Pour quantifier I'absorption d’énergie par le craneus avons enregistré le pic d’énergie
interne de déformation des éléments modélisantieecdéformable du modele ULP, pour les
chocs décrits precédemment. Les résultats sonemessfigure 17. Il apparait clairement que

pour les chocs courts, I'énergie emmagasinée pagtee n'est pas du tout négligeable.
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Figure 17 Pic dénergie interne de déformation du méne déformable du

modele ULP pour chacun des chocs.

En fonction de la gamme de durée de choc, il est doportant d’avoir ces résultats a
'esprit. Notons toutefois qu'un choc d'une durée 8 ms est déja un choc trés court,
difficilement observable dans la réalité. Au chap#, nous aurons l'occasion de comparer la
réponse du modéle ULP, calculée sur I'ensemblecdsspiétons, avec les deux méthodes

d’asservissement.

5.2.4 Conclusion

Une comparaison entre les deux types d’asservisgaiin modele éléments finis de téte
a été réalisée pour une série de chocs a HIC 108&0parait que pour les chocs de durée trés
courte (inférieure a 5ms), c'est-a-dire ceux pasgliels la téte impacte une surface trés
rigide, la réponse du modele diverge, selon le tgfmsservissement. L'influence de la
déformation du crane, pour ces chocs courts, gsbritante sur le comportement mécanique
intracranien.

Un asservissement en champs d’accélérations naitlemc pas étre utilisé pour des
chocs de durée inférieure a 5 ms. Pour éviter éavanodéliser la surface impactée, il est
possible d’envisager un troisieme type d’assermiesd#. Celui-ci consiste a déterminer la
force subie par le crane, a partir de la donnamealpart, de I'accélération du centre de masse

et, d'autre part, des efforts au niveau du cou gpuvent étre mesurés sur un mannequin
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Hybrid 1lI. Il serait donc intéressant de procéader méme type de comparaison que celui
présenté ici, mais en incluant ce type d'assermissg. Notons toutefois qu'il est difficile,

avec un asservissement en force, de choisir laceide crane sur laquelle I'appliquer.

5.3 Etude de sensibilité de ces différentes variables

5.3.1 Introduction

Les reconstructions de la cinématique, quelle qutela technique utilisée, sont entachées
d’inévitables erreurs. Or, il est trés difficile d@antifier ces derniéres, compte tenu de la
multiplicité des étapes de traitement entre laesume de I'accident réel, jusqu’a la donnée des
vitesses initiales ou des champs d’accélératiomsiAiest-il important de quantifier la
sensibilité, a une éventuelle erreur dans les tasudle la reconstruction de la cinématique,
des différentes variables mécaniques candidatespaédiction de lésion. C’est I'objet des

paragraphes qui suivent.

5.3.2 Méthodologie

D’une maniere ou d’'une autre, la reconstructioréwiatique visant a I'obtention des
données d’entrée, pour le calcul des difféerentseras étudiés dans cette thése, repose
toujours sur I'évaluation d’'une vitesse d'impacke @est qu’'une fois cette vitesse évaluée,
qgue sont, éventuellement, obtenues les courbesé&l@ation, a I'aide une téte de mannequin
Hybrid Il instrumentée. C’est donc sur une vagatide la vitesse d’'impact de la téte, que
nous allons baser notre étude. Par ailleurs, gaphipart des cas d’accident réel traités dans
cette these, la surface impactée est un pare-brise.

Nous allons donc réaliser des chocs de la téteusysare-brise, pour trois gammes de
vitesses (5 m/s, 10 m/s et 20 m/s) pour lesqudksserreurs de 10 et 20% seront supposees.
Ces chocs seront réalisés, d’'une part avec le madldP asservi en choc direct ; d’autre part
avec le modéle numérique de téte de mannequin eiyibiri afin d’obtenir les champs
d’accélérations correspondants. Ces derniers nemmsgitront alors de calculer le HIC, le HIP
et les différents critéres issus de SIMon. La ®&gi8 illustre cette méthodologie.

Cette étude pourrait également étre poursuiviaesaiit varier I'orientation de la téte. Cela

n'a pas éteé fait a ce stade.
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Figure 18 Méthodologie de I'étude de sensibilité

5.3.3 Résultats

Pour la gamme de vitesses autour de 20 m/s, teumleuls n'ont put étre meneés. En effet,
les chocs, trop violents, provoquent la rupturepdue-brise ce qui entraine des instabilités
numériques. Ces dernieres se répercutent surffésedis critéres, via I'accélération qui est
elle-méme altérée en fin de simulation. Le SFCamohent, diverge dés 16 m/s, conduisant a
des valeurs aberrantes. Par ailleurs, la moddisatie la rupture du modele ULP, par
I'élimination d’éléments du crane ayant dépassécertain seuil de contrainte, provoque
également des instabilités sur la valeur de I'éedrgerne de déformation.

A l'inverse, le CSDM 15 a une valeur nulle pour des chocs a faible viteSgen’est qu'a
partir de 10 m/s que sa valeur commence a augme@efte augmentation se fait
progressivement et diverge en fin de simulationn@éme temps que I'accélération, du fait de
la rupture du pare-brise. Nous verrons que cesukalaulles ou presque nulles du CSPM
se généralisent a la quasi totalité des cas pi¢tmngiui rend difficile l'utilisation de ce

critére.
Le tableau 6 résume les résultats obtenus. Poguehgamme de vitesse, il donne l'ordre

de grandeur des différents criteres. Par aillelews; variation est indiquée en fonction de

I'erreur possible sur la vitesse.
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Tableau 6 Résultats de I'étude de sensibilité

Vitesses Critéres ULP Critéres SIMon
[m/s] VM [kPa] ElI_LCR [mJ] [EI_Crane [mJ] CSDM_0.1 RMDM SFC [g]
VONEION 155 (-20%)] 444  (-42%)| 63  (-55%)| 60  (-25%)] 5.1  (-23%)] 0.00% - 028 (-17%)| 26.2 (-12%)

IRNEOON 16 (-17%)| 640 (-17%)| 115 (-18%)| 75 (-7%)| 7.2 (+7%)|0.00%6 - 029 (-14%)| 29  (-2%)

19.5 776 141 81 6.7 0.00% - 0.34 29.8

[ 213 (+9%) | 939 (+21%)| 155  (+9%) 89  (+9%) 7 (+4%) | 0.00% - 0.43 (+26%)| 29.5 (-1%)

QACDY 258 (+32%)| 1184 (+52%)] 186 (+31%)| 92 (+13%)| 7.1 (+5%) | 0.00% - 0.41 (+20%)| 30.81 (+3%)

HIC HIP [kW]

@Y 248 (-18%)| 2645 (-39%)| 284 (-23%)| 153 (-47%)| 13  (-45%)| 0.00% - 0.46 (-25%)| 39.1 (-21%)
BYDY 296 (-9%) | 3535 (-19%)| 327 (-12%)| 221 (-24%)| 133 (-43%)| 0.00% - 062 (+0%)| 43 (-13%)
54.9 4365 373 294 237 0.00% - 0.62 49.9

IGIDY 583 (+6%) | 3571 (-18%)| 502 (+34%)| 416 (+41%)| 232 (-2%) | 0.12% - 05 (-19%)| 54.34 (+8%)
[BESDY 665 (+21%)| 5250 (+20%)| 667 (+78%)| 665 (+126%) 38.8 (+63%)| 0.30% - 0.63 (+1%) | 66.44 (+33%)

[QALHN 69.3 (-17%)| 9000 (-26%)]| 1383 (-88%)| 1577 (-46%)| 73.1 (-36%)] 1.50% (-25%)| 1.06 (-47%)| 94
[GILOR 985 (+17%)| 10211 (-16%)] 15026 (+19%)| 2628 (-10%)] 104.3 (-9%) | 3.00% (+50%)| 2.5 (+25%) -
84.14 12203 12559 2939 115.3 2.00% 2

[GLHN 116 (+37%)| 10967 (-10%)| 10270 (-18%)| 4094 (+39%)| 161.6 (+40%)| 4.00% (+100%) 2.7 (+35%)
(+20%) 87 (+3%) | 18047 (+47%)] 21737 (+73%)| 5948 (+102%)] 187.9 (+62%)| 9.00% (+350%) 2.5 (+25%)

Admettons, par exemple, que la vitesse soit sotiisves de 10%. Pour un ordre de
grandeur de cette vitesse de 5 m/s, il résulteeasonis-estimation de 17% pour la contrainte
de Von Mises et de 7% pour le HIC. En revanchépsille de grandeur de la vitesse est de
10 m/s, les sous-estimations seront, respectivententd et 24%. Comme cela peut étre
observé sur le tableau 6, lorsque l'ordre de grande la vitesse augmente, I'erreur sur le
HIC augmente beaucoup plus que l'erreur sur laraorte de Von Mises. D’'une maniére
générale, il semble que pour les faibles vitesSem/s), les criteres basés sur les simples
courbes d’accélération soient plus stables que bas¥s sur un modele éléments finis. En
revanche, lorsque la vitesse augmente (10 m/st Kieverse.

Pour mieux appréhender cela, nous avons tracéesufigures 19, 20 et 21 les valeurs
prises par chaque critére, en fonction de la \@tetgpour les différentes erreurs. Compte tenu
des divergences énoncées plus haut, les donnétisasla I'énergie interne de déformation
du crane (modéle ULP) ainsi que du SFC ne sontrpades pour la gamme de 20 m/s. Nous
pouvons observer que le maximum de contrainte deMises est, globalement, le critere le

plus stable, notamment aux vitesses importantes.
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Figure 19 Sensibilité de la réponse du modéle ULRNn terme de maximum de
contrainte de Von Mises, d’énergie interne de défonation du LCR
et du crane, pour des erreurs de 10 et 20% sur latesse d’'impact
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Figure 21 Sensibilité des criteres de la NHTSA, paowes erreurs de 10 et 20%

sur la vitesse d’'impact

5.3.4 Conclusion

Cette étude de sensibilité montre que les différeniteres ne réagissent pas tous de la
méme maniére a une altération dans I'estimatiofadatesse d’'impact. Globalement, pour
une vitesse d’'impact faible, une erreur de +10 ¥%wude la vitesse provoque des variations
d’'une quinzaine de pourcents, ce qui est raisoendbbrsque la vitesse augmente, ces

variations s’accentuent de maniére variable, sksrcriteres. A 10 m/s, les critéres les plus
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stables sont le maximum de contrainte de Von Misesiodele ULP et le SFC de la NHTSA.
Pour ces deux critéres, la variation reste auteut1b% (pour une erreur de +10% sur la
vitesse). Ce n’est pas le cas pour les autreéesit notamment le HIC et le HIP.

5.4 Modélisation des matériaux impactés

Les matériaux impactés dans les accidents recdaisstians le cadre de cette thése sont de
trois types :

— Le pare-brise

- Le capot

— Le sol, supposé en général étre du béton

L'objet de ce paragraphe est de présenter la nsadiéin employée, dans les trois cas. Le
modele de capot utilisé ici, nous le verrons, assoute celui qui nécessitera, a I'avenir, le

plus d’améliorations.
5.4.1 Modélisation du pare-brise

5.4.1.1 Géométrie

Malgré la grande diversité de formes et de dimerss@muverte par les pare-brises, suivant
les véhicules, la partie centrale est toutefoissomant plane. Méme si ce n’est pas tout a fait
exact, nous supposerons dans le cadre de cette, éuel les impacts de la téte ont lieu dans
cette partie plane. Le modele par éléments finipate-brise utilisé dans cette étude, s’'inspire
de celui présenté par Mukherje¢ al. (2000). Il s’agit d’'un maillage rectangulaire plan

comportant 1536 éléments, comme représenté siguliae f22.
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Figure 22 Modéle de pare-brise utilisé dans cettduge
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5.4.1.2 Propriétés meécaniques

Trois couches sont modélisées afin de représergeddax plaques de verre (épaisseur
2.2mm), ainsi que la couche de PVB (épaisseur lmpnse entre les deux. La loi de
comportement adoptée pour les deux couches de estrime loi isotrope élastique plastique
fragile (un comportement élastique, suivi d’'un com@ment plastique, avant rupture avec
suppression de I'élément cassé). Celle employée |[golPVB est une loi élastique. Les
parameétres mécaniques, présentés dans le tablesmt7¢ceux utilisés par Mukherjet al.
(2000).

Tableau 7 Parameétres mécaniques du modéle de parede
(Mukherjee et al, 2000)

Structure | p [kg/m3] | e [mm] | E [GPa]| v €1 €nt | Oe [MPa]
Verre 2400 2.2 65 0.220.000615 0.00123 3.8
PVB 950 1 50000 0.2p / / /

Pour représenter la masse du véhicule, les nceuldspidgiphérie sont rigidifiés et le tout
est affecté d’'une masse d’'une tonne. Cette masgespmbler arbitraire, mais il est facile de
montrer qu’elle est, en réalité, trés peu influesie la réponse du modéle ULP. A partir du
moment ou la masse de I'impacteur est sensiblemlest grande que celle de la téte, peu

importe sa valeur exacte.

5.4.2 Modélisation du capot

La modélisation du capot utilisée dans cette tegsérés grossiere. Il s'agit, en effet, d'une
simple couche d’éléments coques dont la géométtisimilaire a celle utilisée pour le pare-
brise. Les propriétés mécaniques sont celles iggigjulans le tableau 8. Il s’agit d’une loi de
comportement élasto-plastique de type Johnson Cook.

Tableau 8 Parametres mécaniques du modéle de capot

Structure | p [kg/m3] |[e [nm] [E[GPa]| v | a | b N | Omax [MPa]
Capot 2700 1 65 0.3120(567|0.623 345

Le probleme, évident, avec une telle modélisationpkfiée, est le fait de négliger
I'influence des structures internes, sous le capoteffet, lorsque ce dernier se déforme, ces
structures effleurent. Tres rigides, elles sontipaiérement dangereuses pour la téte. Il sera
donc important, a I'avenir, de modéliser correctetiensemble que représentent le capot et

ces structures internes. Notons, a ce sujet, geesylgemes sont a I'essai pour éviter que la
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téte ne heurte ces structures, lorsque le capdéfeeme. Lors d’un choc, il est ainsi possible
de relever brusquement le capot, au moyen d'uresystpyrotechnique similaire a ceux
permettant le gonflement des airbags. Cela perraeigthenter I'espace disponible pour la
déformation du capot, sans pour autant que langtencontre les structures internes.

Dans certains chocs issus du projet APROSYS, nemssavu que la téte venait heurter le
montant inférieur du pare-brise, c'est-a-dire larolere le séparant du capot. Nous avons, la
encore, proposé une modélisation sommaire. Les lemdé pare-brise et du capot, que nous
venons de présentés, ont été collés bout a bantdafimodéliser cela. La figure 23 illustre le

modele obtenu et qui est, bien évidemment, disteitab

Figure 23 Modéle de l'interface entre le pare-briset le capot

5.4.3 Modélisation du sol

Mis a part deux cas de chute ('un sur du bétoueert de brindilles, I'autre sur du
verglas), tous les sols, impliqués dans les camstuits dans ce mémoire, sont du béton ou
du bitume. Pour modéliser le sol, nous avons tamibsé une structure élastique mais tres
rigide, tantot utilisé un modele plus élaboré, negalement compte des couches internes.
En réalité ce dernier modele n’apporte pas vraird&mhéliorations par rapport a une surface
infiniment rigide. La figure 24 représente ce medal trois couches, dont les propriétés

meécaniques sont reportées dans le tableau associé.
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Figure 24 Modéele de sol utilisé
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projet APROSYS

. | Module | Coefficient
Structure | Epaisseur | Densité ]
d'Young | de Poisson
) 1600 5400
Bitume 8 cm 3 0.35
Kg/m MPa
Concret 1600 9300
) 29 cm 3 0.35
bitumeux Kg/m MPa
1600
Sol 50 cm , | 50 MPa 0.35
Kg/m

dans les cas d’adents de piéton issus du




6 Base de données et automatisation

6.1 Introduction

L’obtention de limites de tolérance statistiguemeahsistantes nécessite la simulation
d’'un grand nombre de cas d’accidents. Afin de stgcklurablement, la grande quantité
d’informations représentant 'ensemble de cesitastté nécessaire de les rassembler sous la
forme d’une base de données. Celle-ci doit permé&dtreconstruction ultérieure de n’importe
guel cas, ainsi que donner acces, facilement,lan lisionnel associé. Cette base de données
ainsi élaborée est donc présentée dans cettersectio

Par ailleurs, la préparation de chaque cas (leait&mnent), le lancement des calculs et
I'exploitation des résultats (le post-traitemersnt autant d’'étapes, qui, répétées un grand
nombre de fois, rendent ce travail rapidement tab®rieux. Parmi ces taches répétées,
beaucoup peuvent pourtant étre automatisées. @uttemps gagne, cette automatisation
permet aussi de limiter le plus possible, les cauberreur humaine. Les moyens mis en
ceuvre dans cette these, afin d’automatiser cegstapront donc également présentés dans

cette section.

6.2 Base de données d’accidents réels

L’objectif est de stocker, durablement, la centaileecas réels dont dispose, dorénavant,
'IMFS. Cette base de données doit donner acceserffaent, aux données d’asservissement
ainsi qu’au bilan Iésionnel de chaque cas. Nousciurons, ultérieurement, les résultats des

simulations.

6.2.1 Données d’asservissement

Les données d’asservissement sont, rappelons tewetypes.

— Dans le premier cas, il s’agit d’'un asservissemantchamps d’accélérations. Les
courbes correspondantes doivent donc étre acoessiblpartir de cette base de
données. Da ce fait, a chaque cas sont associgdideiers AccLin.txtet AccRot.txt
contenant chacun, sous forme de 5 colonnes, le stel@s trois composantes
(respectivement linéaires et angulaires), ainsil@qeélération résultante.

— Dans le deuxieme cas, les données d'asservisseseeméduisent a trois angles

permettant d’orienter la téte ; aux trois composammu vecteur de la vitesse relative
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entre la téte et la surface impactée ; enfin, tepnEetés mécaniques de cette surface
doivent étre renseignées. Pour les cas de chutewet d’'accident de piéton, les
rotations successives de la téte permettant d’abadtorientation de celle-ci, juste
avant son impact, se font conformément aux repadigues sur la figure 25. L'angle
du pare-brise est supposé étre constant et avoismé5°. Cet angle pourrait étre, a
terme, un nouveau parametre de cette base de dorMéas pourrions également
imaginer d’introduire le rayon de courbure. A cads, en effet, les surfaces impactées

sont systématiquement supposeées planes.

(a) Cas de chute (b) Accidents de piétons

Global Frame
Global Frame
Wind Screen

Ground

Figure 25 Systémes d’'axe auxquels se réfere la bad® données, pour les cas

6.2.2

de chute (a) et ceux d’accidents de piétons (b)

Codage du bilan lésionnel

Nous avons systématisé la classification emplowés @aumgartner (2001).
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Les fractures sont classifiées selon leur locadisafractures de la base, pariétale,
temporale, frontale, occipitale, nasale ou de t&)at sont codées par un 1 ou un 0
selon leur présence ou non.

La présence ou absence d’hématome sous-dural stasachnoidien est codée par un
louunO.

Les lésions neurologiques sont codées par un @, wu un 2, selon qu’elles sont

absentes, modérées ou séveres. Cette classifiea@tinchoisie car il a été montré, au
chapitre 1, une corrélation entre la durée d’anmpsest-traumatique et I'étendue des
Iésions axonales diffuses. Notons que dans la dlges bilans médicaux auxquels

nous avons eu acces, la présence des lésions ogiquas n'a put, en effet, étre



évaluée que par cette information de durée d’amn@sst-traumatique. Par ailleurs,
ce codage peut étre relié a I'AlIS conformémenttaapitre 1.
Ce codage du bilan Iésionnel est complété, darainsrcas, par le lien vers un document

plus fourni permettant d’apporter d’avantage deigréns.

6.2.3 Mise en oeuvre

Beaucoup de solutions existent pour mettre en ceuneetelle base de données. Nous
avons opté pour une solution trés simple. Il s’abiin fichier Microsoft Excel contenant,
sous la forme d’'un gros tableau, toutes les inftiona nécessaires. Des liens hypertextes
sont mis en place afin de donner accés aux fichessociés, notamment les courbes
d’asservissement. De cette maniére, toutes lesniafitons peuvent étre rassemblées en un
seul fichier.

Chaque cas est repéré a l'aide de la référencmaleg qui était celle employée au moment
de la collaboration avec les divers partenairesitagantribué a la reconstruction de ces cas.
Pour le long terme et notamment pour les légen@ssfigures sur lesquelles nous allons
maintenant travailler, nous avons établi un nouvemieme de référence. Quatre lettres en
préfixe, S, M, P et F, indiquent le type de cas ; respectivement, lasdmfootballeurs (ou

sportifs), les cas de atocyclistes, deiptons et chuteddlls).

6.3 Automatisation de la reconstruction des cas, soladioss

6.3.1 Etapes de fonctionnement d®adioss

Avant le lancement du calcul, le prétraitement @iasen la définition du modele
(maillage et lois de comportement) et la définita@s conditions aux limites. Dans le logiciel
de calcul par éléments finiRadioss toutes ces informations — maillage, lois de
comportement, conditions aux limites — sont enteggs dans un seul et méme fichier, au
formattexteet avec I'extensio®00.

Avant de lancer le calcul, il est également nédesskindiquer au moteur €léments finis,
ce qui doit étre calculé et pendant combien de ser@pci est fait a I'aide d’un fichier texte
d’extensionDOL. Le format des résultats des calculs sera spétafié ce fichier.

Le lancement du calcul se fait en deux étapes.fdemiere (commandstarten vise a la
compilation du modele (stocké dans le fich#0) pour donner deux fichiers d’extensions
LOO etROQ Le premier, un fichier texte, est une synthesenddéle permettant de vérifier la

bonne cohérence de ce dernier. Il donne aussimmogat, la masse totale du modele ainsi

185



gue les inerties. Le deuxieme fichier (d’extendR@¥), créé au moment de la compilation, est
un fichier binaire nécessaire au calcul proprendint Celui-ci est lancé au cours d'une
seconde étape et fait appel au moteur de calamlegits finis (commandenging. Une fois le
calcul lancé, son bon fonctionnement peut étrei suiNaide d’un fichier texte d’extension
LO1 qui est mis a jour au fur et a mesure

Enfin, le post-traitement, c'est-a-dire I'exploitati des résultats, peut se faire sous
plusieurs formes, selon le format de sortie spé&cifans le fichierDOLl Il peut s’agir
d’animations (fichier\00i), de courbes (fichier§00i) ou de fichiers textes (fichieM0O0i).

La figure 26 résume toutes ces étapes de fonctinene

SIMU_DO0OO0 (ascn) SIMU_D01 (ASCIN)
* maillages + durée de Ia simulation
+ lois de comportement + pas de temps At d’enregistrement
« conditions aux limites des fichiers résultats
+ variables a calculer
* Commande starter

SIMU_LOO0 (asciy || SIMU_ROO (binaire)
+ résultat de la compilation
+ synthése du modéle

+ masse totale \

+ inerties YCommande engine
o e et R . e et A, S . e . e, 1

SIMU_LO1 (ascn SIMU_TO1  (binaire)
» avancement du calcul « fichier résultats, visible avec
« suivi du pas de temps le programme TH++

+ suivi du pourcentage d'erreur

relatif a I'ajout de masse
| SIMU_Y0i (ascn) SIMU_AOQ/  (binaire)
SlMU_R01 (BIfAIFS) + fichier d’évolution du modéle + fichier d'évolution du modele |
« fichier binaire de récupération Enregistrés tous les At

Figure 26 Schéma de fonctionnement deadioss

6.3.2 Automatisation du prétraitement

Puisque le modéle de téte est identique dans ésusals, une grosse partie du fichhd&0
se conserve donc d'un cas a l'autre. |l s'agirdgrsée type d’asservissement, soit d’insérer
les courbes d’accélération, au bon endroit du dickexte ; soit de positionner et d’orienter
convenablement la téte et d’'indiquer la bonne saafimpact.

Etant donné que I'essentiel du travaille consisteira manipulation de texte, nous avons
choisi d’utiliser des programmeswk particulierement adaptés pour cela. Il s’agit d’'un
langage de programmation spécialisé dans la matipnlde texte, et optimisé dans le sens
d’'une extréme concision : beaucoup de programaves ne font qu’une seule ligne. La

logique est celle d’'un filtre :
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awk [f] ‘programme.awk’ fichier_entree > fichier_sortie

Le ‘programme.awk’  est une suite de lignes du type :
condition { action }

S'’il est court, il peut étre placé entre apostrapbr la ligne de commande. S'il est plus long,
il est enregistré dans un fichier (en général @&esion.awkK dont le nom est passé a la
commandeawk avec l'option-f . Ce programme sera répété pour chaque ligne tiefic
texte donné en entrée. Ainsi, le programam& permet de faire des recherches de texte dans
un fichier (on parle de "motif*), d’'une ligne alitke et, le cas échéant, de réaliser un certain

nombre d’opérations programmables.

Ainsi, lorsque l'asservissement se fait en chamjpscélérations, un cas a l'autre ne
difféere donc que par les six courbes d’accéléeragoimsérer dans le fichi&00. La figure 27
reprend lescript shel] nommeéfill_imp.sh , utilisé pour automatiser l'insertion de ces

courbes dans le fichier, aux emplacements adéquats.

for cas
do
cd $cas
awk 'BEGIN{a=0;b=0} a==0 {print} VFUNCTV1Valx/ {b= NR} NR==b+1 && b!=0 {a=1} ' SIMU_D00 > temp
cat alx >>temp
€ChO "#=-1---|-=-2---|--3---|---4n-|---B--|---6---|- T ee| -8 e -9 |- 10-|" >> temp
echo "/FUNCT/2/aly" >> temp
echo "# X Y" >> temp
cat aly >>temp
echo "#--1---|---2---|---3-=-|-=-4==|---5-=-|---6---|- --7-=-|---8--|---9---|--10---|" >> temp
echo "/FUNCT/3/alz" >> temp
echo "# X Y" >>temp
cat alz >>temp
echo "#--1---|---2---|---3=-|---4-=-|---5-=-|---6---|- --7-=-|---8---|---9---|--10---|" >> temp
echo "/FUNCT/4/arx" >> temp
echo "# X Y" >>temp
cat arx >>temp
€ChO "#=-1---|-=-2---|---3---|---4n-|---B--|---6---|- T ee| =B e -9 |- 10-|" >> temp
echo "/FUNCT/5/ary" >> temp
echo "# X Y" >> temp
cat ary >>temp
€ChO "#=-1---|-=-2---|--3---|---4n-|---B--|---6---|- T ee|-=-Bne| Q- |-10-|" >> temp
echo "/[FUNCT/6/arz" >> temp
echo "# X Y" >> temp
cat arz >>temp
echo "#--1---|---2---|---3=-|---4=|---5-=-|---6---|- --7-=-|---8--|---9---|--10---|" >> temp
awk 'BEGIN{a=0} \#\- 13\. LOAD / {a=1} a==1 {print}’ SIMU_DO00 >> temp
mv temp SIMU_DOO
cd ..
echo $cas "OK"
done

Figure 27 Script-shellpermettant I'automatisation de la définition des fchiers

D00 dans le cas d’'un asservissement en champs d’accétions
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Le script considére qu’'a chaque cas est associpartoire avec, a l'intérieur, un fichier
génériqueD00 dans lequel on veut insérer, automatiguementdeslérations. Ce répertoire
contient également 6 fichieralg, aly, alz, arx, ary, arz) dans lesquels sont stockées, sous
forme de deux colonnes, chacune des six accélésagio fonction du temps. lls sont générés
directement a partir des fichiedecLin.txtet AccRot.txicontenus dans la base de données. Ils
doivent préalablement étre formatés selon la lardeucolonne requise par les fichi&@60
deRadioss Les lignes de commandevk suivantes permettent, par exemple, la créatida et

formatage des fichierslx etarx, a partir des fichieréccLin.txtet AccRot.txtissus de la base

de données :
awk {printf( " %14f %14f\n", 1000* $1,0.001* $2)} AccLin.txt > alx
awk {printf( " %14f %14f\n", 1000* $1, 0.000001* $2 )} AccRot.txt > arx

Pour la deuxieme méthode d’asservissement, iltstegsimuler I'impact entre la téte et le
modeéle d'un matériau donné. Dans la plupart desutifisés dans ce travail de thése et
asservis selon cette méthode, le matériau impasttéeeméme : un pare-brise au modeéle
unique. Par ailleurs, I'impact est supposé avau lau centre de ce modele. Dans ces
conditions, le fichieiDOO ne differe finalement, d’'un cas a l'autre, que lpavitesse relative
entre pare-brise et téte, ainsi que par l'oricotatile cette derniére. Pour automatiser la
confection d’'un cas donné, il s’agit donc d’inséarbon endroit d’un fichidd00 générique,
la bonne vitesse et d’orienter la téte de facomgaatie. Insérer la vitesse n’est pas chose
difficile. Par ailleurs, dans le fichidd00, le modele de téte est défini, notamment, par une
liste de nceuds ayant, chacun, ses coordonnées lelaepére global. En partant d’'une
configuration initiale, commune a chaque cas, il @snc possible, par une rotation de
'ensemble des nceuds du modeéle de téte, d’abolaticanfiguration spécifique au cas étudié.
La base de données présentée au paragraphe 6quentibis angles représentant trois
rotations successives autour de trois axes. Cecgsrirois angles qui permettent de définir la
matrice de rotatioad hoc Les trois axes de rotation peuvent étre fixegdire global), ou liés
a la téte (repéere d’inertie). Selon le cas, degesyde matrices peuvent donc étre définis. La
matrice traduisant la succession des trois rotataans le repére global (angteautour de
Oy, S autour deDz et yautour deOx), est donnée par I'équation (2) :

cos() [tos@r) —sin(B) cosB) Bin()
Ryopar =| COS() [3iN(B) [Eos@) +sin(y) Bin(@) cosf) [eosB) cosf) [$in(B) [$in(a) —sin(y) [tos@) (2)
sin(y) 3in(B) [tos@) —cosf) [$in(@) sin(y)[@os(B) cosf) [$in(B) [3in(@) + cos() [tosq)

Celle traduisant la succession des trois rotatitams le repére d’inertie relatif a la téte (angle

a autour deDz S autour deDy’ et yautour deOx”), est donnée par I'équation (3) :
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cos@)tos(B) -cos@)Bin(B)Eos() +sin@)3in(y) cos@)3in(B) Bin(y) +sin(a) [tos()
Reeic =|  SiN(B) cos(B) [Gos() cos(B) Sin(y) (3)
sin(@)[eos(B) sin(a) Bin(B) [tos() +cos@) Bin(y) —sin(a) Bin(B) [$in(y) + cos@) [dos()

Ainsi, il s'agit de développer un script capablésdler, dans le fichieD0O0, la liste de
nceuds représentant le modele de téte et d’applajues derniers, les transformations (2) ou
(3). La commande uniawk facilite, une fois de plus, cette tdche. Dansde de I'équation

(3), elle fera appel au programmek indiqué en figure 28.

# Initialisation de parameétres

BEG N {OK=0;a=0;b=0}
# On recopie les lignes du fichiers DOO jusqu’a | a ligne précédant la liste des noeuds de la téte.
# Cette ligne est facilement repérable par le mot if /NODE"

a==0 &&/\\NODE/ {OK=1;a=1;start=NR; print}
# Pour chacun des noeuds (il y en 11943), on appli que la matrice de rotation :

NR>start &% OK==1 && $1<=11943
{ printf ("%8d%16f%16f%16An",

$1, # colonne temps
cos(alpha)*cos(beta)* $2
+ (-cos(alpha)*sin(beta)*cos(gamma)+sin(alpha)*sin( gamma))* $3
+ (cos(alpha)*sin(beta)*sin(gamma)+sin(alpha)*cos(g amma))* $4, # Coordonnée X
sin(beta)*$2+cos(beta)*cos(gamma)* $3
cos(beta)*sin(gamma)* $4, # Coordonnée Y
sin(alpha)*cos(beta)* $2
+ (sin(alpha)*sin(beta)*cos(gamma)+cos(alpha)*sin(g amma))* $3
+ (-sin(alpha)*sin(beta)*sin(gamma)+cos(alpha)*cos( gamma))* $4) # Coordonnée Z

}

# On finit de recopier la suite du fichier DOO
OK==1 && $1==11943 {OK=0;b=NR}
NR>b && OK==0 { oprint}

Figure 28 Programmeawk permettant I'automatisation de la définition des
fichiers DOO dans le cas d'un asservissement en choc direct

(rotations dans le repere d’inertie relatif a la tée)

6.3.3 Lancement des calculs et post-traitement

Une fois la centaine de chocs définis, grace disation de ces deux scripts, le lancement
méme des calculs, selon les deux étapes présentgesagraphe 6.3.1, peut étre programme.
Ceci ne présente pas de difficulté particuliére.

Enfin, la derniére étape, I'exploitation des rédsltast sans doute celle qui gagne le plus
avec une telle automatisation. Comme nous l'avandes résultats peuvent se décliner sous
trois formes :

Les fichiers d’animations permettent de suivrehague pas de temps (spécifié dans le

fichier DO1), I'évolution de la géométrie du modele. Par aile des représentations des
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tenseurs de contrainte et de déformation, rattagtdsque élément, peuvent étre visualisées
a l'aide de palettes de couleurs. Cette forme delta, utile pour une évaluation qualitative
de la simulation, ne permet pas une exploitatioanttative efficace du comportement
meécanique intracranien car elle serait trop subvect

Les courbes, elles, permettent de suivre I'évolutibun certain nombre de parametres
globaux (accélérations globales, énergie, ...) ouaugc (par exemple, telle ou telle
composante du tenseur de contrainte ou de défamatiun élément donné).
Malheureusement, pour une exploitation quantitagffecace du comportement mécanique
intracranien de la téte, il faudrait avoir accda @ourbe d’évolution de tous les tenseurs de
tous les éléments. Or, pour des questions de ménuala n'est pas possible avec le logiciel
(TH++) prévu pour visualiser ces courbes.

Enfin, les fichiers texte donnent la position destdes nceuds du modele, au cours du
temps. lls peuvent aussi donner accés a touteiaposantes des tenseurs de contrainte ou
de déformation de chaque élément. Ces fichiersetaxint donc la solution pour une
exploitation modulable de ces tenseurs. Pour eglaprogramme permettant d’extraire les
informations nécessaires de ces fichiers texteéadételoppé par N. Bourdet. Il permet
d’extraire automatiquement, pour chaque instantiadsimulation et en tout élément du
modéle, la valeur de la variable mécanique désiegel’occurrence, ici, I'énergie interne de
déformation du crane et du LCR, ainsi que le marimde contrainte de Von Mises atteint
par un nombre significatif (médiane des 10 éléemay@nt la valeur la plus importante)
d’éléements. Notons que ce choix du nombre sigriificiéléments reste arbitraire, mais

présente néanmoins I'avantage d’étre systématisé.
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7 Conclusion

Une base de données de prés de cent cas de tramemtcraniens réels a donc été
élaborée. Elle rassemble les anciens cas utilisés ldathese de D. Baumgartner, ainsi que
ceux reconstruits dans le cadre de la présente.ti@sites les informations nécessaires a la
reconstruction de ces cas, ainsi gu’une codificatio bilan lIésionnel, sont codifiées dans la
base de données. Des outils permettant I'autontiatisde cette reconstruction, a partir des
informations contenues dans la base, ont égaleétérdéveloppés. Ce travail a donc permis
de faciliter et systématiser le calcul des difféesnvariables mécaniques candidates a la
prédiction de lésion. Auparavant, la création dehidrs DOO, jusqu’a I'exploitation des
résultats de tous les cas, pouvait prendre plusisamaines. Cette tache laborieuse a été
réduite a quelques minutes (hors temps de calBal). ailleurs, la systématisation de ces
taches permet de limiter les erreurs humaines. Eafifavenir, ces outils vont permettre de

tester, facilement, de nouveaux critéres.
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Chapitre IV

Evaluation de la capacité
prédictive de lésion des
variables proposées
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1 Introduction

L’objectif du présent chapitre est donc de contrédecapacité prédictive des différents
critéres proposés. Pour cela, nous allons calcelercriteres pour les accidents de la base de
données présentée au chapitre précédent. Les yvgbeises par les différentes variables
candidates pourront, ainsi, étre comparées aursié@sionnels.

Dans un premier temps, les asservissements semahtsas pour tenter de dégager des
redondances et des particularités dans les ditiereas. Nous montrerons ainsi que les
différents types de cas (footballeurs, motocydiste piétons) peuvent étre classifiés a I'aide
de leurs courbes d’accélération.

Nous étudierons ensuite la corrélation entre l@geres et les lésions qu’ils sont senseés
prédire. Dans un premier temps, cela sera réalséndniére qualitative, a l'aide
d’histogrammes. Pour confirmer ces observationditgtiges, nous utiliserons alors des
courbes de risque. Les différentes techniques dstaation de ces courbes de risque seront
évoquées afin de choisir la plus adaptée a nojextibde comparaison de critére.

Remarquons que nous n’avons malheureusement @aumte les nouveaux cas présentes
au chapitre précédent. Ces cas ont en effet égdints progressivement mais tardivement
pendant cette thése. La comparaison des critérestee faire sur la méme population de
cas, il était difficile d’introduire, au fur et a esure, de nouveaux cas. Nous vérifierons
toutefois, en fin de chapitre, que I'ajout de cemiveaux cas contribue a améliorer la

population statistique.
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2 Calcul des variables candidates

2.1 Introduction

L'objectif est de calculer 'ensemble des variahteScaniques candidates a la prédiction
de lésion évoquées au Chapitre 2, sur les casidé&ts réels décrits au Chapitre 3. Le calcul
du HIC, du HIP, tout comme l'asservissement du ne@&Mon, nécessite I'utilisation de
courbes d’accélérations, linéaires et angulairefie§-ci ont été fournies, soit directement par
des mesures expérimentales faites sur tétes deeapainnHybrid 111, soit lors de réplications
numériques. Dans ces cas, des modeles numériggresrébk finis de la téte de mannequin
Hybrid Ill, ainsi que de la surface impactée, aétdilisés.

Par ailleurs, le modele ULP peut, pour sa parg @sservi selon les deux méthodes
d’asservissement. Nous avons discuté des conséspided’utilisation de I'une ou l'autre de
ces deux méthodes. Mis a part pour les chocs dedrés courte, le type d’asservissement ne
semble pas influer sur la réponse du modele. Péxifier cette hypothese, nous avons utilisé,
pour lI'ensemble des cas d'accidents décrits au itbaprécédent, les deux modes
d’asservissement. Nous pourrons, ainsi, comparenrdsultats en terme, cette fois ci, de
prédiction de Iésion.

Plusieurs types d’accidents sont utilisés dans oititde. Pour certains d’entre eux, les
victimes étaient casquées, dans d’autres, lescasfipactées étaient plus ou moins rigides.
Cela résulte en des chocs plus ou moins violentioet les courbes d’accélération different

largement, d’une catégorie a l'autre. Le paragraqlieant est une analyse de ces différences.

2.2 Analyse des données d’asservissement

Pour chaque type d’accident, les données d’assemsnt, en terme d’accélérations
linéaires et angulaires ont été analysées. Poar; &3 courbes d’accélérations résultantes,

linéaires et angulaires ont été tracées pour cheagie

2.2.1 Accidents de motocyclistes

La figure 1 présente les courbes obtenues poure$21@ cas de motocyclistes. Le cas
MO013 n’a en effet pas été considéré dans cetteeétiels accélérations semblent altérées, ce

qui résulte sans doute d’'un mauvais calibrage deélé&ometres. Les douze autres courbes
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d’accélération ont toutes une allure similaire,caue pic tres marqué. Le calcul du HIC

n'aura donc pas d’ambiguité.
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Figure 1 Courbes d’accélération linéaire résultanteles cas de motocyclistes

La durée moyenne des chocs, au sens du HIC, ek7das (écart type 1.5 ms). Il s'agit

donc de chocs trés courts. Pour de telles durées, awons vu, aux chapitres précédents, que
le calcul du HIC était discutable. Cependant, digsssait d’'une limite liée a la non prise en
compte de la déformation du crane, importante plasr chocs de courte durée mais a forte

amplitude. Or, ici, il s’agit de chocs avec unetéasquée, dont on peut supposer une moindre

déformation du crane.

La figure 2 présente les courbes obtenues powdedlérations angulaires résultantes. La

encore, un pic se détache nettement du restediediaatique.
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Figure 2 Courbes d’accélération angulaire résultarg des cas de motocyclistes

2.2.2 Accidents de footballeurs américains

Les courbes d’accélération des cas de footballmésicains ont a leur tour été tracées.

Les courbes d’accélération linéaire résultante podégentées en figure 3. La encore, dans
la majorité des cas, un pic se détache nettementesiie de I'évolution de la courbe
d’accélération. Pour certains cas cependant, pampbe le SO006 ou le S012, un deuxiéme pic
peut venir perturber le calcul du HIC. Les duréesyemnes de ces chocs, au sens du HIC,
sont de 10.0 ms, avec un écart type de 5ms. Cedsmct des chocs plus longs, mais moins
intenses que ceux observés pour les motocyclistes.

Il est par ailleurs facile de montrer que c’espoemier pic qui est générateur des maxima
de contrainte enregistrés dans la réponse des emé&ments finis SIMon ou ULP. Cela
avait été vérifie, méme si les résultats ne sostrpantrés ici. Pour cela, les accélérations ont
été supposées nulles, une fois le pic passé. Isedtats étaient identigues a ceux obtenus
lorsque les modeles étaient asservis avec la ciigueacomplete.
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Figure 3 Courbes d’accélération linéaire résultanteles cas de footballeurs

Les courbes d’accélération angulaire résultante arleur tour, été tracées. Elles sont
présentées en figure 4. Ici, il devient beaucows plifficile d’isoler un pic. Cela risque de
porter préjudice au calcul du HIP, qui se baseusupic sensé étre synchronisé avec celui
d’accélération linéaire. Que vaut la composanteukan®g du calcul du HIP, si celle-ci n'est
pas calculée sur un pic d’accélération ? Nous veyone fois de plus, les limites d’un critére
basé uniquement sur une courbe d’accélération.Mdnante du HIP pourrait sans doute étre
proposée pour palier le fait que les pics d’acedién linéaire et angulaire ne sont pas
systématiguement synchronisés.

Remarquons, par ailleurs, que nous n’'observons,qiog la résultante. Il se peut que

chacune des composantes présentent des picsrestieds différents.
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Figure 4 Courbes d’accélération angulaire résultarg des cas de footballeurs

2.2.3 Accidents de piétons

Les conditions de chocs des accidents piéton soitiglement, documentés grace a la

donnée de la vitesse relative entre la téte edre-prise. La figure 5 donne cette vitesse.

25

30 B

25

20
15

10 H

Vitess e relative téte/pare-brise [m/s)

Figure 5 Vitesse relative résultante entre la tétde piéton et le pare-brise
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Les courbes d’accélération obtenues, via la sinmiatumérique que nous avons évoquée

au chapitre 3, sont tracées en figure 6.
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Figure 6 Courbes d’accélération linéaire résultantedes cas de piéton. Les
légendes des axes ont été masquees pour plus deté&la’'axe des
abscisses est le temps [ms] et l'axe des ordonnéeprésente

I'accélération linéaire [g]

Mises a part quelques exceptions que nous allooguév, la plupart de ces accélérations
se présentent sous la forme d’'un large pic, trigke ran montée et avec un retour a zéro tres
progressif. Il s’agit donc de chocs de durée phngjlie que pour les chocs vus précédemment.
L’amplitude des pics d’accélération est, cependdunitnéme ordre de grandeur que pour ceux
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obtenus avec les motocyclistes : entre 100 et 2@ngdoit donc s’attendre a des valeurs de
HIC relativement élevées. Le calcul de ce derneedavrait pas poser de probleme dans la
mesure ou la détection du pic, malgré la largeureddernier, ne présente pas d’ambiguité.
Un probléme réside cependant dans certains casadit de ceux pour lesquels un pic
d’accélération apparait en fin de simulation, ce ajpour effet de stopper prématurément
cette derniére. Ce sont des cas, violents, poguéds la rupture du modéle de pare-brise
provoque des instabilités numériques. Nous ne depas, bien évidemment, tenir compte de
ces pics lors du calcul des criteres, que ce soéctment a partir de ces courbes
d’accélération (HIC, HIP), ou via l'asservissemehin modele éléments finis. La figure 7
permet de visualiser les cas pour lesquels le kdkela simulation numérique du choc entre
le modéle de téte Hybrid Ill et le pare-brise s@sété prématurément. La durée normale de

la simulation était fixée a 25 ms.
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Figure 7 Durée de la simulation pour les cas de ch@iéton. Les calculs, pour
lesquels les simulations durent moins de 25 ms, sent terminés

prématurément

Certains cas dont le calcul s’est arrété prématenénsont toutefois exploitables. Ce sont
ceux pour lesquels le pic principal a eu le tempgatomber a une valeur proche de zéro.
Pour ceux-la, il sera facile de supprimer le piacdélération parasite lors du calcul des
différents critéres. Les cas P006, P019 et P02f) sarrevanche, inexploitables. Notons que
la présence du deuxieéme pic, pour le cas P0O19t passdd a la rupture du pare-brise mais a

un effet de bord, le modele de pare-brise suppdsamhontants infiniment rigides.
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La figure 8 présente les accélérations angulaiesscds de piéton. Les mémes remarques
peuvent étre faites que pour les accélérationsilie® Les amplitudes ont tendance a étre
plus faibles que pour les cas de motocyclisteg dbdtballeurs américains.
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Figure 8 Courbes d’accélération angulaire résultarg des cas de piétons. En

abscisse, le tems [ms], en ordonnée, I'accélératiangulaire [rad/s?]

2.2.4 Conclusion

Le tracé de ces courbes permet d’entrevoir degrdiites fondamentales dans la forme
des sollicitations de la téte, selon le type d'deni. Il a également permis d’isoler quelques

cas problématiques.
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Les cas de footballeurs américains sont sans destemieux contrélés, du fait de
information précieuse qu’apporte la vidéo. Pdlears, lors des réplications expérimentales
relatives a ces cas, les mannequins employés enétpas des tétes Hybrid Il seules, mais
étaient associées a toute la partie supérieure aldps.cll est donc probable que les
accélérations enregistrées au niveau du centread@é@de la téte de mannequin soient, de ce
fait, plus réalistes. D’allleurs, alors que les s d’accélération des motocyclistes et, dans
une certaine mesure, celles des cas de piétorrésentent qu’un seul pic d’accélération, les
courbes des cas de footballeurs en comportentepitssi Cela témoigne sans doute de la
contribution des efforts induits par le cou.

Méme si les simples données de I'amplitude maxirdaecélération et la durée du choc
ne suffisent pas pour caractériser un impact, emeede lésions, elles permettent une

premiere classification des types de chocs. Cesjudllustre le schéma de la figure 9.
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Figure 9 Classification des types de choc en fonati de leur durée au sens du

HIC, ainsi que de I'amplitude maximale d’accélératon

Cette classification, basée uniquement sur le Jaiccélération et la durée de choc au sens
du HIC est incomplete, car elle ne tient pas congeela forme de I'accélération. En
observant les courbes d’accélération linéaire taéstd, pour ces différents types de chocs,
nous pouvons, pour chacun d’entre eux, proposerfammee d’accélération caractéristique.

C’est ce qu’indique la figure 10. Pour chaque tgipechoc, le cas le plus proche du centre de
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la zone rectangulaire tracée sur la figure 9 estschll s’agit des cas M001, S018 et P022.

Ces formes caractéristiques nous aiderons a igtempcertains résultats, par la suite.
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Figure 10 Superposition de la courbe d’accélératiofinéaire résultante des cas

caractéristiques choisis pour chaque type d’acciden

Cette analyse des données d’asservissement a @galpsrmis de pointer quelques cas
problématiques. Le tableau 1 donne la liste degjaasnt été supprimés ainsi que la raison
de cette suppression. Il indique aussi les casnaidérer avec précaution. Rappelons, par
ailleurs, que les nouveaux cas, présentés au oh&pih’ont pas été inclus dans I'étude qui va
suivre. Ces cas ont été introduits progressivemmans tardivement pendant cette thése. Or, il
était important, pour la comparaison de tous léeress de lésion, de calculer ces derniers sur
une méme série d’'accidents. Nous Vérifierons erdéirchapitre, toutefois, que I'apport des

nouveaux cas n’'a pour conséquence, qu’'une amétiordes resultats.

Tableau 1 Liste des cas supprimés ou devant étrersidérés avec précaution

Ref. du cas

MO005 Cas non supprimé mais a considérer avec piénaul comporte une fracture de la base,
gu’aucun critére n'est prévu pour prédire

M013 Accélérometres probablement mal calibrés

S011 Attention, plusieurs pics ambigus dans |'agedion linéaire. Probléme résultant dans le
calcul du HIC

P006 Cas trop violent empéchant la fin du calcul

P0O19 La téte glisse vers le bord du pare-brisqyasdinfiniment rigide ce qui provoque I'arrét
prématuré du calcul

P020 Cas trop violent empéchant la fin du calcul
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2.3 Résultats

Les criteres HIC, HIP, ainsi que ceux issus deséalesdSIMon et ULP ont donc été

calculés a l'aide de ces données d’asservisserharfigure 11 synthétise la méthodologie

des chocs directs

employeée.
61 cas d’accidents Réplications 1 e =
expéprimentales Champs d'accélérations =Pt — t1) [f2 = /r. "fl'-lf”] » HIC
Motocyclistes - I
4 : Ill led a Ia & g ® Ia fid
Foothalleurs 1 -&. g (| 2 ]- afaa +[c ]o a faa » HIP
:.: e g lud a Ia & ld a Ia &
Hybrid 11] i3 I
e |
Ll b g G
Réplications - —ts. w—p Criteres
nurmérigues o - NHTSA
i: MEF Slhton
L - ‘\. e ; 5
WEF de i ] B
Hybrid Il e
Pistons 7 Crig
= reres
MEF ULP aves crine rigide e
ULP
Sirnulation numeérigue 1

- Prédiction de lésion

WEF LILP aves crine déformable

Figure 11 Méthodologie générale de calcul des crigs

Les champs d’accélération ont été obtenus pourlesusas, que ce soit au moyen d’une
réplication expérimentale, ou numérique. Tous l@sress ont alors pu étre calculés. Le HIC
et le HIP au moyen des algorithmes fournis en amraex ce mémoire ; les critéeres de la
NHTSA et de I'ULP, via I'asservissement des modéléments finis correspondants. Dans le
cas du modele ULP, et uniquement pour les casnsétes deux modes d’asservissement ont
étée employés. La simulation du choc direct, avecrdne déformable, a permis le calcul du
critere de fracture. La réponse du modéle, selalyde d’asservissement sera, par ailleurs,

comparée au paragraphe 3.5.4.

Les résultats obtenus peuvent étre rassemblédadogne du tableau 2. Il indique, pour
chaque cas d’accident, les variables calculées [mgemble des criteres. La forme codifieée
du bilan Iésionnel est également fournie. Rappetprisn ce qui concerne les fractures, ce
bilan lésionnel est disponible dans une forme mlétillée, en indiquant la présence de
chaque type de fracture. Nous n’avons fait figuigr,que la survenue de fracture du crane,

sans préciser son type.
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Tableau 2 Résultats pour chaque cas et pour chaqueariable mécanique

candidate. En italique, les cas qui ont été retiréde I'étude ou qui

sont a considérer avec précaution

Cas Criteres ULP HIC HIP | Criteres NHTSA Bilan lésionnel
Asserv. en choc direct Champs d'acc.
VM EI_LCR El_crane VM EI_LCR|valeur t2-t1 CSDM RMDM SFC | Décé: DAI SDH Cont. Fracture
Ref. Orig. Ref. ULP| [kPa] [mJ] [mJ] [kPa] [mJ] [ms] | [kW] | [%] [g] au moins 1
NFL38-J1  S001 17 1290 129 7.8 6.7 2% 1.61 48 0 0 0 0 0
NFL38-J2  S00: 39 2665 564 8.1 232 38% 4.10 86 0 1 0 0 0
NFL39-J1  S00: 17 275 43 951 3.3 0% 1.98 29 0 0 0 0 0
NFL39-J2  S00¢ 25 251¢ | 53t 5.7¢| 19.¢| 20% 257 97 0 1 0 0 0
NFL48-J1  SO00¢ 9 361 37 13.3¢] 2.7 0% 1.13 24 0 0 0 0 0
NFL48-J2  S00¢ 21 601 13z 8.9¢| 85 | 67% 2.32 40 0 0 0 0 0
NFL57-J1  S00% 18 30€ 38 13.1¢] 4.2 2%  1.98 24 0 0 0 0 0
NFL57-J2  S00¢ 25 97¢ 21C  7.44| 12.1| 43%  2.95 60 0 1 0 0 0
NFL59-J1  S00¢ 8 251 26 12.0¢| 1.9 0%  0.47 22 0 0 0 0 0
NFL59-J2  S01( 20 150€ | 14z 6.54] 8.1 0% 2.45 55 0 0 0 0 0
NFL69-J1  S011 8 548 68 29.4Q 3.6 0% 0.90 28 0 0 0 0 0
NFL69-J2  S01: 12 762 156 9.46] 8.9 60% 2.74 49 0 1 0 0 0
NFL71-J1  SO1: 22 2337 443 6.59 19. 12% 2.22 85 0 1 0 0 0
NFL71-J2  S01¢ 23 2115 523 6.27 24. 50% 2.66 93 0 0 0 0 0
NFL77-J1  SO1t 8 252 54 12.4¢| 4.5 1% 1.09 28 0 0 0 0 0
NFL77-J2  S0O1¢ 30 77C 18¢ 7.7t | 13.1| 40% 2.68 57 0 1 0 0 0
NFL84-J1  S01i 12 557 79 12.8€| 4.7 0% 1.71 33 0 0 0 0 0
NFL84-J2  SO1¢ 42 1937 22€ 10.01) 17.z| 95% 3.25 55 0 1 0 0 0
NFL92-J1  SO1¢ 23 972 16€ 10.41| 84 8% 3.04 48 0 0 0 0 0
NFL92-J2  S02( 21 189: 514 11.4¢&) 21.2] 12% 2.82 72 0 1 0 0 0
NFL98-J1  S02] 25 147:¢ 19z 5.31 | 10.4 2% 2.29 67 0 0 0 0 0
NFL98-J2  S02: 37 1745 308 7.11 18. 45% 3.35 72 0 1 0 0 0
G154 M001 40 4861.44 1685 4.4¢ 537 16% 3.00 96 0 1 0 0 1
G157 MO002 92 2557.64 154 2.0 7.3 0% 1.00 89 - 1 0 0 1
G16¢ MO003 32 1687.2°| 66¢ 6.21| 27.¢| 10% 2.67 111 0 1 0 0 0
G174 M004 35 3876.1 751 3.9¢| 30.z| 18% 3.11 128 0 1 0 0 0
G193 MO005 53 20604.4 8917 3.7 204|8 - - - - 2 0 1 1
G19€ MO006 21 2278 | 931 7.4¢€| 14| 0% @ 2.29 82 0 0 0 0 0
G197 M007 28 44605 711 361 | 24€| 2% 219 141 - 1 0 0 0
G312 M008 23 27459 25¢ 6.1C| 12.2] 8% 1.12 1000 0 0 0 0 0
G32& MO009 17 2168.1¢| 57¢ 584 22¢| 0% 1.08 108 0 0 0 0 0
G327 MO010 17 1942.5¢] 24¢ 4.67| 94 0% 1.59 78 0 0 0 0 0
G34t MO011 30 3694.73 709 3.79 28p 2% 2.85 138 - 1 0 0 0
G411 MO012 36 7356.61 2934 4.0 764 10% 3.50 218 - 2 1 0 0
G107 MO013 85 38032.9 - - - - - - 0 1 0 0
H4071 PO001 56 5775.29 8036.36 53 4591.p2 2369 1465 H.2% 0.80 121 1 2 0 0 1
H432¢ P00z 53 7648.0¢ 4587.5¢ 44 4294.9'| 74z 9.6¢ | 43.C 4% 0.60 76 1 2 0 0 1
H505¢ P00 35 2131.8! 1422.3( 36 1912.6;] 921 10.9z| 58.% 2% 1.00 93 0 0 0 1 1
H5074 P00« 20 3996.5¢ 2418.0¢ 51 3201.7| 273¢ 13.91]132.7| 1% 0.90 131 1 1 0 0 1
H523C POO: 10 551.18: 99.524f 19 557.08¢] 93 9.8z | 13.1 0% 0.30 35 0 0 0 0 0
H5337 P0O06 | 120 40290.5 31342.9 114 2819¢4.7 16223 1294 5[0.6- - - 1 2 0 0 1
H560€ POO07 10 540.26¢ 317.7¢ 17 484.89] 84 12.9¢| 10.Z 0% 0.25 33 0 0 0 0 1
H608¢ POO¢ 26 1102.20 822.06: 26.5 1235.¢| 35& 14.0%| 28.¢ 0% 0.29 57 1 0 1 0 1
H627¢ POO¢ 41  2153.3. 1059.¢ 37 1811.7:] 112C 11.1€¢| 57.C 0% 0.60 100 1 2 0 0 1
H6351 PO1C 67 9661.5¢ 3566.2° 64 6216.4]| 277¢ 11.9%]121.7| 2% 1.50 140 0 2 1 0 1
H669¢ PO11 57 8504.32 5860.79 64 4354.p3 2980 1439 129.1 14%.80 133 0 1 1 0 1
H702& P01z 23 1216.25 738.487 25 1113.p5 293 13|92 2p.6  0%0.30 53 0 0 0 0 0
H7044 PO1: 25 1339.97 674.058 28 1331.F3 395 13|75 2B.9  0%0.60 60 0 0 0 1 1
H8327 P01¢ 35 4146.6° 671.27 30 2446.7¢| 31€ 14.0:| 28.¢| 0%  0.50 55 0 0 0 0 1
H8362 P01t 30 1284.6' 884.13t 36 2204.1'| 56 13.2¢| 37.1] 0% 0.35 71 0 1 0 0 0
H1416¢ PO1¢€ 12 692.44¢ 332.58. 21 806.37: 11C 13.4:] 15| 0% 0.25 38 0 1 0 0 0
H1427¢ PO17 30 1155.1¢ 717.32« 29 1557.1¢{| 354 13.2f| 23.2| 0% 0.35 56 0 1 0 0 0
H1477¢ PO1¢ 60  4633.F 1750.4° 41 2100.7:| 115¢ 12.2z| 59.€¢| 0%  0.60 98 0 1 0 0 1
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H1594: P021 11 634.32¢ 194.98' 20 637.10{f 92 9.62| 10.1| 0% 0.25 34 0 0 0 0 0
H16061 P02z 64 3914.20 1586.4. 38 2081.2¢| 132¢ 12.8¢| 71| 0% 0.80 101 0 1 0 0 1
H1617Z P02: 23 1354.1. 601.69¢ 25 1035.1<] 28C 9.84| 18.z]| 0% 0.25 61 0 0 0 0 0
H1617¢ P02¢ 20 1005.8¢ 629.07¢ 27 1115.3°| 25¢ 13.85| 19.€|] 0%  0.60 50 0 0 0 0 1
H1639¢ P02t 33 225411 804.868 49 10352 799 10171 4p.4 49%0.80 89 0 2 0 0 0
H1643¢ P02¢ 28 1263.97 427.739 23 1046.y9 228 13|45 1B.8 0%0.35 48 0 1 0 0 1
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H16827 P02¢ 45 3751.9¢ 1480.8( 49 3343.6¢|] 1377 11.5¢| 58.:| 5% 1.00 107 0 2 1 0 1
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Afin d’obtenir une premiére évaluation, qualitativle la capacité prédictive de chaque
critére, ces résultats sont représentés sous fdtmstogrammes : pour chaque cas, la valeur
atteinte par la variable associée a la Iésion dénge est portée en ordonnée. Les cas non

lésés ont été séparés des cas léseés.

2.3.1 Fractures

Pour évaluer la capacité prédictive de fractureatgsres, seuls les cas de piéton ont été
considérés. Pour les deux autres types de cagictenes étaient casquées, ce qui a empéché
'appariation de fracture dans la plupart des dastons simplement la présence de fracture
pour deux cas de motocyclistes. Or, ce sont desufies de la base du crane, suspectées étre
dues, non pas au chargement direct de la téte gastrlicture impactée, mais par le
chargement inertiel induit par le reste du corji l& cou. Aucun critére de Iésion n’est prévu
pour prendre en compte ce type de chargement.

2.3.1.1 Résultats en terme de HIC
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Pedestrian cases
Figure 12 Valeurs prises par le HIC, classées enrfction de la présence, ou

non, de fracture
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Une assez bonne adéquation entre les valeurs duieHECprésence de fracture peut étre
observée. Les cas sans fracture conduisent a tegvéaibles de HIC ; elles sont élevées, a
l'inverse, pour les cas avec fracture. Nous coosgtmalgré tout, un léger recouvrement

entre des cas avec fracture, mais ayant une vagediiC plus faible que des cas sans fracture.

2.3.1.2 Résultats en terme de HIP

Le HIP, comme nous l'avons vu au chapitre 1, n@ iéitialement concu que pour la
prédiction de lésions axonales diffuses. Il n'estacpas sensé étre adapté a la prédiction de
facture. Nous donnons néanmoins I'histogrammetra itndicatif. Comme prévu, la prise en
compte des accélérations angulaires n'apporte @aéalle information. Par rapport au HIC,
nous pouvons observer un recouvrement plus impodatie cas sans fracture ayant une

valeur importante de HIP et cas avec fracture, pesguels le HIP est faible.
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Figure 13 Valeurs prises par le HIP, classées ennction de la présence, ou
non, de fracture

2.3.1.3 Résultats en terme de critere SFC de la NHTSA

Ce critere est également basé sur la simple codiecélération linéaire résultante.
Contrairement au HIC, qui a été congu pour touetglp Iésion, celui-ci a été optimisé pour
les fractures. Il est logique qu’il conduise a deillaurs résultats. Néanmoins, lorsque 'on

observe les résultats, sous forme d’histogramngeir@i 14), il est difficile de confirmer cela
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gualitativement. Seules les courbes de risquesulégls a la section 3, permettront de
confirmer cela quantitativement.
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Pedestrian cases
Figure 14 Valeurs prises par le SFC, classées emétion de la présence, ou

non, de fracture

2.3.1.4 Résultats avec le critere issu du modele ULP

L’approche est ici de considérer la déformationcdane, en plus des autres critéres ou
phénomenes. Celle-ci est quantifiee, de maniérbatgp a I'aide du maximum atteint par
I'énergie interne de déformation des éléments nisald la boite cranienne. Remarquons que
ce critere est, bien évidemment, calculable unigrniorsque le modele ULP est asservi
sous la forme d’'un choc direct. Dans le cas camtréa boite cranienne est supposée rigide et
I'énergie de déformation reste donc nulle.

La figure 15 représente I'histogramme obtenu avecritére. La discrimination entre cas
avec et sans fracture semble beaucoup plus claiaeer les critéres précédemment étudiés.

A ce stade, I'énergie interne de déformation essitierée pour I'ensemble du crane. Ce
dernier pourrait pourtant étre découpé en zonaléCeupage permettrait de calculer I'énergie
interne sur chaque zone résultante. Il est probaie de la sorte, ce critére soit également
capable de distinguer la localisation de fractiar ailleurs, cette prédiction pourrait sans

210



doute étre affinée avec une modélisation plus peédu crane, notamment en tenant compte

de ses variations d’épaisseur.
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Figure 15 Maxima atteints par I'énergie interne dedéformation des éléments
modélisant le crane, dans le modele ULP, et class&s fonction de la

présence, ou non, de fracture

2.3.1.5 Conclusion

Chacune des variables calculées semblent capablesedire, plus ou moins précisément,
la survenue de fracture. Difficile, avec cette agpe qualitative, de comparer la capacité
prédictive de ces critéres.

La variable calculée a I'aide du modéle ULP, le mmasm d’énergie interne atteint par les
éléments modélisant le crane, semble capable, eoraidérant par zone, de prédire la

localisation de la fracture. Ceci pourrait sanstda@ire confirmé, a I'avenir.

2.3.2 Hématomes sous-duraux

Comme nous pouvons le constater en observant lleatal2, des hématomes sous-duraux
n'ont été relevés que dans peu de cas. Remarqdabeurs, qu'il s'agit parfois plutot
d’hématomes sous-arachnoidiens. Les bilans Iéd®rmeé nous parviennent ne sont pas

toujours trés clairs sur ce point. Ainsi, du faét ¢ manque de cas, I'étude statistique risque

211



de manquer de consistance. Nous n’observeronsglandes tendances. Nous allons malgré

tout voir, que celles-ci sont assez encourageantes.

2.3.2.1 Résultats en terme de HIC

Pour les hématomes, les 61 cas ont été considéedsrésultats dont nous disposons
laissent toutefois entrevoir une bonne tendanes :chs Iésés ont, sauf une exception, une
valeur de HIC bien plus élevée que la tres grandienité des cas non lésés. Le recouvrement
entre cas lésés avec une valeur faible de HICaehon lésés avec une valeur élevée de HIC,
peut méme sembler proportionnellement plus faiple, celui observé avec les fractures. Bien

entendu, le manque de cas nous empéche de codelunaniere définitive.
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Figure 16 Valeurs prises par le HIC, classées enrfction de la présence, ou

non, d’hématome sous-duraux ou sous-arachnoidiens

2.3.2.2 Résultats en terme de HIP

Une fois de plus, le HIP n'ayant pas été concualeitnent pour ce type de lésion non plus,
il n'est étudié, ici, qu'a titre indicatif. Remargps toutefois que, contrairement aux fractures,
la prise en compte des accélérations angulairess lBacas des hématomes sous-duraux et
sous-arachnoidiens, peut sembler intéressante f@&nad type de lésion étant suspecté d'étre
lié au déplacement relatif entre le cerveau etréne, il est probable que celui puisse

également étre induit par des accélérations angslaPourtant, cela n’est pas confirmé par
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les résultats présentés en figure 17. Méme sindare, une assez bonne tendance peut étre
observée, la distinction entre cas lésés et na¥sléemble moins nette qu'avec le HIC. La

prise en compte de 'accélération angulaire ne semdis étre exploitée de maniere optimale

avec le HIP.
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Footballer, motorcyclist and pedestrian cases

Figure 17 Valeurs prises par le HIP, classées ennction de la présence, ou

non, d’hématome sous-duraux ou sous-arachnoidiens

2.3.2.3 Reésultats en terme de RMDM de SIMon (NHTSA)

L'approche employée ici, rappelons le, est de dfianie déplacement relatif entre le
cerveau et le crane, au moyen de la mesure dadjatmn des veines en pont. Celles-ci sont
modélisées par des ressorts munis d’'une loi de odeipent détaillée au chapitre 1. Si
'approche peut sembler intéressante, la figurenb®tre des résultats beaucoup moins bons
gu’'avec le HIC ou le HIP. Aucune réelle corrélatiom semble apparaitre, malgré le peu de
cas lésés. Tout porte a croire, que ce n'est pasayen de quantification du déplacement
relatif entre cerveau et crane qui est en causé platdt la modélisation, par le modele
SIMon, de ce déplacement. Cela illustre le pringpton lequel il est dangereux de tenter

d’exploiter une variable trop précise, par rappote gu’est capable de calculer un modéle.
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Figure 18 Valeurs prises par le RMDM, classées ewriction de la présence, ou

non, d’hématomes sous-duraux ou sous-arachnoidiens

2.3.2.4 Résultats avec le critere issu du modéele ULP

L’approche est ici de considérer le maximum attpaut I'énergie interne de déformation
des éléments modélisant I'espace entre le cervede @ane. Au contraire de I'approche
RMDM de SIMon, le critére repose, ici, sur une mesgiobale du déplacement relatif entre
cerveau et crane.

La figure 19 indique les résultats obtenus. Unesialbsnne tendance qu’avec le HIC est

observable. La encore, les cas |ésés correspoadard valeur tres élevée de la variable.
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Figure 19 Maxima atteints par I'énergie interne dedéformation des éléments
modélisant l'interface entre le cerveau et le cranedans le modele
ULP, et classés en fonction de la présence, ou natihématomes

sous-duraux ou sous-arachnoidiens

2.3.2.5 Conclusion

Malgré la grande disproportion entre cas léséoptlésés, une bonne tendance peut étre
observée pour la prédiction obtenue avec le HI@ etitére issu du modéle ULP. Cela sera
confirmé, quantitativement, a I'aide des courbesistpie.

En revanche, I'approche RMDM du modéle SIMon ne dengas donner de bons
résultats. Le probléeme tient sans doute au fait lgueritére repose sur la mesure de
I'élongation de quelques veines en pont. Or, le @®&IMon n’est sans doute pas capable de
fournir cette mesure avec précision. En ce senppiteche plus globale de I'ULP peut

paraitre d’avantage réaliste.

2.3.3 Lésions axonales diffuses

Ces lésions ont été classifiées selon trois niveaabsence de lésion, |ésion modérée,
Iésion sévére. Nous pouvons donc nous attendrana pldiers, au lieu d’'un seul, pour les

Iésions précédentes.
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2.3.3.1 Résultats en terme de HIC

4000

3500 [ INo neurological injuries

[ IModerate neurological injuries

3000 - N
Hl Scvere neurological injuries

2500

HIC

2000 +

1500 —

1000 —

502_- _n'n,nnnnnnnnnﬂﬂﬂﬂﬂHHHMM

Figure 20 Valeurs prises par le HIC, classées enrfation du degré de lésion

neurologique

La encore, une assez bonne corrélation est obsglaiéalement. Le HIC est un bon critére
pour prédire les Iésions, dans les cas extrémessi,Aes |ésions séveres conduisent toutes a
des valeurs de HIC supérieures a celles qui soserebes pour les cas sans lésion. En
revanche, le recouvrement est important entre dssavec lésions modérées et les cas sans
Iésion. C’est également ce qui est observé ensr@awec Iésions modérées ou séveres.

Avec une simple accélération linéaire résultantdcutée sur une téte de mannequin
indéformable, et avec les restrictions que nousnaissons dans la qualité des

asservissements utilisés, ces résultats sont, éntagt, remarquables.

2.3.3.2 Résultats en terme de HIP

Le HIP a été initialement congu pour palier I'imgeton du HIC. Cette imprécision le
rend incapable, le plus souvent, de distinguercies sans lésions des cas avec lésions
modérées. Pour cela, le HIP considére les acciélésatngulaires. D’autre part, chaque
composante est mise a contribution, de maniérepemtante I'une de l'autre. Pourtant, la

figure 21 ne semble pas prouver que les résultetisraeilleurs qu’avec le HIC. lls semblent
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plutét trés similaires. Une fois de plus, le HIPseenble pas la facon optimale d’exploiter les

accélérations angulaires.
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Figure 21 Valeurs prises par le HIP, classées ennfttion du degré de lésion

neurologique

2.3.3.3 Résultats en terme de CSDM de SIMon

Rappelons que le CSDMindique la part de cerveau dont la déformatiomagipiale
dépasse les X%. Une valeur nulle du CSDixaduit donc qu’aucun élément du cerveau n’a
dépasseé ce seuil. La valeur du CSbséra donc, d’autant plus importante, que le seast
bas. Le logiciel SIMon propose le choix entre tregsiils : 5, 10 et 15% ; il permet donc le
calcul des CSDMps, CSDMy10 et CSDM.1s L'inconvénient, c'est que dans un cas
(CSDMy 15), la plupart des cas ont une valeur quasi nubl®sdes deux autres (CSIQM et
CSDMy o5, la plupart des cas ont une valeur saturée a 10@%100% des éléments du
cerveau ont dépasse, respectivement, les 10 ee5défdrmation principale). Les figures 22,
23 et 24 indiguent les résultats obtenus avec cleade ces valeurs seuil. Le seuil a 10%
semble donc un bon compromis. Mais les résultatsone pas bons : les cas avec des lésions
séveres, donc ceux pour lesquels le CgRJ\st sensé étre le plus éleve, ont des valeurs

inférieures a la majorité de celles obtenues a@®cas modérément lésés.
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Si I'on observe plus attentivement les cas pougueks le CSDM o est le plus important,
on constate qu'il s'agit des cas de footballeurgrgains. C’est assez surprenant dans la

mesure ou ces cas sont, globalement, moins violents

2.3.3.4 Résultats avec le critere issu du modele ULP

Ici, c’est le maximum de contrainte de Von Misettgiat par un nombre significatif
d’éléements parmi ceux modélisant le cerveau, qucessidéré. Les résultats sont reportés,
sous forme d’histogramme, en figure 25. Malgré que$ cas, minoritaires, qui empéchent
une distinction parfaite, celle-ci est malgré ttnéss précise. En particulier, les cas a Iésion
neurologique modérée, semblent pouvoir étre corbleneent distingués des deux autres
catégories (absence de Iésion et présence de lgsionlogique sévere). Or, rappelons que

c’est ce que les autres criteres ont le plus deamédliser.
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Figure 25 Valeurs prises par le maximum de contraite de Von Mises, classées

en fonction du degré de lésion neurologique

2.3.3.5 Conclusion

Dans les Iésions neurologiques, deux paliers smtingués : les Iésions neurologiques
modérées et séveres. Les critéeres HIC et HIP satbépables de prédire convenablement
les Iésions neurologiques séveéres. La distinctionlde, en revanche, plus floue entre cas non
lésés et ceux comportant des lésions neurologiguedérées. Cela pose clairement le

probleme de la précision du critere HIC. Le HIPseenble pas exploiter de maniere optimale
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linformation supplémentaire qu’apportent les aécations angulaires. Pour sa part, le critere
CSDM de SIMon semble, pour I'instant, mal caliblcé. critére issu du modéle ULP est, en
I'état, le seul capable de distinguer de maniétativement précise, les deux paliers de
gravité et ce, pour 'ensemble du jeu de données.

Ces observations, qualitatives, vont maintenamt @nfirmées, quantitativement, a l'aide
de l'outil statistique qu’est la régression logisie. Des limites de tolérance pourront, dés

lors, étre proposées.
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3 Courbes de risque

3.1 Introduction

Nous venons de vérifier de maniere qualitative ¢pse variables proposées pour les
différents mécanismes de lésion, sont effectiventapables de distinguer les cas, selon
gu’ils sont lIésés ou non. Ainsi, dans les valewrs grend la variable considérée, il apparait
un palier entre, d'une part, les cas non Iésés lesguels la variable est faible et, d’autre part,
les cas lésés, pour lesquelles cette valeur egirtamge. Ce pallier indique donc la limite de
tolérance a la variable pour la Iésion considésdemment, ces paliers sont entachés d'un
recouvrement plus ou moins important : certains mas Iésés, conduisent a une variable plus
importante que certains cas lésés. Cela rend jfisle la détermination de cette limite de
tolérance et impose l'utilisation d’outils stattgies. Il s’agit de définir une probabilité de
lésion en fonction de la valeur de la variable abérge.

Plusieurs méthodes existent pour construire cesbesude risque. Un rapide état de l'art
de ces méthodes nous permettra de choisir la pluspriée.

Par ailleurs, I'objectif est avant tout dans cétiese de comparer la capacité prédictive des
différents criteres. Nous verrons que la méthodesah pour I'élaboration de ces courbes de

risque fournit un outil particulierement bien adapbur quantifier la prédiction Iésionnelle.

3.2 Utilisation d’une courbe de risque

En biomécanique, les courbes de risque peuvenéi@berées selon deux approches :

— Définir une courbe de risque a partir de tests syet humainpost mortem puis
I'utiliser avec les variables issues d’'un modelgspdue ou numeérique supposé bio-
fidéle. Cette méthodologie par exemple a été apgécp I'ULP pour définir les seuils
de ruptures du crane.

— Définir une courbe de risque spécifigue a un modaéns cette approche, des chocs
dont le résultat Iésionnel est connu sont applicaésnodele ; ce sont les variables
mesureées alors qui sont utilisées pour constraiurbe de risque. Ces variables ne
sont pas systématiquement réalistes. Par exeragtentrainte de Von Mises n’est pas
mesurable (ou difficilement) dans la réalité. Learbes de risque qu'il est question de

définir ici sont donc élaborées sur ce principe.
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3.3 Données censurées

Les données sont dites censurées, lorsque la \mdabdidate a la prédiction de Iésion ne
connait pas une variation particuliere (maximuminpd’inflexion, discontinuité,etc) au
voisinage de la limite de tolérance. Les donnééssdiensurées a droit¢right censored
data), sont les mesures faites sur des cas non léssnebn ne connait pas le chargement
supplémentaire qui aurait été nécessaire, pourtiatzoune lésion. Les donnéesnsurées a
gauche(left censored dada sont les mesures faites pour des cas lésés,murdesquels la
limite de tolérance a été dépasseée, sans que ddmesde combien. Les données que nous

utilisons dans notre étude sont, typiquement, desées censuréesauble censored data
3.4 Construction de courbes de risque

3.4.1 Les méthodes paramétriques

Il s'agit de régressions mathématiques : dans pe t¢ méthode, la forme de la fonction
de probabilité est supposee priori. C'est, en générale, une distribution classique de

probabilité telle que la distribution normale, legrmale, ou de Weibultt. figure 26).
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Figure 26 Distribution de probabilité classiquementutilisées dans les méthodes

paramétriques (Di Domenico, Nusholtz, 2003)
Pour adapter la fonction au jeu de données, leampgtres de la fonction de probabilité

sont alors choisis a l'aide de techniques d’optatids, telles que la méthode des moindre

carrés ou du maximum de vraisemblancke garagraphe 3.4.3). Ces techniques fournissent
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des estimateurs permettant de vérifier que la fonaeprésente au mieux les résultats issus
de I'expérience. Attention, que la courbe de risgoé représentative ou non du jeu de
données, sa forme sera toujours imposée par l@quagnérique de la distribution de
probabilité choisie. De ce fait, cette courbe debpbilité ne doit étre utilisée que dans le cas
ou l'estimateur de la qualité de régression le pernC’est d’ailleurs l'inconvénient des
courbes de risque générées selon ce principes e#esont utilisables qu’'a condition de

connaitre I'estimateur de sa qualité.

3.4.2 Les méthodes non paramétriques

Elles sont utiles lorsque aucune distribution digti® ne convient pour une méthode
paramétrique.

Parmi les méthodes non paramétriquesCtamsistent Threshold Methodétaillée dans
Nusholtzet al.(1999), est la plus appropriée pour des donnéesucées. Dans cette méthode,
la variableF candidate a la prédiction de lésion est discrétegeévaleurs$,. Pour chacune des
ces valeursk, on suppose gqu’un ou plusieurs tests ont étésgsabt qu’ils ont donné lieu, ou
non, a une lésion. A partir de ces survenues éebesy est alors affecté un estimat®Jde
la probabilité de Iésion, pour la valefy considérée. Jusqu’'a l'obtention d’'une fonction
croissante de cdg en fonction dek, un processus itératif, regroupant les valeuracatjtes
defy, est mis en ceuvre (avec renumerotation). Celauwtbddnc a une fonction de probabilité
par paliers, ne nécessitant la supposi@iopriori d’aucune forme de distribution. Pour un
faible nombre de valeurk, cette fonction, discontinue, risque de ne pas &cilement
exploitable. En revanche, pour un grand nombre &g ele converge vers une fonction
continue, parfaitement adaptée au jeu de donnépsrbles. La figure 27 illustre le résultat
de cette méthode pour la probabilité de Iésiona@ésa@u pic d’accélération de la téte.

A l'inverse des méthodes paramétriques, la forme arirbes de risque obtenues selon

cette méthode dépend de la qualité de I'échantdldonnées.
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Figure 27 Courbes de risque obtenue avec |€onsistant Threshold Method
(Di Domenico, Nusholtz, 2003)

Une fois cette courbe de risque obtenue, il faufieé qu’elle représente convenablement
le jeu de données. La technique du maximum deemdtance permet de quantifier cette

représentativité.
3.4.3 Qualité de la courbe de risque

3.4.3.1 Principe de la méthode du maximum de vraisemblance

Nous avons énoncé deux méthodes pour construirecaeses de risque. Il s’agit
maintenant d’évaluer la capacité prédictive degrasres, a partir de ces courbes. Pour cela,
il faut quantifier I'éloignement entre la courbe deque obtenue et les points de notre
échantillon. Cela est illustré par la figure 28slmoints situés en dessous de la courbe sont

des faux-négatifs, les points situés au dessus ceurbe sont des faux-positifs.
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Figure 28 Quantification de I'éloignement entre lacourbe de risque et la

position des cas.
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La technique du maximum de vraisemblance est téait adaptée pour cela. Le maximum

de vraisemblance est un estimatEuyy calculé a I'aide de I'équation (1) :

Ey = £ Log] [ (4P [ (PO} @

— avecn, le nombre de points de notre échantillon=(card(l) +card(J))

— CL, I'ensemble des cas avec lésion
— CnL, I'ensemble des cas sans Iésion
- P(x), la probabilité de Iésion, en fonction xle
Cet estimateur est toujours négatif. Plus sa vaesirproche de zéro, meilleure est la

régression. Dans le cas idéiat.(P(%)=0 pourk/ZCnL etP(x)=1, pourk/fCL), elle est nulle.

Ainsi, cette méthode peut étre employée avec lex @pproches, mais pas au méme
moment. Avec la méthode paramétrique, elle padiéifiélaboration méme de la courbe, tout
en quantifiant son éloignement avec les pointséatantillon de données. Avec les courbes

non paramétriques, elle ne sert qu’a quantifieét@gnement.

3.4.3.2 Modification de la méthode du maximum de vraisemblace

Revenons sur la génération des courbes de risq@npaiques. Dans la méthode du
maximum de vraisemblance initiale, chaque pointl’é@ehantillon de données a le méme
poids statistique. Or, dans I'exemple illustré lgafigure 29, nous comprenons que cela peut
étre une limite. Lorsqu’il y a une grande disprdjpor entre le nombre de cas Iésés et non
lésés, la courbe de risque obtenue, afin de callenaximum de points, prendra la forme de
la courbe de gauche : les quelques points lésé&enmmt pas suffisamment nombreux pour
contrecarrer I'influence des points non lésés. tinesteurEy, indiquera pourtant une bonne
gualité car la courbe colle a la grande majorit mants.

Pour palier ce probléme, nous avons proposé uneh@stimateurE,,, , calculé a I'aide de
I'équation (2).

o = 5y Log{ [ &-Pe))™ <[] (P(xk))”M} @
CL CnL kUCnL kOCL

— avecncy, le nombre de cas lésés

— avecncn,, le nombre de cas non Iésé% ¢ ncn =n)

De cette maniére, les cas lésés et les cas nas désde méme poids statistique. La courbe
prendra alors l'allure de la courbe 2 (figure) 29 sera plus réaliste. Dans le méme temps,
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'estimateur sera plus €éloigné de zéro (puisquasiad’avantage de points non Iésés seront
éloignés de la courbe).

Il est facile de montrer que si les deux catégofoes 1€sés et non |ésés) sont dans les
mémes proportionsi.¢. nc. = ncny), alors on aurak,,, = E,, . Ainsi, I'estimateur E,,,

guantifie non seulement la qualité de la régressigistique, mais aussi la qualité de la

population statistique.
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Figure 29 A gauche : courbe obtenue par la méthodee vraisemblance
classique. A droite, courbe obtenue avec la méthodele

vraisemblance modifiée.

Notons gu’avec la méthode non paramétrique, celgmbd se pose également. Il est
cependant possible, de la méme maniére, d'ajust@oids statistique de chaque point de
I'échantillon de données.

3.4.3.3 Conclusion

Pour notre objectif, qui est de comparer la capapiedictive de différents critéres, les
deux méthodes peuvent en réalité étre utiliséeseftat, la forme de la courbe de risque
importe peu. C’est sa qualité qui nous intéressesdue I'échantillon est déja suffisamment
important, la méthode paramétrique présente I'agent’étre moins sensible & de nouveaux
cas. En ce qui nous concerne, ceci est une qumlgértante dans la mesure ou de nouveaux
cas d’accidents sont continuellement ajoutés s&ermse de données. Par la suite, une fois le
meilleur critére sélectionné, une méthode d'élafimmade la courbe de risque différente

pourra étre utilisée.
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Ainsi, dans ce travail, nous avons adapté la métmatameétrique proposée par Nakahira
et al. (2000). Celui-ci utilise des courbes sigmoidestdiéquation est donnée en (3).

1

PO = Tremn

3)

Comme expliqué au paragraphe 3.4.1, Les paramategsh doivent donc étre obtenus a
I'aide d’une technique d’optimisation. Nakahetal. (2000) utilisent la méthode classique de
vraisemblance (en appelaBB I'estimateur que nous avions, pour notre part,e&pBwy).

Nous I'avons donc modifiée en faisant interverasstimateurE,,, donné en équation (2). Par

ailleurs, Nakahiraet al. (2000) font intervenir un deuxieme estimat&uy chargé de vérifier
que la courbe tend vers zéro, lorsque la varialzlensle (ce qui est logique puisque la
probabilité de Iésion s’annule lorsque le chargems&mnule). En forgant cet estimatdth a
0.05, il en déduisent le paramé#te_’optimisation se fait donc sur le sqparametre.

L’algorithme de calcul de ces courbes de risquiecaere en annexe de ce mémoire.

3.5 Résultats

Les courbes de risque obtenues pour chaque tyfssida et pour chaque critere ont donc

éte calculées. L'intérét de ces courbes résidewsudans la valeur de I'estimatetiB (qui est
en réalité E,,,) qui permettra une comparaison de la qualité dsliption des différents

criteres. Rappelons que ce parametre est toujakgatih et, au plus proche il est de zéro,
meilleure est la prédiction de Iésion. Le secordrét est la détermination précise du seuil
conduisant a une probabilité de lésion de 50%.tCesseuil, qui définit en réalité le critére

de Iésion. Il peut également étre interprété coranienite de tolérance.

3.5.1 Fractures

Les courbes de risque obtenues pour les fractordgpsésentées en figure 30. Ces courbes
illustrent bien le fait que leur forme ne témoigrees de la qualité de prédiction. En effet, la
raideur de ces courbes n’est pas du tout corrélée@eurEB de I'estimateur de qualité. Ces
courbes doivent donc étre considérées a titre atifliSeule la valeuEB, ainsi que la valeur

du seuil a 50%, sont intéressantes, a ce niveau.
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Figure 30 Courbes de risque obtenues pour la fracte
Pour les fractures, les résultats sont rassemhlés lé tableau 3.
Tableau 3 Résultats pour les fractures
Critere EB | Risque a 50% Critere EB | Risque a 50%
HIC -1 667 SFC -0.7 73 g
HIP -1 38 kW Elganede 'ULP | -0.6 833 mJ
Ces résultats confirment parfaitement les obsematiaites sur les histogrammes : tous les

critéres sont capables de prédire des fractures Imaritere SFC de la NHTSA ainsi que

celui de 'ULP conduisent a une prédiction pluscisé.
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3.5.2 Hématomes sous-duraux et sous arachnoidiens

Les courbes de risque obtenues pour les hématooussdsiraux et sous-arachnoidiens,

sont présentées en figure 31.
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Figure 31 Courbes de risque obtenues pour les hénmambes sous-duraux et
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Les faibles valeurs deB, rassemblées dans le tableau 4, confirment la aiseiqualité de

I'échantillon statistique qui était tres dispropanné. C’est ces cas qui ont d’ailleurs justifié

la modification de la méthode du maximum de vraislamce (paragraphe 3.4.3.2). Pourtant,

comme observé sur les histogrammes, les criter€s étl celui proposé par 'ULP se

distinguent.

Tableau 4 Résultats pour les hématomes sous-duraaksous-arachnoidiens

Critere EB | Risque a 50%
HIC -0.9 1429
HIP -1.4 55 kw

Critere EB | Risque a 50%
RMDM -2.0 25
El crde 'ULP | -0.9 4211 mJ
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3.5.3 Lésions axonales diffuses

Pour ce type de lésion, il y a deux seuils a dét@mLe premier, séparant les cas sans
lésions des cas avec lésions modérées, le deuxane,cas modeérés et séveres.
La figure 32indique les courbes de risque obtenues avec lesn&seurologiques

modérées.

Figure 32 Courbes de risque obtenues pour les |és® neurologiques

modérées

La figure 33indique les courbes de risque obtenues avec liem#eseurologiques séveres.
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Figure 33 Courbes de risque obtenues pour les |éa®neurologiques séveres

Les résultats, en termes @88 et de seuil de probabilité de Iésion a 50%, sodigues

dans le tableau 5.

Tableau 5 Résultats pour les Iésions axonales diffess

Lésions neurologiques modérées :

Critére EB | Risque a 50% Critére EB | Risque a 50%
HIC -1.3 533 CSDMg 15 -3.7 25%
HIP -1.2 24 kW Pic de Von Mises| -0.6 27 kPa

Lésions neurologiques séeveres :

Critere EB | Risque a 50% Critere EB | Risque a 50%
HIC -0.8 1032 CSDMg 15 -4.4 44%
HIP -0.9 48 kW Pic de Von Mises| -0.5 39 kPa
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Les valeurs deEB confirment, la encore, les observations qualiestivsur les
histogrammes. Le HIC et le HIP ont une prédictiontta fait comparable. lls sont plus
performants pour prédire les lésions séveres quétons modérées. En revanche, comme
en témoignent les valeurs proches de zér&Blele critere ULP permet une prédiction trés
précise, tant pour les lésions modérées que séveredre connaissance, c’est le seul critére,

aujourd’hui, capable de faire ces deux types dindison.

3.5.4 Modéle ULP asservi en champs d’accélérations ou ehoc direct ?

Dans l'analyse statistique présentée ci-dessusnddele ULP était asservi tantdt en
champs d’accélérations (cas de footballeurs amgsicat de motocyclistes), tantét en choc
direct (piétons). Cette non constance dans lesnassements peut étre discutable. Ainsi,
avons-nous recalculé, pour les cas de piéton,daables issues du modele ULP, asservi en
champs d’accélération.

La figure 34 compare, en terme d’énergie internedé®rmation du LCR, les valeurs
obtenues pour chaque cas, selon les deux typesediéssement. Les cas ont, par ailleurs, été

classés selon I'énergie interne de déformatiorssemite mesurée sur le crane déformable.
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Figure 34 Réponse du modele ULP en terme d’énergieterne de déformation
du LCR, selon les deux types d’asservissement. Lesas sont
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déformation du crane déformable (mise en regard sule graphe du

dessous)
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Les différences majeures sont obtenues, comme ovaa'y attendre, pour les cas dont
la déformation du crane est la plus importante. ‘asurs de cette énergie sont tracées en
regard, pour faciliter I'interprétation. Nous poungoconstater que certains cas dont I'énergie
de déformation du crane est faible, conduisent méars a une différence importante ; en

particulier le cas P014.

La comparaison de la réponse du modéle ULP en tdemeontraintes de Von Mises est
indiquée en figure 35. Les différences sont, glelant, plus faibles. A l'inverse, ici, nous
constatons que les différences les plus importgjetegproportion), apparaissent pour les cas
dont I'énergie interne de déformation du crandaeptus faible (cas P007, P005, P021, P016).
Dans ces cas, il est intéressant de constater (gt Etasservissement en champs
d’accélération qui conduit aux maxima de contradge/on Mises les plus importants. Par la

suite, en revanche, c’est globalement les cas\assar choc direct qui prennent le dessus.
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Figure 35 Réponse du modéle ULP en terme de maximude Von Mises, selon
les deux types d’asservissement. Les cas sont ordés selon la
valeur croissante de I'énergie interne de déformadtn du crane

déformable
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Cela s’explique par la constatation suivante : pesicas dans lesquels le crane se déforme
peu, ces maxima se trouvent dans les zones prafotalecerveau. A linverse, lorsque le
crane se déforme beaucoup, c’est, logiquemengélésents de la périphérie qui enregistrent
les pics de contrainte dominants. Dans une certaesure, il est ainsi possible de dégager
deux types de maximum de contrainte de Von Misesix localisés dans les zones profondes
du cerveau et ceux localisés en zone périphériginalement, le fait de considérer, tant6t le
premier type de contrainte, tantot le deuxiémedestutable. || est méme probable que cela
altére la prédiction de Iésion neurologique.

Ainsi, en considérant les asservissements en chafapsélérations, cette ambiguité est
levée, dans la mesure ou les contraintes de Voadvis sont pas affectées par la déformation
du crane, puisqu’il est supposé rigide. Pour \arifiela, nous avons remplacé dans les
histogrammes et le calcul des courbes de risgee/dkeurs obtenues en choc direct, par celles
obtenues par asservissement en champs d’accétératio

L’histogramme obtenu en terme d’énergie interneléfermation des éléments modélisant
le LCR est présenté en figure 36. Il présente, ajlybhent, la méme allure que celui obtenu

lorsque les cas d’accidents piéton étaient assernvehoc direct.
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Figure 36 Valeurs prises par le pic d’énergie intare du LCR, classées en
fonction de la survenue ou non d’hématomes sous-cauwx ou Sous
arachnoidiens ; modele ULP asservi en champs d’adééations,

méme pour les accidents piéton
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est présenté en figure 37. La encore, I'alluregsdtalement identique a celle obtenue lorsque

De la méme maniére, I'histogramme obtenu avec &suvs de maximum de Von Mises

les accidents de piéton étaient asservis en chectdi
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Figure 37 Valeurs prises par le maximum de contraite de Von Mises, classées
en fonction du degré de Iésion neurologique ; mod&ULP asservi en
champs d’accélérations, méme pour les accidents {pé

La courbe de risque obtenue, pour les hématomesdoaux et sous arachnoidiens est

présentée en figure 38.
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Figure 38 Courbe de risque obtenues pour les hémat®s sous-duraux et sous
arachnoidiens ; modele ULP asservi en champs d’adééations,
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Pour les lésions axonales diffuses, les deux csutbeisques sont présentées en figure 39.
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Figure 39 Courbes de risque obtenues pour les |éa®neurologiques modérées
et séveres ; modele ULP asservi en champs d’accéons, méme

pour les accidents piéton

Ainsi, comme lindiquent les valeurs deB, la prédiction lésionnelle devient meilleure
lorsque tous les accidents sont asservis selorétaenméthode. Notons, également, que les

limites de tolérance déduites sont tres légeremexkifiées, comme l'indique le tableau 6.

Tableau 6 Résultats comparés, selon le type d'assmsement, pour les
accidents piéton

Hématome sous duraux

Asservissements EB | Risque a 50%

Moto et foot : champs d’accélérations.
) } -0.9 4211mJ
Piétons : chocs directs

Moto, foot et piétons: champs d’accélérations, -0.8 3478 mJ

Lésions axonales diffuses modérées

Asservissements EB | Risque a 50%

Moto et foot : champs d’accélérations.
) } -0.6 27 kPa
Piétons : chocs directs

Moto, foot et piétons: champs d’accélérations, -0.b 28 kPa

Lésions axonales diffuses séveres

Asservissements EB | Risque a 50%

Moto et foot : champs d’accélérations.
. ) -0.5 39 kPa
Piétons : chocs directs

Moto, foot et piétons: champs d’accélérations| -0 39 kPa
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3.5.5 Conclusion

Le calcul de ces courbes de risque, via lI'estimmatey a donc permis de confirmer
parfaitement les observations qualitatives fait@sles histogrammes. L'estimateEB est
sensible aussi bien a la qualité de la populattatisique qu’a la qualité de régression (et
donc de prédiction). A population statistique égdlpermet donc de comparer la qualité de
prédiction des criteres. La figure 40 synthétiserésultats

Nous avons également montré qu'il était importaet cbnsidérer le méme type
d’asservissement pour tous les cas d’accident.fiehh eméme si le gain en terme B8 n’est

pas majeur, le gain en clarté est évident.
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4 Nouveaux cas, houveaux criteres

4.1 Influence de I'ajout de nouveaux cas dans la base dlonnées

4.1.1 Fractures

Aux cas de piétons utilisés dans ce qui précédss awons ajouté les cas reconstruits dans
le cadre de cette thése. Rappelons qu’il s'agitae de chute ainsi que de nouveaux cas
d’accident piéton. L’ajout de ces nouveaux cas Hppgeu, notamment les cas de chute qui
sont trés violents. Les limites de tolérance élargement dépassées, ces cas ne permettent
pas d'affiner la limite de tolérance. La valeur darametreEB reste, malgré tout, trés

comparable a celle obtenue précédemment.
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Figure 41 Maxima atteints par I'énergie interne dedéformation des éléments
modélisant le crane, dans le modéle ULP, classés famction de la

présence, ou non, de fracture. Les nouveaux cas a@te inclus.
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Figure 42 Courbe de risque pour les fractures lorsge les nouveaux cas sont
ajoutés.

238



4.1.2 Hématomes sous-duraux

Parmi les nouveaux cas que nous avons exploités akdte thése, la plupart présentaient
un hématome sous-dural. Cela nous a donc permiattiaper sensiblement le déséquilibre
précédent. Ainsi, la bonne tendance dans la prédides hématomes sous-duraux, que nous
avions relevée au paragraphe 2.3.2.4, semble fgarfant étre confirmée sur I'’histogramme

de la figure 43 ainsi qu’avec le paraméfiissu de la courbe de risque.
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Figure 43 Maxima atteints par I'énergie interne dedéformation des éléments
modélisant le LCR, dans le modéle ULP, classés eonttion de la

présence, ou non, de SDH. Les nouveaux cas ont iétgus.
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4.1.3 Lésions neurologiques

Enfin, en ce qui concerne les Iésions neurologigleebonne prédiction du modele ULP
est confirmée. Notons toutefois que le cas PO30pi@sente une valeur élevée de contrainte
de Von Mises, est indiqué, dans le bilan Iésiont@miime n’ayant pas de Iésion neurologique.
C’est assez étonnant, dans la mesure ou la viairég® heurtée par le véhicule a prées de
12m/s et est décédée. Peut-on faire confiance aelumilan lésionnel ? Cela n’affecte
cependant pas les bons résultats, confirmés ere teefHB.

Nous avons la l'lllustration de l'intérét d’augmenta population statistique : les résultats

globaux sont d’autant moins affectés par un casvithael pour lequel une incertitude

demeurerait.
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Figure 45 Maxima atteints par le maximum de contrante de Von Mises, dans
le modéle ULP, classés en fonction du degré de sé@éédes lésions

neurologiques. Les nouveaux cas ont été inclus.
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calculées avec également les nouveaux cas

4.2 Modele compartimenté

A partir du découpage de I'encéphale du modéle WioRs avons calculé I'énergie interne
de déformation de chaque zone, rapportée sur lemmlde cette derniere. Nous obtenons
donc, pour chaqgue zone, une densité d'énergienmtde déformation. En prenant, pour
chaque cas, la densité d’énergie issue de la zondugsant a la valeur maximale, nous

obtenons I'histogramme de la figure 47. Rappelareslg cervelet n’est pas considére, car les

conditions aux limites ne sont pas controlées @iveeau du modele ULP
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Figure 47 Valeurs prises par le maximum de densité’é

déformation du modele ULP compartimenté.

nergie interne de
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Une fois de plus, la capacité de prédiction deecedriable a été évaluée en termecde
suite au calcul de la courbe de risque. Celle-tipegsentée en figure 48 pour les Iésions
neurologiques modérées et pour les lésions séveres.
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Figure 48 Courbes de risque pour le maximum de deité d’énergie interne de

déformation du modele ULP compartimenté

Les valeurs du parameétEeB calculées, respectivement -1 pour les lésionsohegiques
modeérées et -1.2 pour les lésions neurologiquesragyindiquent une capacité prédictive

bY

comparable a celle du HIC. Ces résultats pourragams doute étre meilleurs avec un
découpage plus précis du cerveau.

4.3 Elongation axonale

Dans le chapitre suivant, nous allons présentee oariable et évaluer sa capacité

prédictive de la méme maniere que précédemment.
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5 Conclusion

Nous avons analysé les courbes d’asservissemeeisisies cas d’accidents de notre base
de données. Ceux-ci résultent en des chocs de e@trdamplitude variables. Nous avons
donc pu vérifier que ces accidents couvraient ugel@omaine de sollicitations. Par ailleurs,
nous avons noté une différence importante enttmedpart, les accidents de motocyclistes et
de piétons, qui ne présentent qu'un seul pic dlacatton et, d’autre part, les accidents de
footballeurs américains qui en présentent plusiddass ce dernier type de cas uniquement,
les mannequins utilisés pour obtenir les courbasa#lérations étaient des Hybrid Il entiers.
Si, dans tous les cas, le premier pic correspounjbiios a I'impact direct de la téte, les pics
secondaires correspondent a l'influence de l'ieedii corps. Il y a donc une hétérogénéité
génante dans les types de cas. En effet, certaarezbles mécaniques sont affectées par la
présence de ces pics secondaires, notamment leschpp cumulatives. Elles ne sont donc
pas calculées de la méme maniere, selon le typmsleEventuellement, nous pourrions ne
considérer pour les footballeurs américains, que ptemier pic, c'est-a-dire celui
correspondant au choc téte. De cette maniere cl#démations seraient rendues homogenes,
d'un type de choc a l'autre. Néanmoins, cela redfiaih a se priver d’'une information qui
demeure intéressante : la contribution de l'inediiecorps dans le chargement de la téte. Il
n'est d'ailleurs pas difficile d'imaginer des reabructions numériques, a l'instar de celles
déja réalisées pour obtenir les accélérations lkdesscpiéton, mais avec un model complet de
mannequin Hybrid 1ll. Les accélérations seraiedtalissi, rendues homogenes, d’'un type de
choc a l'autre, mais grace a une nivellement paialgt ! Cela n’a pas été fait a ce stade mais
mériterait sans doute d’étre réalisé.

Nous avons pu, malgré tout, comparer la capaciéigtive des différentes variables
candidates. Globalement, le HIC a montré son mardgieprécision, notamment pour
distinguer le degré de gravité, pour les Iésiongaiegiques. Par ailleurs, le HIP ne semble
pas apporter une meilleure précision. Les accéésmtngulaires, qui contiennent sans doute
une information intéressante, ne sont visiblemexst gxploitées de maniére optimale. En ce
qui concerne les variables calculées avec SIMonsravons eu quelques problemes. Les
critéres proposés (le RMDM et le CSDM), semblent cadibrés. Nous n’avons pas pu, pour
l'instant, évaluer la capacité prédictive de cesaldes. Enfin, les variables calculées avec le
modele ULP conduisent systématiquement a la medlptediction. Si, en ce qui concerne les

fractures et les hématomes sous-duraux, le gasemdble pas fondamental par rapport a la
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prédiction obtenue a l'aide de la seule accéléndir@aire, il est par contre remarquable en ce
qui concerne les Iésions neurologiques. Le maxirdengontrainte de Von Mises fournit une
prédiction des Iésions neurologigues séveres piésige que pour les autres critéres. Mais,
surtout, c’est le seul critere capable d’indigqueidegré de gravité, en distinguant tout aussi
bien les lésions neurologiques modérées.

Nous avons confirmé ces résultats en rajoutanhdeiseaux cas, reconstruits au cours de
cette thése. Nous avons également testé une newazelhble basée sur I'énergie interne de
déformation du cerveau. Cette variable présenteatitage de gommer les artefacts
numeriques qui peuvent affecter certains élémeraspajuels la contrainte de Von Mises est
assez sensible. Nous savions cependant que loitsegese calculée sur la totalité du volume,
cette variable n’est pas assez précise. Nous asfons compartimenté le cerveau et les
résultats sont trés encourageants. Un découpage pokcis, basé sur des constatations
anatomiques et fonctionnelles, améliorera sansedenutore les résultats.

L’autre variable envisagée, I'élongation axonat#,/®@bjet du chapitre suivant.
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Chapitre V

Vers un critere basé sur
['élongation des axones
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1 Introduction

Dans les chapitres précédents, nous avons démeatevantages liés a l'utilisation d’'un
modeéle par éléments finis de téte: en décrivantdmportement mécanique du milieu
intracranien, ces derniers fournissent des vaahkttement plus précises que la simple
accéléeration de la téte. Ainsi, testées sur nase lole données d’accidents réels, ces variables
présentent naturellement une meilleure corrélaitmsurvenue de Iésion.

Malgré tout, nous avions évoqué dans le chapitraelimite génante. Les méthodologies
proposées jusqu’'a présent reposent sur une hygotloesde : le cerveau est supposé
homogene et isotrope. Or, cette hypothése est aeBrgéenvisagée d'un point de vue
meécanique : plusieurs tentatives de raffinementmieleles éléments finis de téte ont été
documentées, en particulier dans Yaaal. (2003), qui distingue matiere blanche et matiére
grise. Pourtant, I'état de I'art n’a pas révélégde significatif de prédictibilité, qui serait @0
une différentiation mécanique des diverses zonesatueau. |l est dailleurs probable
gu’aucun gain lié a ce type de raffinement ne sétanu, tant que des données claires sur les
différences de comportement mécanique ne serordipasnibles.

Cependant, I'hypothése d’homogénéité et d’isotroghie cerveau peut également étre
discutée sous I'angle physiologique. Nous savoés lien que dans le cerveau, les axones
des neurones ne se trouvent pas partout avec laend@émsité ou la méme orientation.
Comment, dans ces conditions, I'intégrité physimag de la matiere cérébrale pourrait-elle
étre, partout, identiquement vulnérable a une dédition donnée ?

Ainsi, nous allons montrer qu’en combinant le chidas déformations de la matiére
cérébrale, avec une carte détaillant I'orientati@s axones, il est possible de proposer une
nouvelle variable permettant de décrire I'élongataxonale en cours de choc. Cette variable
tient donc compte de la localisation des faiscedlaxones et de leurs orientations. Cela va
nous permettre d’améliorer encore, la descriptiommgcanisme etjpso factg la prédiction

de Iésions neurologiques.
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2 Carte de vulnérabilité

2.1 Tenir compte de I'anisotropie du cerveau

2.1.1 Orientations des axones

Dans la substance blanche, qui occupe une grandedead’encéphale, les axones se
projettent sur de grandes distances pour assucermanunication entre les circonvolutions du
cortex et les noyaux gris. Pour cela, les axonae@®upent en longs faisceaux. En chaque
point du cerveau, certaines directions des axometsdonc privilégiées. De la méme maniére,
dans le tronc cérébral, les axones se regroupeloings faisceaux verticaux, pour se projeter
vers la moelle épiniere. En revanche, dans le xpcmme dans les noyaux gris, ce sont les
corps cellulaires des neurones qui sont majorgad@cune direction privilégiée ne peut donc
étre identifiée.

Il est clair qu'avec cette anisotropie, tantot tnégrquée, tantdt quasi absente, les cellules
nerveuses ne sont pas identiquement vulnérablesdé&ormations, en chaque endroit du
cerveau. L'idée de ce chapitre est donc de tiratigpale notre connaissance de cette

anisotropie.

2.1.2 IRM de diffusion et cartes d’orientation axonale

Aujourd’hui, il est possible de dresser des cattigmensionnelles de cette anisotropie

anatomique, comme lillustre la figure 1.

Figure 1 Cartes d’orientation des axones obtenue p&aRMd, Hagmann (2005)
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Ces cartes sont obtenues grace a la technique dp&Mliffusion. Elle permet de fournir,
pour chaque voxel (portion volumique de lI'espaca;, @xemple de Immx1lmmx1lmm), le
tenseur de diffusion des molécules d’eau, daneneau. Il se trouve que le long des axones,
l'eau diffuse justement en suivant l'orientation des derniers. L’Institut Polytechnique
Fédéral de Lausanne (EPFL) nous a fourni une telkte. La technique permettant son
obtention est détaillée dans la thése de Hagmaobj2

Pour chaque voxel, nous avons donc un tenseurffdsidin D, a partir duquel nous allons
déduire l'orientation privilégiée. Pour cela, naadculons lanisotropie fractionnell&F, qui
mesure la déviation dB, par rapport au tenseur isotrope équivalent. Enitdes termesAF
quantifie le degré d’anisotropie du voxel considdéirést calculé a partir des valeurs propres

{A} de D, comme l'indique I'équation (1).

(1)

avec <A>=%tr(D), la moyenne des valeurs propres @eAinsi, AF aura une valeur

élevée dans les zones du cerveau pour lesquellexdmes s’alignent de maniére cohérente.
A l'inverse, dans les zones qui sont totalemerttages, par exemple les ventriculs; sera
nul. La figure 2 illustre la carte deSF, codés en couleurs RGBefl, green blue) pour

guelques tranches de cerveau. Pour chaque pigeaijMeaux de rouge, de vert et de bleu sont

—

donnés par les composantesAdie(en faitd cf. éq. 3), respectivement, selon X, Y et Z.

voxel !
A partir de ces données, I'EPFL est capable d'isetede segmenter des axones, comme

lindiquait la figure 1. Cela permet d’identifiea lconnectivité anatomique des axones. En ce

gui nous concerne, cependant, nous n'avons pasnbd@'sme description aussi détaillée. La

direction d’anisotropie privilégiée, en chaque poitous est déja trés précieuse.
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Figure 2 Cartes d’anisotropie fractionnelle obtenuepar IRMd pour diverses
coupes horizontales du cerveau. Les pixels rougesrespondent a
une direction axonale antéropostérieure, les verta une direction

latérale et les bleus a une direction verticale

2.1.3 Anisotropie mécanique et physiologique

Ces directions axonales privilégiées influent sansun doute dans le comportement
mécanique de la matiére blanche. Une anisotropieamgue a d’ailleurs été mise en
évidence par quelques auteurs évoqués dans la dieeSe Nicolle (2003). Elle est surtout
détectable dans le tronc cérébral. Cependant, hiémgbpas que dans la matiere cérébrale, les
cellules nerveuses ne sont pas du tout majoritdiesscellules gliales sont en bien plus grand
nombre (9/10, environ, du volume) et ne présenpga® de projections comparables aux
axones. Or, toutes ces cellules étant plus ou moorsstituées des mémes éléments
organiques, nous pouvons supposer que I'anisotigseaxones n’influe que faiblement sur
le comportement mécanique globale. C’est en taat'bgpothése que nous poserons ici.

En revanche, d’un point de vue fonctionnel, il@stbable que les axones ne réagissent pas
de la méme maniére, selon la direction avec lagudd sont déformés. Avec cette
connaissance de l'orientation privilégiée des azprieest donc possible d’'imaginer une
nouvelle variable mécanique que nous appelledmsgation axonaleElle sera obtenue en
combinant le calcul des déformations de la matiégeébrale, avec la carte détaillant

I'orientation des axones.
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Dans le chapitre 1, nous avions évoqué les trawmuplusieurs auteurs allant dans ce
sens : Thibauliet al. (1990) et Saatmaet al. (1990) ont étudié, a I'échelle axonale, les
conséquences de I'élongation de I'axone sur sacdapnctionnelle. Mendis (1992) ainsi
gue Meaneet al. (1994) semblent étre les seuls a avoir tenté dedempte de I'orientation
axonale pour exploiter leur modéle par élémenis.fidais ils ne disposaient pas, a I'époque,
d’'une connaissance précise de la connectivité dxdabe qu'apportée par I'IRBl Il n'avait
donc pu pousser leurs travaux plus loin que I'édelguelques zones particuliéres du cerveau
(tronc cérébral, pédoncules cérébraux...). Evidemymanisont ces travaux qui inspirent le
présent chapitre. Nous tentons de les prolongetirent partie des cartes de connectivité

axonale.

2.1.4 Les échelles en présence

Il survient alors un probléme d’échelle. Pour daisans de temps de calcul, le modele
éléments finis de 'ULP possede des éléments d’enviicm de cb6té. Cette échelle est
beaucoup plus grande que celle des axones. Il mleat pas question de suivre la
déformation d’'un axone en particulier, mais plugdtéformation d’une zone donnée, et qui
présente une orientation privilégiée moyenne. Rqowars, malgré tout, que le caractere
diffus des lésions axonales semble nous autoriseréachelle plus importante, d’avantage
compatible a celle des éléments du modéle ULP.

Ainsi, il est possible de préciser la notiondieection axonaleutilisée dans ce chapitre. Ce
ne sera pas celle d'un axone en particulier, maised zone présentant une direction

privilégiée et dont I'échelle est comparable aecdits éléments du modele ULP.
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3 Directions axonales affectées au modele ULP

L'objectif est d’affecter a chaque élément du med&éments finis de la téte de 'ULP,

une direction axonale, a partir des tenseurs desitin.

3.1 Recalage du modéle ULP avec la carte d'orientations

Nous allons utiliser les données issues de I'lRKdrnies par 'lEPFL. Dans un premier
temps, nous devons recaler le modele ULP sur getige. En d’autres termes, il faut faire
coincider les noeuds du cerveau du modeéle ULP axelvale I'image tridimensionnelle de
'EPFL. Pour cela, nous avons isolé les nceuds dR,L€ar ils délimitent le cerveau du
modele ULP. En les projetant dans les trois plan$espace, il nous a alors été possible de

déterminer la transformation permettant ce recaleg®me l'illustre la figure 3.

ZeprL

b

Noeuds du modéle ULP 20 40 60 80 100 120

¥

) S
EREL

Figure 3 Systemes de coordonnées de I'ULP et detage fournie par I'EPFL

La transformation déduite est donnée par I'équayn

Xcpr, 0 -061 0)(x.,) (65
Ve, |=| 061 0 0 |Oly,, |+|65 )
Zeo, 0 0 061z, (23

La figure 4 illustre le résultat de ce recalages teordonnées des nceuds du cerveau ULP
coincident maintenant avec les coordonnées deslsvade I'image de I'EPFL. Cette

transformation constitue une simple mise a I'éehgles éléments ne sont donc pas déformés.
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Figure 4 Recalage des nceuds du cerveau de I'ULP avémage de 'EPFL

dans les plans horizontaux et sagittaux

3.2 Détermination des zones d’orientation privilégiée

L’'image IRMd nous donne le tenseur de diffusidpour chaque voxel. La direction sera

alors celle donnee par le vecteur progredeD correspondant a la valeur propie_la plus
importante. Il s’agit, en d'autres termes, de lanpiére direction principale. Ainsi, pour

chaque voxel, nous pouvons définir le vectdyy, selon I'équation (3).

—

dyoxe = AF x€

voxel —

3)

max

Comme nous l'avons vu au paragraphe 2.1.2, la wadéu(norme du vecteud

voxel )

indique le degré d’anisotropie du voxel.

3.2.1 Définition d’'une direction pour chaque élément du nedéle ULP

La résolution du modele ULP est tres faible papospa celle de I'image fournie par
'IRMd. De ce fait, a un élément du modéle ULP, peut &ssocié un grand nombre de
voxels (plusieurs centaines). La direction a affe@ I'élément doit donc tenir compte de
toutes ces directions. Pour limiter le temps déesthe de I'ensemble des voxels contenus

dans le volume de I'élément, nous avons proposelgarithme considérant une sphere
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centrée sur le centre de I'élément et dont le diemeést égal a la moyenne des trois

diagonales de I'élément. Cette méthode est illastréfigure 5.

+* * o 8
Rt L T T
P i

i -l
bty iy bty et 48
Ll R B
LA . T S
+

Figure 5 Seélection des voxels contenus dans la sphé&entrée sur I'élément

pour trois exemples d’éléments classiques

Ainsi, pour chaque élément, nous devons choisilidection d__. la plus significative

parmi les directionsd, . des voxels qu'il contient. Dans un premier temps, Voxels de

directions voisines sont rassemblés. Pour celadidestions quantifieesont définies de telle

sorte qu’elles forment, deux a deux, un anglevde On en dénombre alors 13.
(1,0,0)

( cos(v4) , costrd),0)
(0,1,0)
(-cos(v4) , cosfr4) ,0)
(cos(v4), 0, cosfy4) )
(cos(v4), 0, -cos(i4) )
(0, costrd) , cos(v4) )
(0, cosfrd) , -cos(v4) )

( cos(v3) , costv3) , cos(v4) )
( cos(v3) , costr3) , -costr4) )
(-cos(v3) , cosfv3) , costr4) )
(-cos(v3) , cosfv3) , -cos(v4) )
(0,0,1)

Figure 6 Quantification des directions et cordonnégdes vecteurs associés
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Par suite, la directiord,, . affectée & I'élément sera Hirection quantifiéea laquelle

axon
auront été associés le plus de voxels. Afin de doan poids supérieur aux voxels ayant les
valeursAF d’anisotropie fractionnelle les plus élevées, noaisdérons par cette valeur AE,
lors du comptage des voxels associés a chaqudidiremantifiée.

En termes mathématiques, cet algorithme codé psmita sous Matlab devient (pour un
élément) :

- SoientD, les directions quantifiées

— Pour chague voxel, on choidl, telle que O, * d,,,,) soit minimal

- SoitU; 'ensemble des voxels de I'élément associés &datibn D,

ZAF etA = \/ZT

On n'affecte une direction a I'élément que s'ilsiri tel que A’ > 90 %(cf. figure 7).

voxelk

- SoientA =Y |d
kDU,

A A
100% 100%
a0% 20%
a0% 0%
70% 0%
50% 0%
50% S0%
0% 40%
30% 30%
20% 20%
10% 10% I I
0% | - 0%

i D2 D3 D4 D5 DB D7 D& DI DI0 DM D12 DI3 DM b2 D3 D4 DS D6 DF D8 D9 DIO D1 DI2 D13

Directions quantifiées Directions quantifiées

Figure 7 Choix de la direction a affecter a I'élemet. A gauche : la direction
Dg se distingue nettement des autres puisqué, dépasse 90%. A

droite, aucune direction significative ne peut étralégageée : I'élément

sera considéré comme isotrope

Bien entendu, la valeur 90% du critére de signifiit® est arbitraire. Cela constitue un
parameétre sur lequel on pourra jouer par la sRiéggnarquons également que le cas de gauche

(sur la figure 7) pourrait traduire un entrelacetrsn 3 faisceaux d’axones (d’orientationg D
Dg et Dij). Un élément réellement isotrope aurait s&s qui seraient tous sensiblement

identiques.
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3.2.2 Application a 'ensemble du modéle éléments finisalla téte

L’algorithme précédent est appliqué a I'ensemble dments du cerveau du modéle
éléments finis de téte de 'ULP. Une direction pégiée significative i(e. A . >90%) a été
déterminée pour environ 17.3% des éléments. Cecpotage passe a 48.3% lorsque le seuil
de "significativité" est baissé a 75%.

La figure 8 met en regard une coupe anatomiqueztwtale du cerveau, l'image
d’anisotropie fractionnelle et le modele ULP, ptequel une direction axonale a été affectée

a chaque élément (lorsque celle-ci était signiifieat

Figure 8 Coupe horizontale du cerveau. A gauche, gpe anatomique ; au

centre, image d’anisotropie fractionnelle ; a droie, affectation de
directions axonales aux éléments pour lesquels cdsrniéres sont

significatives

La figure 9 illustre le résultat obtenu sur une m®sagittale centrale du cerveau. Dans
chaque élément possédant une direction axonaldisagive, cette derniere a été représentée.
En particulier, les fibres verticales du tronc téaé (a) sont clairement identifiées. Nous
pouvons également identifier les fibres horizorgtale corps calleux (b) qui relient les deux

hémispheres du cerveau.
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Figure 9 Coupe sagittale centrale du cerveau aveed directions axonales
obtenues

Ces fibres latérales sont encore d’avantage visiblg la figure 10 qui est une coupe
frontale. D’autres fibres horizontales se concaerttael niveau du bulbe rachidien. Par ailleurs,
nous distinguons nettement les projections desedibmerveuses reliant les différentes

circonvolutions du cortex.

Figure 10 Coupe frontale du cerveau avec les diraons axonales obtenues
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4 Calcul des élongations axonales

4.1 Calcul des tenseurs de déformation

La version 4.1 dé&kadiossqui était disponible lors de ce travail de these fournit pas
directement les tenseurs de déformation mais sememes déformations principales. En
revanche, les fichierg00i (cf. le 86.3.1 du chapitre 3) donnent la position desties nceuds,

a chaque pas de temps. Nous avons donc développéogramme, souMatlab, capable
d’extraire la position de ces nceuds et d’en dédpimer chaque élément et a chaque pas de

temps, le tenseur de déformation. Le présent paphgrdécrit les différentes étapes du calcul.

4.1.1 Définition

Le tenseur des déformations est calculé a partircldamp de déplacement, comme
l'indique I'équation (4).

_1 t
£ —E(grad(U) +gradU) j (4)

Le champ de déplacemddtpeut étre déduit de la position des nceuds elitdht initial
et linstant considéré. Toutefois, il faut préakhbent s’affranchir du déplacement

d’ensemble. Pour cela, nous définissons un repeee lié a la téte, ce qu'illustre la figure 11.

@ : '
oy

R (ty)

local

(]

(t)

local

Figure 11 Repére local et champ de déplacemeldt
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Ce repere local permet de définir les déplacemaedsnceuds, a l'intérieur du cerveau. I
est toutefois utile de définir un autre repére oeacafin de faciliter le calcul des gradients de
I'équation (4). Il s’agit du repeére intrinseque'@dment. Par convention, il est défini a partir
de la position des 8 nceuds, comme l'indique larégli2. Le repére est centré sur le
barycentre de I'élément. Par ailleurs, chacun deas@s est orienté a l'aide des 4 arétes

adéquates. Par exemple, I'axest orienté a l'aide des arétes (1-4), (2-3)()(6t (5-8).

¥

Figure 12 Repére intrinseque a un élément

C’est dans ce repére que sont calculés les déptaterdes nceuds, entre I'instant initial et
le pas de temps considéré. Dans ce repéere, leablemié, /7 et ¢ sont traditionnellement
utilisées. Enfin, a l'intérieur de I'élément, podéfinir la variation d’'une variable a partir de

sa valeur connue aux 8 noeuds, on utilisédestions de formeéfinies par I'équation (5).

PD,(¢,17,6) =5 1) x A=) *x1-¢)
D,(¢,17,6) =5 A+ E)x A=) *x1-¢)
D,(£,7,6) =5 A+ E)x A+n)x (1-¢)
P,(£.1,6) =5 1) xA+n)*x(1-¢)
P ($,17,6) =5A-&)xA-n)x (1+¢)
D(&,17,6) =5 A+ E) x A=) x (1+¢)
P,(£.17,6) =5 L+ ) x A+n)x (1+¢)
Py($,7,6) =5 A=) x L+n7)x (1L+¢)

()

Ainsi, connaissant les déplacemenig des 8 nceuds, le chamy(é, 77, {) est donné

par I'équation (6).

U(E,rz,c)=Z¢k(<‘,f7,c)><Uk (6)
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Par ailleurs, le calcul du tenseur, indiqué en &qgua(4), fait intervenir les dérivées
partielles deJ, calculées au centre de I'élément (origine dunepérinséque) :

U 8, 90
S (000) =
ax 000 ;

ax" 000)xU, aveX{é& n, & 7)

Or, les dérivées patrtielles des fonctions de focaleulées au centre du repére intrinseque
prennent des valeurs tres simples. Cela facilitprétmgrammation du calcul du tenseur des

déformations :

9D,

9D,

0P

oe 000 ="3 p 00077 oc 0007
e 000=— B 000=-4 7 0=+
s 000) =+ o 000=t e 00=+i
6512 S (000)=+1 a;; £ (000) =1 a;? 000)=-5 .
T 000=- oy 000=+} ¢ 000="i )
e 000)= 3 000+ e 0=+
e 000)= +} o 000=+} e 0007+
T 000=+) o 000 =+t ae 000="4

4.1.2 Application a un cas de footballeur américain

Le calcul des tenseurs de déformation a été impl&soudviatlab. L'algorithme utilisé a
éteé optimisé de telle sorte que le calcul de cemblas sur un accident complet (50ms de
simulation) ne dure que quelgues secondes. Remaquue le méme algorithme,
implémenté eI, pourrait faire largement encore baisser le tedgpgost-traitement.

La figure 13 illustre le résultat obtenu pour les 3016. Le maximum de déformation
principale atteint par chaque élément du modeéele W@kP représenté. Certains éléments
dépassent une déformation de 0.43. lls sont coré@seah zone frontale, ainsi qu’au niveau de
la tente du cervelet. Par ailleurs, I'extrémitétchnc cérébrale, laissée libre dans le modéle

ULP, ne devrait pas étre prise en compte.
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Nous pouvons constater que les valeurs de défamdgs plus importantes sont

concentrées en périphérie du cerveau. Nous revieadwur ce fait au paragraphe 5.1.

Défarmations

043

0.36

10.28

10.21

0.14

0.06

Figure 13 Maximum de déformation principale atteintpar chaque élément, au

cours de la simulation du cas S016

4.2 Calcul de I'élongation axonale

Comme nous l'avions vu au chapitre 2, ce tenseutlédermation peut s’exprimer dans
n'importe quel repere. En général, c’est le regnecipal qui est choisi, de telle sorte que le
tenseur devient diagonal. Ce choix est tout ddatifié pour un matériau isotrope.

Toutefois, du fait de l'orientation des axones, sx@avons formulé I'hypothese selon
laquelle la matiere cérébrale n’est pas isotropitgre vulnérable aux déformations. Ainsi, au
lieu de considérer la déformation principale, nawmsidérons la déformation dans la
direction axonaledéfinie au paragraphe 3.2.1. En d’autres ternhe&ggit de quantifier, dans
chaque élément pour lequel une direction axongla &tre définie, I'élongation des axones
gu’il contient. Pour cela, nous utilisons I'equati@®) :

_.) -

dI{:IXOI"I = (8 X daxon ° daxon (9)
La figure 14 illustre ce calcul.
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Figure 14 Calcul de I'élongation axonale

Remarque : a ce stade d’élaboration du critere basd’élongation axonale, seuls les
éléments pour lesquels une direction axonale $igiive a été déterminée sont considérés.
Cela revient a faire I'hypothese, discutable, selaquelle les lésions axonales diffuses

n’affectent que les zones comportant des faiscdaxones fortement orientés.

4.3 Application au cas S016 de footballeur américain

La figure 15 illustre le résultat obtenu pour Is &16. Le maximum d’élongation axonale
atteint par chaque élément est représenté. Seuls@éments ont une élongation dépassant
10%. Le premier est situé en zone frontale, le @#n& en zone pariétale.

La encore, les élongations les plus importantes gmcentrées en périphérie du cerveau.

I ‘ e Elongations

0.13

0.11

1 0.09

41 0.06

0.04

0.0z

Figure 15 Maximum d’élongation axonale atteint parchaque élément, au cours

de la simulation du cas S016
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5 Elaboration d’'un nouveau critere

Dans la phase d’élaboration d’'un nouveau critése lsr I'élongation nationale, nous ne
travaillerons gqu’avec les cas de footballeurs apaérs qui sont sans doute d’'une qualité

supérieure et qui n‘impliquent que des lésiongalegiques.

5.1 S’affranchir des effets de bord

En calculant les déformations (principales ou ale®)asur I'ensemble du cerveau, nous
constatons gu’elles sont principalement localis#ess les €léments du cerveau adjacents a
ceux modélisant I'espace sous-arachnoidien. Celasass doute d0 a la différence de
propriétés mécaniques entre le cerveau et ces @élgénfer, la maniére dont cet espace est
modeélisé est discutable : il est validé uniquementterme de pression et non pas de
cisaillements. Il se peut donc que les déformatthnserveau soient surévaluées a cet endroit.
Ceci masque le comportement en déformation dansdashes plus profondes qui sont
pourtant réputées plus vitales. Ainsi, afin de if#gier ces zones en profondeur du cerveau,
nous avons introduit une notion de couche dans ddehe ULP. Un algorithme itératif
permet, en commencant par les éléments du cerveaordgact avec le LCR, d’affecter un
numéro de couche a chaque élément. Chaque coutkevaon 1 cm d’épaisseur et nous en
comptons sept, comme l'indique la figure 16.

100 B0

- Couche 1

Couche 2 150
Couche 3
i ‘Couche 4

Couche 5

Couche &

Couche 7 : 20

A0 . . . . i i . . Distance au LCR [mm]

Figure 16 Couches d’élément du modéele ULP
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La figure 17 illustre les directions axonales réesiaux éléments des couches 4 a 7.

Figure 17 Directions axonales pour les éléments desuches 4 a 7

5.2 Application avec le cas S016 de footballeur amériaga

Les déformations principales ainsi que les éloongatiaxonales ont été calculées sur les
éléments réduits a ces couches. Les figures 1® dtuktrent les résultats obtenus. En ne

tenant pas compte des éléments altérés par lds déebord, d’autres zones de déformations

apparaissent, plus en profondeur.

Déformations
0.07

0.05
0.04

0.03

4 0.02

0.01

Figure 18 Maximum de déformation principale atteintpar chaque élément des

couches internes (4 a 7), au cours de la simulatiolu cas S016
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Elongations

0.044

- 0.036

0.029

0.022

0.014

0.007

Figure 19 Maximum d’élongation axonale atteint par chaque élément des

couches internes (4 a 7), au cours de la simulatiolu cas S016

5.2.1 Courbes de risques associées au nouveau critére

Nous avons donc calculé le maximum atteint pardé®rmations principales et les
élongations axonales pour chacun des 22 cas dealtsatrs américains. Nous pouvons ainsi
mettre en évidence la meilleure corrélation desmgdtons axonales avec la survenue de

Iésion, le recoupement entre faux positifs et faégatifs étant beaucoup plus faible.
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Figure 20 Maxima de déformation principale et d’élmgations axonales calculés

pour I'ensemble des cas de footballeurs américains
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Une fois de plus, nous confirmons ces considératipralitatives a l'aide du parameEg

issu du calcul des courbes de risque. Ces derrséraprésentées figure 21.
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Figure 21 Courbes de risque de Iésion neurologiquaodérée obtenues pour la

déformation principale et I'’élongation axonale

Nous obtenons un parametéB de -0.48 pour I'élongation axonale et de -0.8 plaur

déformation principale. Ceci confirme donc la meille corrélation de I'élongation axonale a

la survenue de lésion neurologique. Par ailleerparamétré&EB obtenu avec les contraintes

de Von Mises sur le jeu d’accident ramené aux stdtballeurs américains est de -0.52.

Cela fait donc de cette élongation axonale uneabbitres intéressante qui mérite d’étre

étudiée plus en avant dans les recherches futures.
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6 Conclusion

Nous avons donc combiné le calcul RADIOSS des datons du cerveau a notre
connaissance de la carte d’orientations axonater ide I'IRMI. Cette carte est déduite des
tenseurs de diffusion de I'eau dont on mesure $@nopie. Cela nous a permis de proposer
une nouvelle variable qui permet de décrire pléisgément le mécanisme de Iésion axonale
diffuse ; il s’agit de [Elongation axonale

Pour cela, a chaque élément du cerveau dont le daansotropie de diffusion était
suffisant, nous avons affecté une direction axorlatetenseur de déformations calculé par
RADIOSS a alors été exprimé selon cette directivonale pour finalement calculer une
élongation axonale.

De premiers résultats ont été obtenus avec ledecfmotballeurs américains. Ils permettent
de monter une tres bonne corrélation entre I'élbagaaxonale calculée et I'occurrence de
lésions neurologiques modérées. Cette corrélattbmettement supérieure a celle obtenue
avec la déformation principale qui est classiqudaneemployée. L'élongation axonale semble
également conduire a de meilleurs résultats qu’&veontrainte de Von Mises. Cependant, le
gain vis-a-vis de cette derniére reste faible pouwstant.

Plusieurs perspectives peuvent étre évoquéesulttgabétre proposée une méthode moins
empirique pour le choix des éléments pour lesquels orientation axonale semble
significative. Dans ce qui a été présenté ici, S€ll.3% des éléments du cerveau sont
considéreés ; cela semble peu. Notons toutefoidequboix de I'orientation axonale est rendu
difficile par une taille de maille trop volumineuge modele ULP ; les éléments englobent
trop de faisceaux d’axones aux orientations musiplDans une certaine mesure, nous
pouvons dire que nous ne travaillons qu’avec lescéaux de neurones les plus importants.
Un nouveau modéle éléments finis de téte avec ubage plus raffiné nous permettrait
d’observer I'élongation axonale de faisceaux pins.f

Mais un tel raffinement ne serait exploitable ge&awune meilleure validation préalable du
comportement mécanique intracérébral. Le modélmesiés finis de téte de 'ULP semble
d’ailleurs montrer ses limites dans la mesure sudéformations les plus importantes sont
systématiguement localisées a la périphérie dueeervce qui ne coincide pas forcément avec
I'observation des lésions. Rappelons que les |éséxonales diffuses sont souvent observées

au niveau du corps calleux ou bien du mésencépmaes trés centrales du cerveau.
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Une autre amélioration pourrait venir d’'une meiteeuexploitation de la variable
élongation axonaleEn effet, une fois de plus, nous ne considérargue la valeur maximale
d’élongation axonale mesurée dans le modéle, aws abel la simulation. Une exploitation
semblable au CSDM pourrait peut-étre s’aveérer asgante.

Cette nouvelle variable est malgré tout tres prtense dans la mesure ou elle parait plus
représentative du mécanisme de lésion neurologiaes les travaux de Thibauit al
(1990) et Saatmaet al. (1990), les axones semblent présenter des attésatbnctionnelles
débutant avec des élongations de I'ordre de 7%.axEmiers résultats conduiraient a un taux
d’élongation limite (critere d’occurrence de lésomeurologiques modérées) autour de 5%.

Cette valeur est donc trés proche de ce qui arépppé par ces deux auteurs !
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Conclusion générale et
perspectives

Dans ce travail de thése nous avons, tour a tdassifié les différentes Iésions et identifié
les mécanismes Iésionnels ; étudié les différemi@selisations possibles de ces mécanismes ;
présenté un ensemble d’accidents réels sur lesgakisler les variables correspondantes ;
comparé la capacité prédictive de chacune d'ertes get, enfin, proposé de nouvelles
variables candidates et de nouvelles fagons dexigsiter.

En ce qui concerne les fractures, les différenpgsaches proposées, qu’elles soient basées
sur l'unique acceélération de la téte, ou bien auguantification de la déformation du crane,
semblent tout a fait convenables. Ainsi, mises & pmelques améliorations de la
modélisation de ce crane, cette thése n’est pasesure d’envisager de nouvelles pistes de
recherche.

Pour les hématomes sous-duraux et sous-arachngjitksnchoses ne sont pas si simples.
Deés le chapitre 1, nous avons eu du mal a défesrliésions qui peuvent prendre des aspects
trées divers. Cela tient avant tout de leur caractiartement évolutif. Néanmoins, le
mécanisme initial déclanchant ces lésions a été.islos’agit de la rupture d’'un vaisseau
sanguin. A ce stade, I'échelle d’'un vaisseau sangsi beaucoup plus petite que les échelles
accessibles par nos modeles éléments finis. Daitd’&pproche envisagée ne peut étre que
globale : il s’agit de quantifier le déplacementatié entre le cerveau et le crane. Encore
faudrait-il prouver qu’il existe une bijection emtce mouvement relatif et la rupture de ces
vaisseaux sanguins. La disproportion entre le nerdbrcas Iésés et non Iésés dans notre base
de données n’a pour I'instant permis de dégagerrgutendance allant dans ce sens.

Les lésions axonales diffuses, malgré leur commdesdr le plan clinique, sont, finalement,
celles qui sont les mieux prédites ; en témoighestrésultats du chapitre 4. Une premiere
variable, la contrainte de Von Mises, s’est avé@@donne corrélation avec I'occurrence de
ce type de lésion. Cela avait déja été prouvé p&abmgartner dans sa thése de Doctorat. La
présente thése a permis de comparer la capacdétiwé d’'un critere basé sur cette variable

par rapport a ceux disponibles a ce jour.
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Par la suite, cette these a montré que beaucowmpancore étre fait pour améliorer,
encore, la prédiction de ces lésions. Tout d’abted;hoix de la variable mécanique a été
discuté : les variables classiguement utilisées $@s mathématiques et pourraient étre
supplantées par une variable d’avantage physigegli3s, la maniére dont ces variables sont
exploitées a été remise en question. En effetuteebt de rendre compte du comportement
mécanique de I'ensemble du modéle et ce, sur taudarée de la simulation. En ce sens, la
donnée d'un seul maximum local peut-elle étre saffte ? Cela implique en effet de
supposer que l'ensemble de la matiére cérébraleidesitiguement vulnérable a un
chargement mécanique donné ; le risque est donbliko les différences histologiques, mais
aussi fonctionnelles, qui existent d’une zone atf@ Ainsi, pour faire écho a ces réflexions,
deux nouvelles pistes ont été proposées.

Une premiere est d’opérer un découpage du cenasatenant compte de son anatomie
fonctionnelle. La variable candidate proposée 'éstelgie interne de déformation, car elle
témoigne du comportement mécanique de I'ensemblie zigne considérée. Pour l'instant, les
résultats se basent sur un découpage trés somreni@ng zones et présentent de bonnes
perspectives.

Mais, dans I'immédiat, nous pensons avant toutatgyl notre connaissance de la carte
d’orientations des axones obtenue grace a la tggbnil’'lRM par diffusion. L'idée est de
calculer les déformations de la matiere cérébnabe, pas dans les reperes principaux de
chaque élément, mais selon la direction que preérnesnaxones au niveau de cet élément.
Ainsi, a partir d'une image IRM de diffusion fouenpar I'Institut Polytechnique Fédéral de
Lausanne, une "direction axonale" a été affectélmague élément. L'élongation des axones a
ainsi pu étre décrite afin de s’approcher de lada$son du mécanisme suspecté de lésion
axonale diffuse. La variable a été testée surdssde footballeurs américains et conduit a de
meilleurs résultats qu'avec les variables précément

Ainsi, nous avons démontré qu’'un modeéle par élésmbnis relativement simple comme
le modéle ULP conduit a une prédiction de lésiom$amment neurologiques, beaucoup plus
précise que ce que permettait I'exploitation dsitaple accélération de la téte. La réduction
du temps de calcul, associée a 'automatisatiola @baine de mesures, rend de plus en plus
envisageable I'utilisation de tels outils de prédit de Iésion dans l'industrie. lls permettront
une réelle optimisation des systémes de protediola téte. Lorsque, en plus, la localisation
et I'étendue de la lésion seront prédites, cettémigation sera d’autant plus efficace. Les

deux perspectives que nous venons de présenteetiennt d’aller dans ce sens.
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Annexe A Algorithme de calcul du HIGs

(Matlab)

%%%%%%% Calcul du HIC

%
%
%
%
%
%
%

La fonction demande deux arguments :
- une matrice "tps" : temps en SECONDES
- une matrice "acc" : acceleration resultante e

En sortie:
- la valeur du HIC
- les bornes temporelles t1 et t2

%%%%%%%

function  [HIC, T1, T2] = calcul_HIC(tps,acc);

t_step = tps(2)-tps(1);
i_max = length(tps);

% Différentiation accélération (en g)

for i=1:1:i_max-1
dacc(i)=1/9.81*t_step*(acc(i)+acc(i+1))/2;
end

% choix du meilleur tau :
tau_step = 0.001 ;
t_max = round(min([0.036 tps(i_max)]/tau_step))

taux =1:1:t max ;
for t=taux,
tau = t*tau_step;
di = round(tau/t_step);
hic(t)=0;
for 1=1:1: _max-di-1
hic_i= round(tau*(1/tau*(sum(dacc(i:i+d
if  (hic_i>hic(t))
hic(t)=hic_i;
t1(t)=tps(i);
end
end
end

[hic_max tau_max] = max(hic) ;

HIC = hic_max ;

T1 =tl(tau_max) ;

T2 = t1(tau_max)+tau_max*tau_step ;

n m/s2

))))"2.5);
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Annexe B Algorithme de calcul du HIP

(Matlab)

% La fonction demande 3 arguments :

% - une matrice 1 colonne "tps" : temps en SECOND
% - une matrice 3 colonnes "accL" : accelerations
m/s2

% - une matrice 3 colonnes "accR" : accelerations
en rad/sz

%

% En sortie:

% - la valeur du HIP

function  HIP = calcul_HIP(tps,accL,accR);

t_step = tps(2)-tps(1);
i_max = length(tps);
i_1=1;

i_2=i_max;

% Définition des coefficients Ci du HIP
coefflL=[4.54.54.5];
coeffR =[0.016 0.024 0.022] ;

% Initialisation (constante d'intégration)
hips=0;

% Différentiation des accélérations
for i=1:3,
for j=i_l:i_2-1,
daccL(j,i)=t_step*(accL(j,i)+accL(j+1,i
daccR(j,i)=t_step*(accR(j,i)+accR(j+1,i
end
end

% Calcul des vitesses
vL(i_1,:)=[000];
VvR(i_1,:)=[000];

for i=i_1+1:i_2-1,

for j=1:3,
vL(i,j)=vL(i-1,j)+daccL(i-1,));
VR(i,j)=vR(i-1,j)+daccR(i-1,j);
end
end

maxVL=max(vL)

for i=i_l:i_2-1

hips(i) = coeffL(1)*accL(i,1)*vL(i,1)+
coeffL(2)*accL(i,2)*vL(i,2)+
coeffL(3)*accL(i,3)*vL(i,3)+
coeffR(1)*accR(i,1)*vR(i,1)+
coeffR(2)*accR(i,2)*vR(i,2)+
coeffR(3)*accR(i,3)*VR(i,3);

end

% Resultat
HIP = max(hips)/1000
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Annexe C Algorithme de calcul des courbes de

risque (Matlab)

%%%%%%%%% Calcul des courbes de risque

% En entrée :

% - mecha : Le nom de la variable candidate

% - X1 : cas non lésés

% - X2 : cas lésés

% - seuil_suppose : l'utilisateur donne une estimat ion du seuil ;
cela

% permet d'accélérer la boucle d'optimisation.

% - unite : nom de l'unité (afichage)

function
calcul_criterium(mecha,X1,X2,seuil_suppose,precisio n,unite);

nnl = length(X1) ;
nn2 = length(X2);

% On fait en sorte que les cas |ésés aient le meme poids que les cas
non lésés.
x1=[];
for i=1:nn2
x1=[x1 X1];
end

x2=[];

for i=1:nnl
x2=[x2 X2];

end

% On réordonne les données

x1=sort(x1);
x2=sort(x2);

nl=nnl*nn2;
n2=nl;
n=nl+n2;

% On fixe I'estimateur EA
alpha = 0.05;

% Parameétre a :
a = log((1/(2-alpha)*(1/n))-1)

% On cherche le b qui maximise EB.
max_b=-1.25*(a/seuil_suppose);
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bb=0:max_b/100:max_b;

for i_b=1:length(bb)

s1=0;
for i=1:nl
s1=sl-(a+bb(i_b)*x1(i))-log(1+exp(-a-bb(i_b
end

s2=0;
for i=1:n2
s2=s2-log(1+exp(-a-bb(i_b)*x2(i)));
end

EBB(i_b)=1/n*(s1+s2);

end

% Affichage de la courbe des b en fonction de EB :
vérifier que

% le maximum a bien été atteint. Dans le cas contra

réajuster

% la variable "seuil_suppose"
figure;

plot(bb,EBB);

% Cacul du paramétre b

clear i b ;
[EBi_b] = max(EBB) ;
b=bb(i_b)

X_max=max(max(x1),max(x2));
X = 0:x_max/1000:x_max;
y = 1./(1+exp(-(a+(b.*x))));

% Affichage de la courbe de risque

figure;

plot(x,y);

if (unite== " )

xlabel(mecha);

else

xlabel([mecha T unite T )
end

ylabel(  ‘'Injury risk’ );

% Sur la meme figure, on rajoute les positions des
données

hold on;

for i=1l:length(x1),
plot(x1(i),0, 'bo' );
end;

for i=1l:length(x2),
plot(x2(i),1, o' )
end;

% Calcul des seuils a 5%, 50% et 95%
S05=-(a+2.944438979)/b

S50=-a/b

S95=-(a-2.944438979)/b
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% Calcul des faux négatifs et faux positifs

True_negatives_NB = 0;

for i=1l:length(x1),
if x1(i)<=S50
True_negatives_NB=True_negatives _NB+1;
end

end

True_positives NB = 0;

for i=1:length(x2),
if x2(i)>=S50
True_positives_ NB=True_positives_NB+1;
end

end

% On convertit en pourcentages
True_negatives = 100 * True_negatives_NB / nl
True_positives = 100 * True_positives_NB / n2

False negatives = 100 - True_positives ;
False positives = 100 - True_negatives ;

% Affichage des résultats

text(0.60*x_max,0.50,[ '59% risk ;' numz2str(S05,precision) unite]);
text(0.60*x_max,0.45,[ '50% risk : ' numz2str(S50,precision) unite]);
text(0.60*x_max,0.40,[ '95% risk : ' num2str(S95,precision) unite]);
text(0.60*x_max,0.33,[num2str(False_negatives, '%0.0f" ) ' % of false
negatives' ]);

text(0.60*x_max,0.28,[num2str(False_positives, '%0.0f" ) "% of false

positives' D;

text(0.60*x_max,0.30,[ 'EA=" num2str(alpha)]);
text(0.60*x_max,0.25,[ 'EB=" num2str(EB,2)]);
text(0.60*x_max,0.2,[ '‘a='"  numz2str(a,2)]);
text(0.60*x_max,0.15,[ 'b="" num2str(b,3)]);

% Affichage (optionnel) de I'histogramme

figure;

bar(1:length([x1 x2]),[x1 0*x2], b );

hold on;

bar(1:length([x1 x2]),[0*x1 x2], ™)

plot(1:length([x1 x2]),S50*[x1 x2]./[x1 X2]);
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La téte constitue le segment anatomique renfertimgane le plus important du corps humain : le
cerveau. Ce dernier est protégé des agressionseexés, notamment mécaniques, par la peau, le
crane, les méninges et le liquide céphalorachididais ces protections sont impuissantes face aux
agressions de la vie moderne car les chargemem@ni@es de la téte dépassent aisément ses limites
de tolérance. L'accidentologie indique que beaucmgie a faire et cela passe par une meilleure
optimisation des systemes de protection. Pourtdlints ceux-ci sont élaborés sur la base d'un eritér
de lésion utilisé depuis plus de trente ansHéad Injury Cirterion(HIC). Il est calculé & partir de
I'accélération linéaire résultante d’'une téte dexnegguin rigide, sur laquelle le systeme de pratacti
est testé. Le critére ne tient donc compte, niadeglérations angulaires, ni de I'orientation dac;ni
de la déformation intracranienne. Pourtant, I'é&tl'art montre que la technique des éléments finis
rend possible l'accés a des variables spécifiquebaggun des mécanismes de Iésion de la téte:
I'énergie interne de déformation des éléments nieald le crane et ceux modélisant le liquide
céphalo-rachidien pour, respectivement, les frastet les hématomes sous-duraux ou Sous
arachnoidiens ; la déformation principale ou laticnte de Von Mises des éléments modélisant le
cerveau pour les lésions axonales diffuses. Aifasis cette thése, la capacité prédictive des esitde
lésion tels le HIC ou ceux issus des variablesaanémiennes a été évaluée sur une centaine
d’accidents réels. Ces derniers ont été rasserdblés une base de données qui rassemble les bilans
lésionnels codifiés et les données cinématique gitamt la simulation du traumatisme cranien. Une
étude statistique a alors permis d’élaborer desbesude risque qui montrent la meilleure précision
des criteres basés sur des modeles éléments &niétel. Par la suite, de nouvelles variables plus
physiques et de nouvelles facons de les exploitér &€ proposées. Elles tentent de corriger
I'hypothese posée dans les modeles actuels setprella le cerveau est homogéne et isotrope.
L'originalité tient dans le fait que I'hétérogéréiet I'anisotropie sont appréhendées sous I'amgle,
pas mécanique, mais physiologique : le cerveavéadgisé en zones fonctionnelles et une carte
tridimensionnelle issue de I'IRM par diffusion d@m les orientations privilégiées des faisceaux
d’axones dans le cerveau a été exploitée afin tiulea des élongations axonales. Les premiers
résultats sont prometteurs et les limites de tolEgabtenues rejoignent celles issues des obsmrsati
faites a I'échelle d’un seul nerf.

The head encloses the most vital organ: the bitiis. protected against external mechanical
aggressions thanks to the scalp, the skull, theinges and the cerebrospinal fluid. But these nhtura
protections are obsolete against the modern lifgemgions: the tolerance limits are easily exceeded
by the mechanical loadings involved in road or s@@cidents. In order to prevent the head from
reaching these tolerance limits, head protectioncds are developed. There optimization are based
on criteria such as the Head Injury Criterion (H1072). But it is computed using the solely resilta
linear acceleration of an un-deformable head dumimy.other words, neither the angular
accelerations, nor the impact orientation, nor ititeacranial mechanical behaviour are taken into
account. However, the finite element technique ijoies/the description of this intracranial mechahnica
behaviour. Therefore, new metrics which are spegifo each injury mechanism have been proposed
in the literature: the internal deformation enewythe skull and of the elements modelling the
cerebrospinal fluid is calculated for, respectiyelfyactures and subdural or subarachnoidal
haematomas; brain elements main strain or Von Mitesss are proposed for the diffuse axonal
injuries. In this thesis, the injury prediction adyity of criteria such the HIC or those derivifrgm
finite element head models has been evaluatedsat af a hundred real world accidents. The cases
have been gathered in a database which provideslification of the injuries and the kinematical
needed data for the simulation of the head trawmatiThen, a statistical study has been carried out
and the provided injury risk curves have shownearty better accuracy for the criteria calculated
using finite element head models. Besides, morsiphAlymetrics and new ways to exploit them have
been proposed. The aim is to avoid the hypothekia brain considered as homogeneous and
isotropic. But here, the heterogeneity and theatrapy have been considered with a physiological
and functional point of view: the brain has beewid#id between functional zones; thus, a three-
dimensional map of the axonal beam orientationsigeal by the diffusion MRI has been utilized so
that axonal elongations could be computed. The fesults show excellent perspectives and the
resultant tolerance limits tend towards those olethin experimental works on real nerves.



