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Notations
α : pourcentage du parenchyme en contact avec le gaz, assimilé à 1
∆P+ : maximum de surpression positive
∆P : variation de pression
∆tn+1/2 : écart temporel entre les pas de temps n et n+1
∆V : variation de volume
ε : déformation de la mousse
ε1 : déformation au passage de la partie élastique au plateau
ε2 : déformation au passage du plateau à la partie raidissement
εlog : déformations logarithmiques
εn : déformations nominales
εs : limite de déformation élastique de la mousse
ε

n+1/2
i j : déformations suivant i j dans le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM entre les pas

de temps n et n+1
γ : indice adiabatique
γmax : accélération maximale de la cage thoracique
γv : déformations volumiques des poumons
ν : coefficient de Poisson
σ : contraintes dans la mousse
σcap : contraintes circonférentielles dans les capillaires
σl : contraintes longitudinales dans les capillaires
σFukaya : allongement référence Fukaya
σi : contraintes principales dans le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM
σtissus : contraintes dues à l’étirement du parenchyme
σT hums : allongement référence Thums
σ trial

i : contraintes principales "trial" pour la loi de comportement du matériau
*MAT_CRUSHABLE_FOAM
σ trial

i j : contraintes "trial" pour la loi de comportement *MAT_CRUSHABLE_FOAM
σn

i j : contraintes i j dans le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM au pas de temps n
σy : contraintes de loi de comportement utilisée pour le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM
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Introduction générale

Contexte

Face à une onde de choc (blast), les blessures pulmonaires représentent un grand danger
pour la vie humaine, il s’agit de la première cause de mortalité des suites d’une explosion
[Cooper et al., 1991, Mellor, 1989]. Les personnels militaires étant au premier rang face à ces
menaces, il y a un enjeu important relatif à leur protection face à ces explosions. L’utilisation
d’essais sur réacteurs biologiques est indispensable pour la détermination des conséquences
physiologiques du blast sur le corps humain. Cependant, pour des raisons éthiques, la Direction
Générale de l’Armement (DGA) veut réduire au maximum le nombre de ces essais en essayant
de développer les protections sur un simulant et grâce à des simulations numériques. L’objectif
de la DGA est donc de comprendre les mécanismes de dégradation des poumons lors de
l’exposition d’un personnel à une sollicitation de type blast, de façon à pouvoir développer un
simulant représentatif de cet organe. Il permettrait alors de procéder aux essais nécessaires à
la mise au point de protections efficaces tout en limitant le recours à des essais sur le vivant.

Pour cette évaluation, différents substituts sont utilisés aujourd’hui : des blocs de plastiline
aussi utilisés pour évaluer les protections face à des impacts balistiques, des mannequins
anthropomorphiques plus coûteux et des réacteurs biologiques pouvant poser des problèmes
éthiques [Merkle et al., 2009, Boutillier et al., 2017]. Cependant, tous ces substituts peuvent
poser des questions de représentativité des effets du blast sur le thorax humain. En effet, les
indicateurs globaux de dégradation utilisés pour caractériser la réponse de ces substituts, tels
que la pression intra-pulmonaire ou encore la vitesse de la face avant de la cage thoracique
[Parsa et al., 2017, Boutillier et al., 2017], ne reposent pas sur des mécanismes physiques de
dégradations qui sont pour l’instant mal compris. La démarche préalable à la réalisation d’un
simulant matériel est d’analyser les mécanismes de transfert de charges et de dégradations
des alvéoles pour aboutir à un macro-critère matériau utilisable pour le choix du matériau du
substitut.

Comme nous le verrons au cours de cette thèse, de nombreuses hypothèses concernant les effets
macroscopiques du blast sur le thorax, et particulièrement sur les poumons, ont été émises et
sont encore utilisées sans qu’elles soient pour autant reliées aux mécanismes de dégradations de
la microstructure [Logan, 1939, Westrol et al., 2017, Zuckerman, 1940, Cooper et al., 1991,
Bowen et al., 1965]. Pour proposer un critère matériau à l’échelle macroscopique permettant
une évaluation des dégradations du poumon, il est impératif d’exploiter les données méca-
niques, anatomiques, histologiques et expérimentales à des échelles appropriées : de l’échelle
microscopique de la cellule constituant les vaisseaux capillaires à l’échelle macroscopique du
thorax et des organes.
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Les travaux de cette thèse portent sur la "Détermination des mécanismes de dégradation de
poumons humains sous chargement de blast, et des critères lésionnels associés". Elle a été
réalisée au Laboratoire de Mécanique Paris-Saclay, cofinancée par la Direction Générale de
l’armement et en collaboration avec l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées (IRBA),
dont les résultats de précédentes campagnes expérimentales ont pu être exploités. Cette étude
permettra également une première approche pour comprendre les paramètres importants dans
la représentation du comportement du thorax face au blast, dans le but de concevoir un
simulant représentatif.

Démarche et plan du manuscrit

Le manuscrit comporte quatre Chapitres. Le premier est dédié à l’état de l’art de la commu-
nauté scientifique sur les effets du blast sur les poumons. Deux grandes difficultés apparaissent
pour développer une modélisation des effets du blast.

D’une part, la complexité de la géométrie du thorax et du poumon à chacune des nombreuses
échelles qui interviennent pour leur description, la variété des formes et les difficultés de les
représenter, rendent impossible une approche en simulant les géométries réelles. De nombreux
modèles simplifiés analytiques, numériques ou physiques sont alors proposés dans la littérature
et présentés dans ce Chapitre.

FIGURE 1 – Anatomie et histologie des poumons à différentes échelles, les dégradations
ont lieu à l’échelle des parois alvéolaires ou de la membrane alvéolo-capillaire mais
ne sont étudiées qu’à l’échelle du poumon entier [Marieb, 2007, Standring et al., 2008,
Grippi et al., 2015, Toshima et al., 2004]
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L’autre difficulté est liée au chargement dynamique et à la description des contraintes locales
qu’il engendre. L’écrasement des alvéoles n’aboutissant pas à un saignement, il semble
paradoxal de décrire une onde de pression ou une mise en compression globale de la cage
thoracique qui puisse dégrader les alvéoles. Une revue des chargements pouvant engendrer des
blessures est proposée. La surpression négative, les pressions différentielles intrapulmonaires, la
décompression rapide sont quelques exemples de recherche de mécanismes de répartition de
chargement pouvant expliquer des ruptures de parois. Une autre démarche présente dans la
littérature est alors de proposer de façon pragmatique des indicateurs macroscopiques (énergie,
cinématique de l’avant de la cage thoracique, ...) reliés expérimentalement à des lésions plus
ou moins étendus dans les poumons. Les observations de telles lésions sont généralement des
descriptions de zones macroscopiques de saignement dans le poumon, mais ne sont pas reliées
à des dégradations des parois alvéolaires ou de la membrane alvéo-capillaire décrites à des
échelles beaucoup plus petites (Figure 1).

Les trois Chapitres suivants constituent les trois grandes étapes de la démarche utilisée pour
aborder cette étude et schématisée Figure 2.

FIGURE 2 – Schéma représentant la démarche de cette thèse : a) Compréhension des
chargements macroscopiques, b) Compréhension de la microstructure des poumons et
des mécanismes de dégradations à l’échelle microscopique, c) Couplage entre les charge-
ments macroscopiques et mécanismes à l’échelle microscopique

Dans le Chapitre 2, une étude des chargements à l’échelle macroscopique permet de mieux
comprendre les effets entrant en jeu dans le cas de l’exposition d’un corps humain face au blast
et de faire la part entre les points de vue des différentes communautés. De plus, l’utilisation
de modèles rhéologiques permet d’apporter une première compréhension des chargements
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perçus par le thorax. Ces premiers modèles simples nous ont également permis de valider des
hypothèses qui nous seront utiles dans l’établissement d’une simulation plus précise ainsi que
d’expliquer les effets des protections face au blast. Enfin, en étudiant les images provenant
d’autopsies issues d’essais réalisés par l’IRBA, nous pouvons obtenir des informations quant à
la localisation des blessures pulmonaires, qui n’est pas décrite précisément dans la littérature.

Dans le Chapitre 3, une étude de la microstructure des poumons nous permet une meilleure
compréhension des dégradations. En raison du manque d’information sur les mécanismes de
dégradation de la microstructure, nous nous sommes basés sur les mécanismes de dégradation
pulmonaire à l’échelle microscopique dans d’autres situations telles que la plongée en apnée
profonde, la remontée en bouteille, les efforts intenses et la ventilation assistée. En effet, ces
situations ayant été plus précisément étudiées dans la littérature, beaucoup plus d’informations
portant sur les mécanismes de dégradation sont disponibles. Un tri de ces mécanismes nous
permet donc de déterminer ceux qui peuvent se produire face à un blast. Ainsi, nous pouvons
déterminer un critère de dégradation en lien avec les mécanismes imaginés. La construction
d’un tel critère fera l’objet du Chapitre 3.

Enfin, durant le Chapitre 4, nous utilisons les résultats de nos études préalables des chargements
macroscopiques pour réaliser une simulation des effets du blast sur le thorax humain et plus
particulièrement sur les poumons, avec une maquette numérique représentative de la géométrie
du thorax. C’est donc l’effet de structure à l’échelle des organes et de la cage thoracique
qui est abordé. Nous comparons ensuite la réponse de cette maquette avec la localisation
macroscopique des dégradations via le critère lésionnel déterminé lors de notre étude à l’échelle
microscopique. Cela nous permet de conclure sur la pertinence du scénario de blessure imaginé.

Des conclusions et perspectives, notamment sur les éléments importants à retenir pour la
création d’un simulant physique, concluent le manuscrit.
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Chapitre 1

Etat de l’art
1.1. Introduction

Ce premier Chapitre rassemble des données bibliographiques sur les différents aspects néces-
saires à l’étude et à la compréhension des effets d’une onde de choc sur les poumons.

La première partie de ce Chapitre portera sur une présentation générale des explosions ainsi
que des différents types de blessures engendrées par ces dernières, ce qui permettra de poser
le cadre de ces travaux. Une description de l’explosion ainsi que de l’onde de choc rendra alors
possible l’étude de la surpression vue par le thorax.

Dans la seconde partie, nous nous intéresserons à l’anatomie générale du thorax ainsi qu’aux
effets d’une onde de choc sur les poumons. Les scénarios de blessures et critères existants dans
la littérature seront explicités.

Dans la dernière partie, un état de l’art sera effectué avec les différents modèles numériques
et mannequins physiques utilisés précédemment et actuellement dans des études des effets des
ondes de choc sur les poumons ou encore pour la quantification des lésions possibles face à
ces dernières. Cette liste non exhaustive des modèles et mannequins nous permet d’avoir une
vision globale des paramètres jugés importants dans la représentation des effets d’une onde de
choc sur les poumons.

En résumé, ce premier Chapitre nous permettra d’avoir une vision globale des chargements vu
par les poumons mais aussi des scénarios et critères lésionnels utilisés dans la littérature. Nous
verrons que ces critères macroscopiques ne sont pas basés sur des mécanismes physiques de
dégradation. Ce Chapitre est donc le premier pas vers une étude macroscopique et microscopique
permettant d’y voir plus clair dans ces mécanismes de dégradation.

1.2. Généralité sur les explosions

Un aspect fondamental de ce sujet est de comprendre les effets d’une explosion sur le corps
humain, notamment sur les poumons. Les explosions étant diverses et les blessures engendrées
par celles-ci très variées, les différents types d’explosions et les catégories de blessures seront
expliqués afin de se concentrer sur celles qui nous intéressent dans la suite.
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1.2.1. Différents types d’explosions

Deux principaux types d’explosions sont caractérisés par la vitesse de leurs détonations ainsi
que par la présence ou non de combustion.

Les explosions à basse énergie présentent une onde de choc dont la vitesse est généralement
inférieure à 1000 m/s. Elles sont identifiables grâce à la combustion présente lors des explosions.
Ce sont les plus courantes et peuvent provenir aussi bien d’une fuite de gaz que d’un cocktail
Molotov [Westrol et al., 2017].

Les explosions à haute énergie produisent une onde de choc dont la vitesse se situe entre 3000 et
9000 m/s. Par exemple, du trinitrotoluène (TNT) va produire un front d’onde avec une vitesse
de 6900 m/s [Trelat, 2006]. Il n’y a pas de combustion lors de ces explosions qui sont dues à
une transformation rapide de matière (solide, liquide ou gazeuse) en gaz, comme par exemple
de la nitroglycérine ou du C4 [Westrol et al., 2017]. Les essais de l’Institut de Recherche
Biomédicale des Armées se déroulant avec des charges équivalentes à plusieurs kilogrammes
de TNT, nous nous placerons dans le cas d’explosion à haute énergie dans la suite de cette étude.

1.2.2. Différents types de blessures

Pour ce qui est des blessures dues à une explosion, le Departement of De-
fense of the United States of America en défini cinq types [Westrol et al., 2017,
United States of America Departement of Defence, 2018] :

— Les blessures primaires correspondent aux blessures engendrées directement par l’onde
de choc, pouvant causer des déchirures des tissus notamment des organes contenant du
gaz tels que les poumons, les oreilles ainsi que les intestins. Dans le cas d’un poumon,
ces dégradations sont peu visibles et peuvent évoluer rapidement ;

— Les blessures secondaires prennent en compte tout ce qui a été fait par un projectile
placé dans la bombe ou qui se trouvait autour et qui a été propulsé par l’explosion.
Nous retrouvons surtout des lacérations dans cette catégorie. Ces blessures sont les
plus fréquentes et celles-ci sont plus facilement visibles que les blessures primaires ;

— Les blessures tertiaires contiennent tout ce qui est causé par des ondes de choc à haute
vitesse qui peuvent projeter des victimes ou provoquer l’effondrement d’une structure ;

— Les blessures quaternaires sont dues à l’explosion (hors onde de choc) que ce soient des
brûlures, des inhalations de gaz toxiques ou des crises de panique ;

— Enfin, les blessures quinternaires prennent en compte les conséquences des armes
bactériologiques ou radioactives.

Dans notre étude, nous nous restreindrons aux blessures du premier type, qui sont actuellement
mal comprises. Ces blessures sont dues à un changement brusque et important de pression, qui
se propage à des vitesses supersoniques dans l’air [Westrol et al., 2017, Trelat, 2006]. Cette
onde de choc est appelée "blast" dans la suite de ce manuscrit.
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Les blessures de premier type sont principalement des contusions pulmonaires et des ruptures de
la membrane tympanique [Westrol et al., 2017]. Une différence de pression de 40-100 kPa entre
l’oreille et la pression extérieure est suffisante pour qu’une rupture de la membrane tympanique
soit présente chez 50% des victimes. Pour les poumons, une différence de pression de 350 - 550
kPa produira des blessures aux poumons pour 50% des victimes. Les surpressions de moins de
270 kPa ont une très faible probabilité de provoquer des blessures aux poumons [Born, 2005],
[Stein and Hirshberg, 1999]. Une surpression de plus de 550 kPa cause généralement la mort des
victimes suite à des dégâts trop importants aux poumons [Born, 2005]. Cependant, un critère
de dégradation basé sur la surpression extérieure ne permet pas l’évaluation des protections,
telles que les gilets pare-balles, face à une explosion. La DGA appuie donc le besoin d’un jumeau
numérique et d’un simulant physique permettant l’évaluation des dégradations pulmonaires dans
le cas où le personnel porte une protection. Comme nous le verrons par la suite, les mécanismes
de dégradation des poumons sont mal compris. Dans cette thèse, nous nous intéresserons donc
essentiellement aux blessures pulmonaires face à un blast.

1.2.3. Description de l’explosion et de l’onde de choc
Lors d’une explosion à l’air libre, quel que soit son type, il y a une transformation rapide de
l’explosif en un important volume de gaz, ce qui provoque une augmentation rapide locale de
la pression dont le front d’onde va se déplacer. C’est ce que l’on appelle communément «
onde de choc ». Pour comprendre la formation de cette onde de choc, nous pouvons prendre
l’exemple de la Figure 1.1 expliquant la formation d’une onde de choc dans une chambre
fermée par un piston [Meyers, 1994]. Si un piston s’actionne rapidement, il va comprimer l’air
devant lui, ce qui va augmenter la pression et donner une vitesse à cette zone comprimée.
Au niveau du piston, la vitesse du gaz va être égale à la vitesse physique du piston Up mais
au niveau de la discontinuité de pression, sa vitesse de phase Us sera plus importante car le
front d’onde va pousser l’air devant lui et étendre la zone de surpression, entre le piston et la
zone à pression atmosphérique. Cette discontinuité de pression va donc être en mouvement
et va générer un choc en arrivant sur un obstacle ou un personnel. Lors d’une explosion, la
transformation rapide du solide en gaz va comprimer rapidement l’air avoisinant la charge et,
du fait de la vitesse de cette explosion, créer un front de pression qui va se propager à vitesse
supersonique [Trelat, 2006].

En champ libre, après le passage de l’onde de choc, vient ensuite une chute brutale de pression
ainsi qu’une période où elle sera inférieure à la pression atmosphérique (Figure 1.2). Ceci
est dû au fait que l’air présent avant l’explosion est « propulsé » par l’onde de choc, il y
a donc un « manque » d’air avant que la pression ne se stabilise et revienne à la normale
[Westrol et al., 2017, Meyers, 1994].

Dans un espace confiné, on retrouve la même allure globale de courbe de pression mais, lors
de la diminution de pression, il y a des oscillations qui sont dues à la réverbération de l’onde
de choc sur les murs ou les obstacles dans cet espace. Nous pouvons aussi remarquer qu’il
n’y a pas de période où la pression sera inférieure à la pression atmosphérique à cause de la
réverbération [Westrol et al., 2017].
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FIGURE 1.1 – Création d’une onde de choc [Meyers, 1994]

FIGURE 1.2 – Évolution de la pression, sur un point fixe, suite à une explosion à l’air
libre (à gauche) et dans un espace confiné (à droite) [Westrol et al., 2017]

Le modèle de Friedlander (Équation (1.1)) permet d’avoir une approximation de la courbe
d’évolution temporelle de la surpression en champ libre en une position donnée de l’espace
[Smith and Hetherington, 1994] :

Pi(t) = ∆P+

(
1− t − t0

dt+

)
e−

t−t0
dt+ (1.1)

Avec ∆P+ le maximum de surpression positive, t0 le temps d’arrivée de l’onde sur le thorax et
dt+ la durée de phase positive.
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Le maximum de surpression positive va dépendre de la masse d’explosif WT NT (en kilogrammes
équivalents TNT) mais aussi de la distance à la charge LT NT (en mètres). On définit pour
cela la distance réduite ZT NT = LT NT

W 1/3
T NT

ce qui permet le calcul du maximum de surpression

[Kinney and Graham, 1985] :

∆P+ = P0

808
[
1+

(ZT NT
4.5

)2
]

√
1+

( ZT NT
0.048

)2
√

1+
(ZT NT

0.32

)2
√

1+
(ZT NT

1.35

)2
(1.2)

De même, la durée de phase positive va dépendre de la masse d’explosif ainsi que de la distance
à la charge [Kinney and Graham, 1985]. Elle est exprimée en millisecondes et définie par :

dt+ =W 1/3
T NT

980
[
1+

(ZT NT
0.54

)10
]

[
1+

(ZT NT
0.02

)3
][

1+
(ZT NT

0.74

)6
]√

1+
(ZT NT

6.9

)2
(1.3)

Les Équations (1.2) et (1.3) permettent de définir des couples masse d’explosif/distance à
la charge possédant la même surpression extérieure mais des durées de phases positives dif-
férentes. Nous pouvons voir sur la Figure 1.3 que la durée de la phase positive et le maxi-
mum de surpression n’évoluent pas de la même façon en fonction de la charge ou de la dis-
tance à la charge. Une surpression extérieure donnée peut donc correspondre à différentes
durées de phase positive. Pour caractériser une explosion et la surpression extérieure asso-
ciée, il est donc important de renseigner à la fois le maximum de surpression mais aussi
la durée de phase positive ou à défaut la masse équivalente de l’explosif et la distance à
la charge. Cependant, dans la littérature, certains ne se basent que sur le maximum de
surpression, pour une "courte durée", associé à l’explosion ou retrouvé dans les organes
[Born, 2005, Parsa et al., 2017, Richmond et al., 1966, Owen-Smith, 1979], cela ne permet
donc pas de caractériser l’explosion ou de faire le lien avec ses effets sur le poumon.

1.2.4. Chargement vu par la cage thoracique
Connaître l’évolution de la surpression extérieure nous permet de nous intéresser à la surpression
vue par la cage thoracique. En effet, il faut prendre en compte la surpression transmise, c’est-à-
dire la somme des surpressions incidentes et réfléchies à l’interaction de l’onde de choc avec la
cage thoracique ou avec la plaque de protection. La surpression transmise Pkm sur une plaque
rigide infinie soumise à une onde de choc plane arrivant suivant la normale de la plaque peut
s’écrire [Smith and Hetherington, 1994] :

Pkm = 2Pi
7P0 +4Pi

7P0 +Pi
(1.4)

Avec Pi la surpression incidente définie à l’Équation (1.1) et P0 la pression atmosphérique.

L’Équation (1.4) permet de déterminer que la pression transmise sera 2 à 8 fois supérieure à
la pression incidente (Figure 1.4). En guise de comparaison, nous pouvons utiliser le cas d’un
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(a) Evolution du maximum de surpression
en fonction de la masse de TNT et de la dis-
tance à la charge

(b) Evolution de la durée de la phase posi-
tive en fonction de la masse de TNT et de la
distance à la charge

FIGURE 1.3 – Influence de la masse et de la distance à la charge sur le maximum de
surpression et la durée de la phase positive

FIGURE 1.4 – Rapport entre la surpression transmisse et la surpression incidente

problème acoustique où la pression transmise est 2 fois supérieure à la pression incidente. Cela
est dû au fait que les surpressions utilisées sont petites devant la pression atmosphérique.

Cette relation n’est cependant valable que pour une distance à la charge suffisante. En effet,
cela fait l’hypothèse que l’air se comporte comme un gaz parfait, ce qui n’est plus vrai si
la plaque est trop proche de la charge. L’Équation (1.4) est donc valable pour une distance
réduite ZT NT supérieure à 0.053 m/kg TNT1/3 [Smith and Hetherington, 1994].

Nous pouvons donc déterminer la surpression réfléchie en fonction de la masse d’explosif ainsi
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que de la distance à la charge. Par exemple, en prenant une charge de 0.45 kg de TNT à 1 m,
le maximum de surpression incidente sera de 500 kPa et la durée de phase positive sera de 0.5
ms. La distance réduite étant égale à 11 m/kg TNT1/3, nous trouvons donc une surpression
réfléchie de 2500 kPa. Nous utiliserons ces paramètres ainsi que l’Équation de Friedlander (1.1)
afin de décrire l’évolution temporelle de la surpression par la suite.

1.2.5. Différence avec le tube à choc
Dans la littérature, les expériences sont réalisées soit grâce à des explo-
sions [Boutillier et al., 2022, Merkle et al., 2009] soit à l’aide d’un tube à choc
[Bowen et al., 1965, Chen et al., 2000, Chen et al., 2001]. Il est donc important de cla-
rifier les différences de chargement entre ces deux expériences. Comme nous l’avons décrit
précédemment, une explosion va provoquer une onde de choc modélisée par Friedlander
(1.4), dont la durée de phase positive sera de l’ordre de 1 ms. L’utilisation d’un tube à choc
permet d’utiliser moins d’explosifs qu’en champ libre pour avoir une surpression équivalente.
De plus, cela permet un meilleur contrôle de la surpression incidente ainsi que de la phase de
décompression [Chen et al., 2001]. De plus, la pression extérieure au poumon induite par un
tube à choc va augmenter rapidement mais pourra durer beaucoup plus longtemps (Figure
1.5) [Thom, 2009].

FIGURE 1.5 – Comparaison entre les surpressions induites par blast et tube à choc
[Thom, 2009]

Ces deux chargements, dus à un tube à choc ou à une explosion, ont été utilisés pour investiguer
le comportement des poumons face à l’augmentation rapide de la pression extérieure au pou-
mon. Cependant, il peut y avoir une importante différence lors de la diminution de la pression
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extérieure. Cela peut mener à une différence de blessures des poumons [Chen et al., 2001]. Il
est donc important de bien comprendre les chargements utilisés dans les différents essais que
nous verrons au cours de cette thèse.

1.3. Anatomie du thorax

Afin d’étudier les effets du blast sur les poumons, nous présentons dans cette partie une des-
cription anatomique du thorax et des organes le composant.

1.3.1. Organisation générale

La cage thoracique est composée de la colonne vertébrale, des côtes, du sternum (lui-même
composé de trois parties) ainsi que des cartilages costaux (Figure 1.6).

FIGURE 1.6 – Schéma de la cage thoracique d’après Standring [Standring et al., 2008]

Les côtes sont des os plats recourbés dont le bord supérieur est lisse et le bord inférieur mince
et tranchant [Marieb, 2007]. Les différentes côtes sont articulées sur la colonne vertébrale à
l’arrière de la cage thoracique. Les sept premières paires de côtes sont reliées directement
au sternum par un cartilage, tandis que les trois paires suivantes sont reliées à un même
cartilage dont l’extrémité est accrochée au sternum (Figure 1.6). Enfin, les deux dernières
paires de côtes sont dites "flottantes" et ne sont pas reliées au sternum [Marieb, 2007],
[Standring et al., 2008]. La cage thoracique est donc plus souple au niveau des côtes flottantes
qu’au niveau du sternum. De plus, des muscles et ligaments maintiennent les côtes et
participent à la rigidité de la cage thoracique [Standring et al., 2008].
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La cage thoracique délimite la cavité thoracique contenant les poumons (englobés dans la
plèvre), le cœur ainsi que les vaisseaux sanguins et voies respiratoires qui leur sont associées.
La cavité thoracique est protégée par la cage thoracique sur la partie supérieure ainsi que la
périphérie, et par le diaphragme sur la partie intérieure (Figure 1.7).

FIGURE 1.7 – Les principaux organes du système respiratoire [Marieb, 2007]

1.3.2. La plèvre et le diaphragme
La plèvre est composée de deux membranes délimitant la cavité pleurale. La plèvre pariétale est
attachée à la cage thoracique, tandis que la plèvre viscérale est solidaire de chaque poumon,
et même de chaque lobe (Figure 1.8). Le glissement possible des deux plèvres, grâce au liquide
pleural, permet une certaine mobilité de chaque poumon et des lobes entre eux. Cependant,
ce même liquide empêche la séparation des deux membranes de la plèvre. Cela permet aux
poumons d’adhérer à la cage thoracique. De plus, la pression dans la cavité pleurale n’est pas
constante ni uniforme [Marieb, 2007], [Lai-Fook, 1987].

Le diaphragme est une membrane musculaire dont les contours sont fixés sur la cage thoracique.
Ses mouvements gouvernent la respiration. Un espace est présent dans cette membrane afin de
laisser passer l’œsophage [Standring et al., 2008].

1.3.3. Anatomie des poumons
Les poumons sont suspendus dans la cage thoracique par des liens bronchiques. Leurs faces
antérieures, postérieures et latérales sont en contact avec les côtes par l’intermédiaire de la
plèvre. Leur face inférieure quant à elle repose sur le diaphragme (Figure 1.7).

Les poumons sont composés de différents lobes entre lesquels se prolonge la plèvre
[Grippi et al., 2015]. Il y a trois lobes pour le poumon droit, les lobes crânial, moyen et caudal,
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FIGURE 1.8 – Section frontale de la cage thoracique montrant la plèvre
[Grippi et al., 2015]

FIGURE 1.9 – Schéma des différents lobes des poumons et de leurs bronches
[Marieb, 2007]

et deux pour le poumon gauche, les lobes crânial et caudal [Barone, 1997]. Nous pouvons
remarquer que le bord inférieur du lobe caudal est comme pincé entre la cage thoracique et le
diaphragme (Figure 1.8)

Juste avant l’entrée des poumons, la trachée se divise en deux bronches primaires, qui vont
ensuite se subdiviser en bronches secondaires, qui correspondent aux lobes des poumons
(Figure 1.9). Les bronches vont se diviser 23 fois avant de se terminer par des canaux
alvéolaires [Marieb, 2007]. L’ensemble des bronches est appelé l’arbre bronchique, c’est ce qui
permet d’acheminer l’air au sein des poumons pour y réaliser les échanges gazeux (Figure
1.11). Les poumons sont subdivisés en segments suivant les premières divisions des bronches
[Grippi et al., 2015].

Aux extrémités de l’arbre bronchique se trouvent des sacs alvéolaires contenant des al-
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véoles séparées par une fine paroi. Le diamètre d’une alvéole est de l’ordre d’une centaine
de micromètres, tandis que leurs parois sont d’une épaisseur de l’ordre du micromètre
[Grippi et al., 2015]. Nous détaillerons par la suite la composition de ces parois.

FIGURE 1.10 – Structure interne des poumons vue au microscope électronique
à balayage. La plèvre viscérale est visible en bas de l’image (échelle 500 µm)
[Grippi et al., 2015]

La capacité pulmonaire totale est de l’ordre de 6 L composée (Figure 1.12) [Marieb, 2007] :
— du volume résiduel de 1200 mL, volume restant dans les poumons après une expiration

forcée.
— du volume de réserve expiratoire de 1200 mL, quantité d’air pouvant être vidée lors

d’une expiration forcée.
— du volume courant de 500 mL, quantité d’air inspirée ou expirée à chaque respiration.
— du volume de réserve inspiratoire de 3100 mL, quantité d’air pouvant être inspirée

avec effort.

À l’échelle des poumons, la structure interne des tissus pulmonaires semble être uniforme malgré
le passage de bronches et veines (Figure 1.10). Sur cette Figure, nous pouvons également voir
la plèvre viscérale (au niveau de la barre d’échelle de la Figure 1.10), la structure interne du
tissu pulmonaire s’étend jusqu’à cette dernière, ce qui assure la solidarité entre les poumons et
la plèvre viscérale.

1.3.4. Autour des poumons

La partie de la cage thoracique qui n’est pas occupée par les poumons est appelée médiastin.
Le médiastin est composé entre autre du cœur, de la trachée et l’œsophage [Marieb, 2007].
Le médiastin est placé à l’avant de la cage thoracique, centré par rapport au sternum (Figure
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FIGURE 1.11 – Schéma de l’arbre bronchique [Standring et al., 2008]

1.13). Par rapport aux poumons, le cœur peut être considéré comme un organe incompressible,
hors circulation sanguine, donc à haute vitesse, car il est gorgé de sang.
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FIGURE 1.12 – Composition de la capacité pulmonaire totale (les volumes représentés
sont proportionnels par rapport à la hauteur)

FIGURE 1.13 – Schéma de la coupe transversale de la cage thoracique [Marieb, 2007]

Le foie est un organe de l’abdomen et non du thorax, cependant il est situé juste en dessous
du diaphragme (Figure 1.14 ). Nous pouvons de plus dire que cet organe est, comme le cœur,
composé d’un volume important de sang, ce qui lui donne une masse, et donc une inertie,
importante [Marieb, 2007].

1.4. Effet d’une explosion sur les poumons

En sachant décrire la pression vue par la cage thoracique dans le cas d’une explosion ainsi que
l’anatomie de l’homme, nous pouvons désormais regarder les effets d’une explosion sur les
poumons. Plusieurs observations des blessures pulmonaires ont été réalisées à l’échelle macro-
scopique. Parmi celles-ci, nous retrouvons des études de l’Institut de Recherche Biomédicale
des Armées dont nous exploiterons les images par la suite.
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FIGURE 1.14 – Organisation des organes du thorax et de l’abdomen chez l’homme,
d’après la maquette THUMS [Toyota, 2021]

De plus, afin d’avoir une première vision des effets du blast, nous effectuerons une
revue des différents scénarios de blessures et critères lésionnels envisagés dans la littérature.

1.4.1. Blessures liées au blast

Lors d’une explosion, les dégâts sont visibles car la fissuration des alvéoles crée des hé-
morragies parfois en surface des poumons, ce qui produit des « taches » sur le poumon
[Stein and Hirshberg, 1999]. Ces taches ne seront que de petite taille pour des blessures légères
aux poumons, mais plus les blessures seront importantes, plus les taches seront nombreuses et de
plus grande taille (Figure 1.15). Dans les cas les plus graves, les alvéoles en surface des poumons
peuvent être entièrement gorgées de sang. On peut remarquer [Stein and Hirshberg, 1999],
[Coppel, 1976] un marquage sur les poumons suivant les zones intercostales. Il peut aussi y
avoir des lacérations superficielles le long des côtes (Figure 1.16) ce qui pourrait venir du fait
que la cage thoracique s’est assez déformée pour comprimer la surface des poumons contre elle.

De plus, nous pouvons voir que les alvéoles sont gorgées de sang (Figure 1.15). Cela
implique qu’il y a rupture de la paroi des capillaires avec rupture possible des parois
alvéolaires, ce qui permet le passage du sang dans les alvéoles. Mais la localisation des
ruptures de la micro-structure est délicate, en effet, le sang remplit plusieurs alvéoles. Les
informations sur la localisation des zones présentant des hémorragies sont donc macroscopiques.

Trois bulles sont également présentes du côté gauche du poumon, retenues entre la
plèvre viscérale et le poumon (Figure 1.15). Afin de mieux comprendre cela ainsi que les
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FIGURE 1.15 – Poumon de chèvre suite à une surpression et vue au microscope des
alvéoles (explosion du côté gauche de la chèvre) [Chen et al., 2015]. La flèche indique
des bulles présentes sur le poumon.

FIGURE 1.16 – Lacération de poumons humains dues aux côtes [Horrocks, 2001]

mécanismes de dégradations de la microstructure, nous analyserons les scénarios et mécanismes
de dégradations dans d’autres types d’accidents dans le Chapitre 3 portant sur les effets à
l’échelle microscopique.

D’autres informations concernant les blessures face au blast ont été obtenues grâces aux cam-
pagnes expérimentales de l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées (IRBA) sur Sus Scrofa
domesticus, nommés "réacteurs biologiques" dans la suite de ce manuscrit. Nous reviendrons
sur leurs résultats et sur leurs images d’autopsie que nous étudierons en détails dans la suite
du manuscrit. Nous expliquerons donc les informations concernant la gravité des blessures pul-
monaires face au blast dans le cas où le personnel porte un gilet pare-balle dans le Chapitre
2 portant sur les effets macroscopiques du blast sur les poumons. Nous verrons également la
localisation, à l’échelle macroscopique, des blessures dues au blast dans le Chapitre 3.

1.4.2. Chargements macroscopiques pouvant engendrer des blessures

La connaissance de la zone d’amorçage des blessures ainsi que leurs propagations permet d’ima-
giner des scénarios de blessures qui pourront être utilisés afin de comprendre le comportement
des poumons face à une onde de choc. Dans la littérature, nous pouvons trouver plusieurs hy-
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pothèses sur les causes des blessures pulmonaires suite à une explosion. Nous étudierons donc
ces hypothèses dans la suite.

1.4.2.1. Surpression négative

Lorsque le thorax est soumis à un blast, nous pouvons imaginer que la phase de pression positive
va venir comprimer le thorax et les poumons (Section 1.4.2.4), cependant il n’est pas évident
de relier cette compression à un mécanisme de dégradation des poumons. Dans le but d’essayer
d’expliquer de telles dégradations, Logan essaye de relier ce chargement à de l’allongement
dans les poumons. En 1939, il suppose que les alvéoles cèdent à cause de la pression négative,
c’est-à-dire inférieure à la pression atmosphérique [Logan, 1939]. En effet, dans le cas d’une
explosion en champ libre, l’onde de choc est suivie par une dépression (figure 1.2). Cependant,
dans le cas d’une explosion dans un milieu confiné il n’y a pas de phase de dépression en raison
des réflexions de l’onde de choc [Westrol et al., 2017]. De plus, le taux de mortalité est plus
important dans le cas d’une explosion en milieu confiné que dans le cas d’une explosion en champ
libre [Westrol et al., 2017]. Il est donc peu probable que les blessures soient dues uniquement
à la dépression suivant une onde de choc, nous ne prendrons donc pas en considération cette
hypothèse dans la suite.

1.4.2.2. Passage de l’air par la trachée

Certains auteurs supposent les dégradations sont dues à un allongement des parois alvéolaires
induit par une augmentation de la pression intra-alvéolaires par rapport à la pression extérieure
aux poumons, accompagnée d’une augmentation du volume de la cage thoracique. Cela
pourrait expliquer que les parois alvéolaires se déchirent, via un gonflement des alvéoles,
suite à une telle augmentation de la pression intra-alvéolaire. Westrol [Westrol et al., 2017]
fait l’hypothèse en 2017 qu’il est possible que l’onde de choc comprime les poumons en
appuyant sur l’avant de la cage thoracique, mais aussi se propage jusqu’aux poumons par
la trachée (Figure 1.17). Il imagine que l’augmentation de la pression par la trachée arrive
lorsque la surpression extérieure est plus faible, ce qui entraînerait une déformation importante
des poumons et leur rupture. Coppel formule également cette hypothèse avant de dire que
les expériences de Zuckerman montrent que les dégradations sont dues à un écrasement
des poumons par l’avant de la cage thoracique et non par le passage d’air dans la trachée
[Coppel, 1976, Zuckerman, 1940]. De plus, le passage de l’onde de pression dans la trachée
peut être remise en question par le fait que la surface effective de la trachée ainsi que la
durée des effets de la surpression sont très faibles [Bowen et al., 1965], nous reviendrons sur
le fait que les poumons sont "fermés" face à une explosion dans le Chapitre suivant. Nous ne
prendrons donc pas en compte l’hypothèse de dégradations causées par le passage d’air par la
trachée dans la suite.

1.4.2.3. Décompression rapide

Chen décompose la surpression extérieure en différentes parties [Chen et al., 2000,
Chen et al., 2001] : la phase de compression pendant laquelle la pression extérieure
augmente rapidement puis stagne, la phrase de décompression où la pression extérieure décroît
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FIGURE 1.17 – Propagation de l’onde de pression dans les poumons [Westrol et al., 2017]

rapidement ainsi que la phase de surpression négative pendant laquelle la pression revient
lentement à la pression atmosphérique (Figure 1.18). En exposant des lapins et des rats
à différents chargements, représentant ces différentes phases, à l’aide d’un tube à choc, il
montre qu’un chargement à haute pression sans décompression rapide et sans onde de choc
ne provoque pas de dégâts. Il trouve également que plus la décompression est rapide, plus les
dégradations pulmonaires seront importantes. Enfin, il dit qu’une surpression négative pourrait
provoquer des blessures dans certaines circonstances, et qu’une onde de choc peut provoquer
des dégâts [Chen et al., 2000, Chen et al., 2001].

Dans le cas d’une explosion, nous retiendrons qu’il est donc possible que les blessures soient
causées par l’onde de choc ou par la phase de décompression suivant le maximum de surpression.

1.4.2.4. Écrasement par l’avant de la cage thoracique
En 1940, Zuckerman [Zuckerman, 1940] a réalisé des expériences pour savoir si les dégâts sont
dus à l’impact de l’onde de choc sur la cage thoracique. Selon cette hypothèse, l’avant de la
cage thoracique comprimerait les poumons en étant déplacée à cause de l’onde de surpression
(Figure 1.19). Pour tester son hypothèse, des lapins ont été enveloppés dans différentes
épaisseurs d’une mousse en caoutchouc avant de les exposer à une explosion. Les animaux qui
ont été suffisamment couverts n’ont pas, ou très peu, été blessés par rapport aux autres. Dans
une autre série d’essais, les lapins n’étaient couverts que sur la moitié de leur corps, avant
d’être placés avec la partie couverte de leur corps face à l’explosif ou dans l’autre sens (Figure
1.20).

Les lapins ayant la partie sans mousse face à l’explosion (à gauche sur la Figure 1.20) ont
eu des blessures plus graves que les autres cobayes, et leur poumon le plus proche de la
détonation est plus endommagé que l’autre (comme pour la chèvre dans la Figure 1.15). Les
sujets qui ont été protégés par la mousse n’ont pas été blessés. Ces expériences montrent que
l’onde de pression arrivant sur la cage thoracique est responsable des dégâts que subissent les
poumons. Cela montre aussi que les effets de la surpression peuvent être diminués si le corps
est enveloppé dans un matériau permettant de dissiper l’onde de pression.
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(a) Compression des poumons

(b) Décompression

(c) Surpression négative

FIGURE 1.18 – Différentes phases de la surpression extérieure [Chen et al., 2000,
Chen et al., 2001]

Les poumons peuvent donc être écrasés par l’avant de la cage thoracique, ce qui augmen-
terait la pression intra-pulmonaire. Nous reviendrons par la suite sur ce scénario de dégradation.

1.4.2.5. Transmission de la pression extérieure

L’expérience de Zuckerman [Zuckerman, 1940] ne permet cependant pas de savoir si les animaux
sont plus ou moins blessés en raison du mouvement de l’avant de la cage thoracique ou en
raison de la transmission acoustique de l’onde de pression. Considérons une onde venant d’un
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FIGURE 1.19 – Schéma de la compression des poumons suite à l’impact de l’onde de
choc

FIGURE 1.20 – Schéma de l’expérience de Zuckerman [Zuckerman, 1940], le rectangle
bleu représentant la mousse recouvrant un côté du lapin

milieu a vers un milieu b. L’amplitude des pressions transmises (Pt) et réfléchies (Pr) sont de
la forme (avec Pi la pression incidente et Za, Zb les impédances relatives des milieux a et b)
[Cooper et al., 1991] : {

Pt = Pi
2Zb

Za+Zb

Pr = Pt −Pi
(1.5)

Les valeurs des impédances relatives utilisées sont celles données par Cooper
[Cooper et al., 1991] soit :

— air : Zair = 1 ;
— côtes : Zrib = 3700 ;
— poumons : Zlungs = 23 ;

En prenant en compte la surpression maximale de l’onde de choc comme première pression
incidente, et en ne tenant compte que de la transmission de l’onde de surpression entre
l’extérieur et la cage thoracique puis entre cette dernière et les poumons (Figure 1.21), pour
une pression extérieure de 100 kPa, nous trouvons une pression transmise au poumon de Pint =

2.5 kPa, comme ce que Cooper avait déterminé dans son étude [Cooper et al., 1991].

Les niveaux de pression étant faibles par rapport aux niveaux de pressions intra-pulmonaires par
Bowen lors d’un écrasement des poumons par l’avant de la cage thoracique [Bowen et al., 1965],
nous pouvons supposer que l’augmentation de pression s’effectue via une déformation de
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FIGURE 1.21 – Schéma décrivant les transmissions prises en compte

la cage thoracique. Cependant, certains auteurs focalisent leurs études sur la transmission
l’onde de pression [Grimal et al., 2002, Cooper et al., 1991, Clemedson and Jönsson, 1961,
Clemedson and Jönsson, 1964], nous gardons donc cette hypothèse pour l’instant et nous
l’examinerons plus en détail dans le Chapitre 2 où nous étudierons les chargements vus par les
poumons.

1.4.2.6. Conclusion

Les chargements macroscopiques les plus probables pouvant être sources de blessures à
l’échelle macroscopique semblent donc être un écrasement des poumons par l’avant de la
cage thoracique et une transmission acoustique de la pression. Ce dernier scénario semblant
négligeable par rapport au premier.

Cependant, un écrasement des poumons provoquerait une compression des alvéoles, ce qui
est difficile à relier à un mécanisme de dégradation à l’échelle microscopique au vu des
blessures décrites précédemment et en utilisant les connaissances décrites jusqu’ici. En effet,
des hémorragies sont présentes dans les poumons dégradés, il y a donc rupture des parois
alvéolaires ou des capillaires présents autour. Ces dégradations pourraient être causées par de
la traction à l’échelle microscopique, ce qui est difficile à relier à un écrasement des poumons.
Il est donc important de regarder le comportement des poumons à l’échelle microscopique pour
comprendre les mécanismes de dégradations possibles. Nous verrons cela dans le Chapitre 3.

Afin de compléter notre compréhension sur les scénarios de blessure, il est intéressant d’étudier
les différents critères lésionnels décrits dans la littérature.

1.4.3. Critères lésionnels dans la littérature

Dans cette partie, nous étudierons les différents critères de dégradations utilisés dans la
littérature, basés sur la physique ou non. Ces critères sont utilisés actuellement dans des simu-
lants et maquettes numériques dans le but de prévoir les dégradations pulmonaires face au blast.
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1.4.3.1. Pression extérieure

En 1968, Bowen a défini des seuils de pression extérieure en fonction de la durée d’exposition
et de la position de la victime par rapport à des obstacles potentiels (Figure 1.22). Ces seuils
ont été déterminés pour différents taux de mortalité. Pour ce faire, des essais ont été réalisés
sur des animaux d’espèces différentes avant de remettre les résultats à l’ "échelle humaine"
en considérant la moyenne des seuils déterminés pour de gros animaux tels que des ânes, des
singes, des chiens,... [Bowen et al., 1968]. Il est important de noter que ces animaux peuvent
avoir des sensibilités physiologiques différentes. Nous pouvons souligner le fait que la Figure
1.22 permet d’illustrer l’importance du maximum de surpression extérieure mais aussi de la
durée d’exposition. En effet, une exposition à une surpression de l’ordre de 275 kPa (environ
40 PSI) pendant 50 ms va engendrer 50% de mortalité tandis qu’une valeur de surpression
similaire mais avec une exposition de 1.5 ms ne provoquera que quelques blessures pulmonaires.

Pour une durée de phase positive dt+ de l’ordre d’une milliseconde, des blessures sur les
poumons semblent apparaître pour des surpressions incidentes ∆P+ de l’ordre de 350 kPa. Le
seuil de 10 % de mortalité se trouve cependant à 1000 kPa, ce qui est bien supérieur aux
valeurs données par Mellor qui indique qu’au-delà de 550 kPa de surpression incidente il y
a un nombre significatif de décès [Mellor, 1989]. Les valeurs de Mellor résultent d’analyses
d’incidents impliquant des victimes en Irlande du Nord entre 1970 et 1984. Les distances à
la charge et l’amplitude des surpressions sont connues mais aucune information n’est donnée
sur la durée de la surpression [Mellor, 1989]. Les résultats de Bowen étant retrouvés par
l’armée anglaise et différant de ceux Mellor [Owen-Smith, 1979], nous pouvons expliquer cette
différence par le fait que Mellor ne prenne pas en compte la durée de la surpression dans son
étude. Cela montre l’importance de la durée de la phase positive dans l’établissement d’un
critère de dégradation.

Bass [Bass et al., 2008] a ensuite, en 2008, revisité les courbes de Bowen [Bowen et al., 1968].
Pour la position prône, c’est-à-dire allongé sur le ventre, les courbes restent identiques à celles
de Bowen, sauf dans le cas d’un milieu ouvert.

Ces critères basés sur la pression extérieure ne peuvent cependant pas être utilisés dans le
cas de l’évaluation des protections en raison du fait que le port d’une protection modifie le
chargement perçu par le thorax et que la pression extérieure ne nous apporte pas directement
de connaissance quant à la réponse des poumons.

1.4.3.2. Pression intra-pulmonaire

Parsa [Parsa et al., 2017] a réalisé un substitut de poumon dans le but d’évaluer leurs bles-
sures face à une explosion. Pour ce faire, il considère que les dommages s’amorcent pour une
surpression intra-pulmonaire proche du seuil de surpression défini par Born [Born, 2005] pour
des longues durées, soit de 500 kPa. Il considère donc la pression intra-pulmonaire comme
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FIGURE 1.22 – Seuils de pressions pour différents taux de mortalité [Bowen et al., 1968]

critère de blessure mais ne justifie pas ce choix. D’autres auteurs se basent également sur la
surpression intra-pulmonaire pour l’évaluation des blessures pulmonaires [Merkle et al., 2009,
Simmonds et al., 2004, Jönsson et al., 1988, Roberts et al., 2007].

1.4.3.3. Mouvement de l’avant de la cage thoracique

Différents critères de lésionnels basés sur le mouvement de l’avant de la cage thoracique ont
été étudiés depuis les années 90. Nous réaliserons une présentation rapide de ceux-ci par ordre
chronologique.

Axelsson [Axelsson and Yelverton, 1996] a réalisé des expériences sur des chèvres afin de
corréler la vitesse de l’avant de la cage thoracique aux niveaux de blessures (Figure 1.1). Ce
critère est également évalué par la DGA [Prat et al., 2021, Boutillier et al., 2019].

Niveau de blessure V (m/s)
Pas de blessure 0.0−3.6

Trace de blessures à légère 3.6−7.5
Légère à modérée 4.3−9.8
Modérée à étendue 7.5−16.9
> 50% de létalité > 12.8

TABLE 1.1 – Corrélation entre les niveaux de blessures et la vitesse de l’avant de la cage
thoracique [Teland, 2012]
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Lau, en 1986, puis Viano [Lau and Viano, 1986, Viano and Lau, 1988], en 1988, proposent
d’utiliser ce qu’ils appellent le "critère visqueux" VCmax comme critère de dommage dans les
poumons. Pour une question de clarté, nous l’appellerons également "critère visqueux" dans
la suite de ce manuscrit, bien que la viscosité ne rentre pas en compte ici. Ce critère vient
du domaine automobile. Il est défini comme étant le maximum du produit entre la vitesse de
déplacement de l’avant de la cage thoracique (v en m/s) et le terme de compression maximale
Cmax, c’est-à-dire le déplacement de l’avant de la cage thoracique divisée par sa profondeur.
Pour une probabilité de 25% de blessures, il trouve un critère visqueux : VCmax = 1,00m.s−1.
La vitesse de déplacement de l’avant de la cage thoracique dépendant de la force appliquée
par l’onde de surpression sur cette dernière ainsi que de la durée du chargement, le critère
visqueux est associé avec l’énergie dissipée dans le thorax [Lau and Viano, 1986].

Boutillier [Boutillier et al., 2019] réalise des essais sur des Sus scrofa domesticus
[Erxleben, 1777] de 50 kg exposés latéralement à des ondes de choc en étant contre
un mur. Lors de ces expériences, grâce à un accéléromètre, les seuils de dégradations pour
différentes sévérités de blessures ont été déterminés (Figure 1.2) avec γmax, vmax, Dmax

respectivement l’accélération maximale, la vitesse maximale et le déplacement maximal de
la cage thoracique et VCmax le critère visqueux. Les blessures ont été classées en différentes
catégories :

— "Trace" correspond à une hémorragie sur moins de 10% des poumons ;
— "Moderate" correspond à une hémorragie présente sur 11 à 30% des poumons ;
— "Severe" correspond à une hémorragie présente sur 31 à 60% des poumons ;
— "Extensive" correspond à une hémorragie présente sur plus de 61% des poumons.

Pour ce qui est de la vitesse, les valeurs déterminées par Boutillier correspondent à celles
trouvées par Axelsson [Axelsson and Yelverton, 1996].

Trace/Slight+ Moderate+ Severe+ Extensive
γmax (m/s2) 7336 23981 79738 NaN
Vmax (m/s) 3.7 7.5 14.7 NaN
Dmax (mm) 6.4 13.8 30.1 NaN

VCmax (m/s) 0.07 0.26 0.87 NaN

TABLE 1.2 – Seuils de blessure pour différents critères [Boutillier et al., 2019]

1.4.3.4. Énergie
Les critères de Bowen [Bowen et al., 1968] et de Bass [Bass et al., 2008] dépendent de la
durée de la surpression et peuvent donc être vus comme des critères en énergie. De même, nous
avons vu que le critère visqueux est associé à l’énergie dissipée dans le thorax. Nous pouvons
donc nous poser la question de l’établissement d’un critère en énergie. Stuhmiller pense à un tel
critère en prenant en compte l’énergie transmise aux poumons au cours du passage de l’onde de
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pression. Il appelle cela le travail normalisé W ∗ dans son article de 1996 [Stuhmiller et al., 1996] :

W ∗ =
W

P0V
=

1
P0Lotr

∫ +∞

0
ρ0c0v2 dt (1.6)

Avec :
— W , le travail d’une onde de pression dans les poumons ;
— P0, la pression atmosphérique ;
— Lotr, l’épaisseur du poumon ;
— V , le volume du poumon ;
— ρ0, la masse volumique du poumon ;
— c0, la célérité du son dans le poumon ;
— v, la vitesse de l’avant de la cage thoracique.

FIGURE 1.23 – Travail normalisé associé à 50% de mortalité [Stuhmiller et al., 1996]

Stuhmiller a calculé le travail normalisé pour les gammes de pressions associées à 50%
de mortalité pour différentes espèces (Figure 1.23). Les barres d’incertitudes sont liées à
l’imprécision des gammes de pressions. Les animaux ont été séparés en deux groupes, les petits
animaux tels que les lapins, les souris et les rats et les gros animaux tels que les chiens, les
chèvres et les Sus scrofa domesticus. Deux seuils sont donc déterminés pour 50%, 0.85 pour
les petits mammifères et 2.08 pour les gros mammifères.

Nous pouvons donc supposer un seuil de 2.08 pour le travail normalisé pour 50% de
mortalité parmi les victimes humaines.

1.4.3.5. Conclusion sur les critères lésionnels
Il existe de nombreux critères utilisés afin de déterminer la sévérité des blessures liées à une
explosion. Beaucoup d’entre eux peuvent être perçus comme des critères en énergie. Par
ailleurs, ces critères ne sont pas tous utilisables pour évaluer les protections du combattant :
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la pression extérieure ne nous renseigne pas sur la pression derrière la protection vue par la
cage thoracique du combattant. Néanmoins, des essais sont réalisés en essayant de percevoir
la pression vue par cette dernière sous un gilet pare-balles [Prat et al., 2021].

Ces critères reposent sur des corrélations entre les blessures observées et des mesures expéri-
mentales ou des simulations très macroscopiques. Certains font un lien entre l’écrasement de
l’avant de la cage thoracique tels que le critère visqueux ou celui d’Axelsson. Il n’y a pas de
construction de lien entre ces critères et les mécanismes de rupture à petite échelle. Or ce lien
est indispensable à la compréhension des mécanismes de rupture et à la construction pertinente
de ces scénarios, qu’elle soit physique ou numérique. Nous verrons donc dans le Chapitre 2 un
critère reposant sur les mécanismes de rupture microscopique.

1.5. État de l’art des modèles

1.5.1. Modèles mathématiques
De nombreuses maquettes numériques ont vu le jour afin d’étudier les effets d’une onde de
choc sur les poumons. Dans cette section, nous verrons quelques maquettes numériques par
ordre chronologique.

1.5.1.1. Chambre à une dimension
Bowen [Bowen et al., 1965] décrit le poumon de lapin comme une chambre composée de deux
pistons et d’une sortie d’air (Figure 1.24). Dans la réalité, il s’agit d’une transformation poly-
tropique mais le manque d’information pousse Bowen à modéliser cela par une chambre et à
jouer sur l’indice adiabatique. Le premier piston représente les côtes et leur déplacement lors
du chargement d’une onde de pression. Le deuxième modélise le mouvement de l’abdomen qui
va également comprimer le poumon.

La pression est considérée comme uniforme dans les poumons et dépend de leur variation de
volume suivant la loi de Laplace :

ṖV =−γ
P

Vlung
˙Vlung (1.7)

avec :
— ṖV la variation de pression due à la variation de volume ;
— P la pression intra-pulmonaire ;
— V0 le volume initial de la chambre ;
— Vlung =V0 − xabdoAabdo − xcageAcage le volume de la chambre ;
— xabdo (respectivement xcage) le déplacement de l’abdomen (des côtes) ;
— Aabdo (respectivement Acage) la surface de l’abdomen (des côtes) jouant un rôle dans

l’évolution de pression des poumons ;
— γ = 1,2 le coefficient de Laplace du problème. À cause du manque d’information,

Bowen l’a estimé en prenant la valeur de l’air.
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FIGURE 1.24 – Modèlisation du poumon et de la cage thoracique [Bowen et al., 1965]

Ce modèle permet de déterminer une estimation de l’évolution temporelle de la pression intra-
pulmonaire chez le lapin soumis à un blast. Cela a été comparé à des valeurs expérimentales
déterminées par Bowen (Figure 1.25). Nous verrons par la suite une adaptation de ce modèle
pour l’homme que nous avons réalisée dans le but de comprendre les effets macroscopique
du blast sur le thorax. Nous reviendrons donc sur ce modèle dans le Chapitre 2. De plus, ce
modèle fait l’hypothèse forte que la pression est uniforme dans le poumon. D’autres modèles
que nous verrons par la suite remettent en cause cette hypothèse.

1.5.1.2. Chambre adiabatique à quatre degrés de liberté
Axelsson [Axelsson and Yelverton, 1996] a réalisé un modèle similaire à celui de Bowen en
ne considérant pas le piston de l’abdomen et en prenant un piston représentant la cage
thoracique à l’avant des poumons, ainsi qu’un piston de chaque côté et un à l’arrière
des poumons (Figure 1.26a). Pour connaître la pression extérieure agissant sur chaque
piston, Axelsson a réalisé une expérience avec un cylindre représentant le torse et quatre
capteurs permettant de déterminer les pressions à l’avant, arrière et sur les côtés du mo-
dèle (Figure 1.26b). Ces pressions ont ensuite été injectées dans son modèle numérique de 1996.

1.5.1.3. Chambre à pression non uniforme
Stuhmiller [Stuhmiller et al., 1996] a essayé de considérer une pression intra-pulmonaire non
uniforme en 1996. Il considère comme précédemment les poumons comme une chambre fermée
par un piston représentant la cage thoracique (Figure 1.27). Cependant, la pression interne est
calculée en fonction de la vitesse de l’avant de la cage thoracique par la formule suivante :

P(t) = P0

(
1+

1
2
(γ −1)

v
c0

) 2γ

γ−1

(1.8)
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FIGURE 1.25 – Evolution de la pression intra-pulmonaire chez le lapin
[Bowen et al., 1965]

(a) Modélisation du déplace-
ment de chaque côté de la
cage thoracique

(b) Maquette physique pour déterminer la pres-
sion extérieure

FIGURE 1.26 – Modélisation des effets d’une onde de choc sur la cage thoracique
[Axelsson and Yelverton, 1996]

avec v la vitesse de l’avant de la cage thoracique, γ l’indice adiabatique du problème, P0, ρ0,
c0 la pression, la masse volumique et la célérité du son dans le poumon. Cette Équation peut
être linéarisée en considérant que la vitesse du piston est faible par rapport à la célérité du son
dans le poumon :

P(t)≃ P0 +ρ0c0v (1.9)
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Le mouvement des côtes étant relié à la pression des poumons, la deuxième loi de Newton peut
être appliquée sur l’avant de la cage thoracique soumise à la pression extérieure mais aussi à la
pression interne :

Mcagev̇ = Pext(t)−P0

(
1+

1
2
(γ −1)

v
c0

) 2γ

γ−1

− P0L
Lp − xcage

(1.10)

Dans l’Équation (1.10), Lp est la longueur de la chambre représentant les poumons. Le dernier
terme correspond à la loi des gaz parfaits : PVlung = P0V0 avec Vlung le volume de la chambre.
En utilisant la forme linéarisée et en faisant un développement limité, Stuhmiller obtient :

Mcagev̇ = Pext −ρ0c0v−P0
xcage

Lp
(1.11)

Dans son article [Stuhmiller et al., 1996], Stuhmiller détermine la pression de l’onde de
pression par la formule (1.8) qui est démontrée et utilisée pour des vitesses négatives,
soit pour une décompression du gaz, et non en compression comme l’utilise Stuhmiller
[Landau and Lifshitz, 1959].

De plus, selon l’Équation (1.10), la pression intérieure influençant le piston est une
somme entre l’onde de pression et la pression dans le reste de la chambre. Ce qui n’est pas
expliqué dans l’article et ne nous semble pas physiquement acceptable.

Le modèle de Stuhmiller présente donc quelques points difficiles à comprendre.

FIGURE 1.27 – Schéma de la modélisation des poumons de Stuhmiller
[Stuhmiller et al., 1996]

1.5.1.4. Echelle alvéolaire
Grimal [Grimal et al., 2002] considère les poumons comme des enchaînements de couches d’air
et de tissus représentant respectivement l’air dans les alvéoles et les parois des alvéoles. Une
équivalence avec un système masses-ressorts est également établie (Figure 1.28). Ce système
prend en entrée une pression extérieure et possède un très grand nombre de couches. L’onde
ne se réfléchi pas au fond du poumon. Les Équations régissant le problème sont donc :

mparoiü1 +Kparoi (u1 −u2) = Palv1(t)
mparoiün +Kparoi (un −un−1)+Kparoi (un −un−1) = 0 ∀n = 2,3, ...
Palvn = Kparoi (un −un−1)

(1.12)
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avec ui les déplacements des parois, mparoi la masse d’une paroi, Kparoi la raideur équiva-
lente d’un couple tissus-air et Palvn la pression dans les alvéoles. Ce modèle ne prend pas en
compte la cage thoracique qui pourrait être rajoutée en ajoutant une masse au premier élément.

FIGURE 1.28 – Schéma de la modélisation des poumons de Grimal [Grimal et al., 2002]

Ce modèle mathématique se distingue donc des précédents par le fait qu’il ne considère pas la
pression uniforme dans les poumons et qu’il porte sur la propagation de l’onde de surpression
dans ces derniers, et non sur leur écrasement par l’avant de la cage thoracique. En effet, ce
système représentant les alvéoles a été établi par Grimal dans le but de pouvoir étudier la
différence de pression entre les alvéoles. Dans le cas d’une transmission de l’onde de surpression
aux poumons, la longueur d’onde de la pression sera faible et il sera potentiellement possible
de voir cette différence de pression entre deux alvéoles. Cependant, dans le cas où les poumons
sont écrasés par l’avant de la cage thoracique, les longueurs d’ondes sont bien plus importantes
et il parait peu probable d’observer des différences significatives de pression entre les alvéoles.
Nous reviendrons sur l’uniformité de la pression intra-pulmonaire dans le Chapitre portant sur
les effets macroscopiques du blast.

1.5.2. Maquettes numériques
1.5.2.1. Gelman

En 2004, Simmonds a développé un simulant (détaillé dans la suite) et une maquette numérique
d’un torse humain [Simmonds et al., 2004]. Les poumons sont représentés par deux cylindres,
des côtes sont également représentées (Figure 1.29). L’article ne précise pas les propriétés
mécaniques utilisées dans ce modèle. Simmonds simule les contraintes dans les poumons suite
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au passage d’une onde de choc.

FIGURE 1.29 – Maquette numérique de Gelman [Simmonds et al., 2004]

1.5.2.2. Modèle à deux dimensions
Cronin en 2011 a travaillé sur une "tranche" de thorax où sont représentés : les deux poumons,
le cœur, une paire de côtes ainsi que les muscles intercostaux et la peau autour du thorax
[Cronin, 2011] (Figure 1.30). Les matériaux sont caractérisés par leur module d’élasticité. La
pression est comparée aux seuils de Bowen [Bowen et al., 1968] et la vitesse de la face avant
de la cage thoracique est comparée avec le critère d’Axelsson [Axelsson and Yelverton, 1996].

FIGURE 1.30 – Maquette numérique de Cronin [Cronin, 2011]

1.5.2.3. Modèle de thorax complet
Le modèle HUBYX, développé par Roth et son équipe de l’université de technologie de
Belfort-Montbéliard, permet de modéliser les effets d’un impact non pénétrant ou d’un blast
sur le thorax humain [Roth et al., 2013, Awoukeng-Goumtcha, 2015]. Des éléments finis
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sont utilisés pour définir les organes et le squelette, des particules SPH (Smooth Particles
Hydrodynamic) sont utilisées pour le reste (Figure 1.31). Les organes mous sont décrits par
une loi viscoélastique et les os sont définis à l’aide d’une loi élastique. Nous reviendrons sur
la modélisation du comportement des poumons dans le modèle HUBYX dans le Chapitre 4.
Goumtcha évalue la surpression incidente face à différents accidents, en utilisant HUBYX.
Pour cela, le maximum de surpression incidente et sa durée sont comparés aux courbes de
Bowen (Figure 1.22) [Awoukeng-Goumtcha, 2015].

FIGURE 1.31 – Vues sagittale et transversale de la maquette HUBYX
[Goumtcha et al., 2014]

Les résultats de surpression dans les poumons, estomac et foie ont été comparés avec les
surpressions déterminées par Merkle [Merkle et al., 2009] que nous détaillerons dans la Section
1.5.3.5.

1.5.2.4. THUMS
Total Human Model for Safety (THUMS) est un modèle à éléments finis développé par Toyota
motor corporation et Toyota central R&D labs., inc. Ce modèle a été développé dans le but de
simuler la cinématique du corps humain lors d’accidents de voitures. Le modèle est basé sur
la géométrie moyenne d’un homme de 175 cm pour 77 kg. THUMS a été developpé en 2000
puis mis à jour plusieurs fois. La version que nous utiliserons dans cette thèse est la version 6
qui a été développée en 2019 et rendue publique en 2021. Cette version décrit un homme en
position assise [Toyota, 2021]. Ce modèle a été développé pour le logiciel LS-DYNA Version 971.

Nous ne nous intéresserons qu’à la partie du modèle THUMS représentant le thorax humain.
La validation de ce modèle a été effectuée sur le thorax complet à l’aide d’impacteurs, en
comparant les courbes force-déflexion obtenues dans la littérature avec celles obtenues dans
leurs simulations. Concernant les poumons en eux-mêmes, leur comportement a été défini
comme étant un fluide entouré par une membrane élastique représentant la plèvre. Les pa-
ramètres de ce modèle ont été choisis de sorte que la courbe force-déflexion d’un poumon
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(a) Modèle THUMS
[Toyota, 2021] (b) Comparaison des organes de THUMS avec le réel [Ackerman, 1994]

FIGURE 1.32 – Modèle THUMS

soumis à un impacteur soit similaire à celle déterminée expérimentalement par Hayamizu
[ 速水　則行 (Hayamizu) et al., 2003].

FIGURE 1.33 – Validation du comportement des poumons [Toyota, 2021]

1.5.2.5. Conclusion sur les maquettes numériques

Les maquettes numériques sont dissociables en deux catégories, les modèles analytiques qui
sont modélisables par un programme Matlab® par exemple, et les maquettes numériques
nécessitant une simulation par éléments finis. Historiquement, les modèles analytiques sont
plus anciens que les maquettes numériques.

Les modèles analytiques représentent en général les poumons comme une chambre fer-
mée par la cage thoracique décrite comme un piston. La masse de la cage thoracique est
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un paramètre important dans les différentes modélisations, il en va de même pour le facteur
d’amortissement associé à la cage thoracique dans l’étude de Bowen [Bowen et al., 1965]
et Axelsson [Axelsson and Yelverton, 1996] et la célérité des ondes de pression dans l’étude
de Stuhmiller [Stuhmiller et al., 1996]. Seule la modélisation de Grimal [Grimal et al., 2002]
ne prend pas en compte la cage thoracique, son étude porte sur le poumon à l’échelle
alvéolaire. Il étudie donc la propagation de la pression et la déformation de chaque alvéole.
Dans toutes les études, la réponse en pression intra-pulmonaire est étudiée. Nous pouvons de
plus remarquer que les critères utilisés dans ces maquettes sont la pression intra-pulmonaire
ainsi que la vitesse de l’avant de la cage thoracique, les critères sur lesquels reposent ces dif-
férents modèles numériques ne reposent donc pas sur des mécanismes physiques de dégradation.

Pour ce qui est des maquettes numériques, la cage thoracique et les poumons sont
toujours pris en compte. Les maquettes Thums et celle de Goumtcha sont les plus complètes
en considérant également le foie, l’estomac et les intestins. Les paramètres importants de ces
maquettes relèvent des propriétés mécaniques des organes et des os de la cage thoracique,
cependant ces derniers ne sont pas modélisés de la même façon suivant les maquettes. Par
exemple, dans le cas de HUBYX, les poumons sont représentés par un modèle viscoélastique et
avec un module hydrostatique de 700 MPa, tandis que le modèle de Cronin considère un module
hydrostatique de 0.2 MPa ainsi que la prise en compte de la masse volumique des poumons et
la célérité des ondes de pression [Awoukeng-Goumtcha, 2015, Cronin, 2011]. Pour ce qui est
du modèle THUMS la courbe force-déflexion en compression du poumon est prise en compte.
Cette grande diversité dans les modélisations des effets du blast sur les poumons relève une
difficulté à décrire mécaniquement un tel comportement ainsi qu’un manque de compréhension
du comportement mécanique des poumons face au blast. Nous verrons dans le Chapitre 4 une
maquette numérique reposant sur le comportement des poumons, qui nous sera utile pour la
détermination des aspects importants à représenter. De plus, ces modèles étudient la surpres-
sion dans les organes [Awoukeng-Goumtcha, 2015, Cronin, 2011, Simmonds et al., 2004], nous
remettrons en discussion par la suite l’utilisation d’un tel critère en pression. En effet, la surpres-
sion intra-pulmonaire n’est pas reliée à un mécanisme physique de dégradation. Un critère basé
sur un mécanisme de dégradation serait donc plus pertinent pour l’évaluation des dégradations.
Cronin [Cronin, 2011] compare également ces résultats concernant le déplacement de l’avant
de la cage thoracique avec le critère d’Axelsson [Axelsson and Yelverton, 1996].

1.5.3. Simulants physiques

Dans la suite, nous verrons différents simulants, ou maquettes physiques, utilisées pour éva-
luer les effets d’une onde de choc sur les poumons. Les maquettes seront décrites par ordre
chronologique.

1.5.3.1. Utilisation de réacteurs biologiques

Avant de parler à proprement parler des maquettes physiques, il est important de mentionner
le fait que, en raison de la proximité de l’organisation interne et de la taille de leurs organes
avec l’homme, l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées (IRBA) réalise des essais sur
Sus Scrofa domesticus afin d’évaluer les blessures pulmonaires face au blast. Ces essais seront
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détaillés et analysés au fil de la thèse. Dans le Chapitre portant sur la partie macroscopique,
nous détaillerons leurs essais et nous expliquerons leurs résultats sur la protection. Dans le
Chapitre portant sur la partie microscopique, nous reprendrons une analyse des autopsies qu’ils
ont réalisées dans le but de comprendre la localisation des dégradations face au blast.

De plus, d’autres auteurs utilisent des animaux afin de réaliser leurs expériences. Nous pouvons
citer par exemple les rats, lapins, bovins, chèvres, singes, chiens, chats, âne et Sus Scrofa domes-
ticus [Arora et al., 2017, Clemedson and Jönsson, 1961, Chen et al., 2015, Bass et al., 2008,
Bowen et al., 1968],... Ces essais, sur animaux, très coûteux posent de plus une question de
représentativité de ces essais par rapport à la réponse du thorax humain ainsi que la question
de l’éthique derrière ces essais.

1.5.3.2. Première maquette physique
La première maquette historiquement, fut créée par Jönsson en 1988 [Jönsson et al., 1988].
Le thorax a été représenté par un tube en caoutchouc rempli d’eau avec deux cylindres en
mousse polymère représentant les poumons (Figure 1.34). Des capteurs de pression sont placés
au centre de chaque poumon afin d’avoir leur réponse en pression.

FIGURE 1.34 – Simulant de Jönsson [Jönsson et al., 1988]

1.5.3.3. Hybrid III
Le modèle Hybrid III a été développé par Bass en 2000 [Bass, 2000]. Cette maquette a été
réalisée à partir d’un substitut pour les tests dans le domaine de l’automobile sur lequel sont
placés des capteurs de force et d’accélération ainsi qu’un capteur de pression. L’intérieur du
simulant n’est pas décrit, nous n’avons donc pas d’informations sur les éventuels organes repré-
sentés dans le modèle. La validation de ce modèle se fait par rapport à la surpression mesurée
devant la cage thoracique.

1.5.3.4. Maquette physique Gelman
Ce simulant a été fait en parallèle d’une maquette numérique (voir Section appropriée) par
Simmonds en 2004 [Simmonds et al., 2004]. GelMan, la maquette physique, est composée de
côtes dont le matériau n’est pas renseigné ainsi que de poumons et d’un cœur en "modified
ordnance gelatin" dont les propriétés ne sont pas détaillées (Figure 1.35). Les courbes de
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contrainte-déformation de la gélatine et des tissus sont proches jusqu’à 24% de déformation.
La distribution de contrainte est comparée avec celle de la maquette numérique. Nous n’avons
pas d’informations sur les capteurs utilisés pour le simulant.

FIGURE 1.35 – Simulant de Simmonds [Simmonds et al., 2004]

1.5.3.5. Simulant de thorax complet

Roberts a créé en 2007 le modèle "Human Surrogate Torso Model" représentant les organes
d’un thorax humain ainsi que sa cage thoracique [Roberts et al., 2007]. Les organes internes
de ce simulant ont été réalisés en silicone pour représenter leurs propriétés viscoélastiques. Le
squelette est représenté par une résine époxy chargée TiO2 dont les propriétés sont proches
de celles des os corticaux. Des capteurs de pression sont placés au milieu du cœur, sur les
différents lobes du foie ainsi que sur l’estomac (Figure 1.36b). Ce modèle a été réalisé pour
les essais de balistique non pénétrant, notamment pour les tests de gilets pare-balles. Un
modèle numérique proche de ce modèle a également été créé en conservant les propriétés
mécaniques utilisées pour réaliser le simulant (Figure 1.36a). Les propriétés mécaniques des
organes internes, notamment les poumons, ont été estimées à l’aide d’une barre d’Hopkinson
par Saraf [Saraf et al., 2007].

En 2009, Merkle [Merkle et al., 2009] a adapté le simulant de Roberts [Roberts et al., 2007] en
ajoutant des capteurs de pression dans les poumons afin d’étudier la réponse du simulant face à
une onde de choc. Nous n’avons pas d’information sur la position des capteurs dans les poumons.

1.5.3.6. Mousse substitut aux poumons

Parsa en 2017 [Parsa et al., 2017] réalise un matériau substitut aux poumons (Figure 1.37)
pour lequel plusieurs critères sont définis :

— La célérité des ondes de pression doit être identique dans le substitut et dans le poumon,
soit 16 - 70 m/s ;

— L’amorçage des dégradations doit se faire à 500 kPa, ce que Parsa considère comme le
seuil de dégradation des poumons ;
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(a) Intérieur de la maquette numérique de Ro-
berts

(b) Position des capteurs dans le simu-
lant : (a) milieu du cœur, (b) lobe droit
du foie, (c) lobe gauche du foie, (d) es-
tomac

FIGURE 1.36 – Maquettes de Roberts [Roberts et al., 2007]

— L’étendue des blessures doit être identique à celle d’un poumon.

FIGURE 1.37 – Simulant de Parsa [Parsa et al., 2017]

Pour faire une telle maquette, Parsa [Parsa et al., 2017] utilise une mousse où sont incorporées
des microcapsules qui vont servir d’indicateur pour connaître l’endommagement du poumon.
Ces microcapsules ont été choisies pour rompre lorsqu’une pression de 500 kPa est appliquée
sur ces dernières. Les essais ont cependant été réalisés en compression à vitesse constante, alors
que dans la réalité, face à un blast la vitesse des côtes n’est pas constante. Cela peut avoir une
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influence sur l’énergie transmise à la mousse qui peut être un indicateur d’endommagement
des poumons. De plus, Parsa ne justifie pas ses choix, nous ne pouvons donc pas savoir s’il
retient ou non les paramètres importants.

1.5.3.7. Conclusion sur les simulants
Durant cette bibliographie, nous avons vu une liste non exhaustive de différents simulants
utilisés pour représenter les effets d’une onde de choc sur le thorax (Tableau 1.3). Certaines
maquettes se focalisent sur les poumons, d’autres sont plus complètes et prennent en compte
d’autres organes tels que le cœur. Ces maquettes étudient la réponse en pression des poumons
et autres organes face à une onde de choc. Enfin, la maquette Hybrid III de Bass [Bass, 2000]
ne prend en compte que le thorax sans définir les organes internes et regarde la surpression à
l’avant de la cage thoracique.

Concernant les paramètres considérés comme importants pour les maquettes, Merkle prend en
compte les propriétés viscoélastiques des organes [Merkle et al., 2009], Simmonds s’occupe du
module d’élasticité et des propriétés acoustiques des poumons [Simmonds et al., 2004] et enfin
Parsa regarde la célérité des ondes de pression [Parsa et al., 2017]. Leurs approches sont donc
très différentes, bien que Merkle et Simmonds prennent tous les deux en compte les propriétés
mécaniques des poumons.

Dans [Roberts et al., 2007, Merkle et al., 2009, Simmonds et al., 2004], la géométrie des pou-
mons est respectée. Pour autant les auteurs ne s’accordent pas sur les paramètres importants à
représenter dans le comportement des poumons. En effet, le manque de compréhension sur les
phénomènes provoquant les blessures pulmonaires rend difficile la détermination des aspects im-
portants à représenter en vue de réaliser un simulant qui a pour objectif de révéler les blessures
pulmonaires liées au blast.
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1.6. Discussion et conclusion

Cet état de l’art nous permet de voir qu’un grand nombre de maquettes physiques et de
modèles numériques existent dans la littérature et sont actuellement utilisés pour déterminer
les risques lésionnels dans des cas d’impacts ou face à un blast. Cependant, nous pouvons
remarquer que chaque modèle va se baser sur des propriétés mécaniques différentes que les
auteurs jugent importantes pour l’étude de la réponse mécanique des poumons face au blast.
Cela illustre le manque de compréhension de la mécanique du poumon face à une explosion.
En effet, les différents critères globaux de dégradations utilisés dans la littérature ne reposant
pas sur des mécanismes physiques de dégradation, il est difficile de déterminer les paramètres
importants pour la représentation du comportement mécanique du poumon.

Il est donc primordial de comprendre les mécanismes de dégradation pulmonaires face au
blast dans le but de déterminer des critères lésionnels basés sur des mécanismes physiques. La
compréhension de ces mécanismes permettra d’y voir plus clair dans les paramètres importants
pour la représentation de la réponse mécanique des poumons.

Dans cette thèse, nous avons donc fait le choix de travailler sur la compréhension de ces
mécanismes qui sont pour l’instant mal compris. Nous avons donc, dans un premier temps, axé
ces travaux sur l’étude du chargement à l’échelle macroscopique et ses effets visibles à l’échelle
macroscopique sur les poumons. Dans un second temps, nous avons étudié les mécanismes
de dégradation à l’échelle microscopique possibles face au blast. Enfin, un couplage entre ces
études à différentes échelles et l’étude des effets du blast sur un modèle numérique représentant
un homme médian nous permet de déterminer un critère lésionnel face au blast basé sur des
mécanismes de dégradation.
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Chapitre 2

Vision macroscopique des effets du
blast sur les poumons

2.1. Introduction

Dans le but de comprendre les mécanismes de dégradation des poumons soumis à un blast, il
est primordial de comprendre les effets macroscopiques du blast sur ces derniers. Comme nous
l’avons vu dans la bibliographie, ces derniers sont actuellement mal compris. Deux grandes
communautés se distinguent, la première considère que les dégradations sont dues à une
propagation de l’onde de surpression dans les tissus composants les poumons. D’autres pensent
que leur endommagement est lié à un écrasement par l’avant de la cage thoracique.

Dans le but de comprendre ces chargements sur les poumons, nous explorerons une description
des effets macroscopiques du blast sur les poumons. Pour ce faire, nous nous appuierons dans un
premier temps sur les observations et autopsies réalisées par l’Institut de Recherche Biomédicale
des Armées, notamment sur l’étendue des dégradations et l’évaluation de la protection. Dans
un second temps, nous allons réaliser une étude des effets de l’écrasement de la cage thoracique
sur les poumons. Cela permettra d’apporter de la compréhension sur les chargements auxquels
sont soumis ceux-ci et de voir une première modélisation simple des effets du blast sur les
poumons et sur la protection, ce qui nous permettra d’apporter une première compréhension
des observations macroscopiques des poumons endommagés.

2.2. Données expérimentales de l’IRBA

2.2.1. Protocole expérimental

Afin d’étudier les effets macroscopiques du blast sur les poumons, l’Institut de Recherche
Biomédicale des Armées a réalisé plusieurs expériences en utilisant des Sus Scrofa domesticus
comme réacteurs biologiques afin de tester les effets relatifs des protections face au blast.
Les Sus Scrofa domesticus ont été anesthésiés en amont des essais, dans le respect des
réglementations en vigueur. Les données expérimentales utilisées dans cette thèse ont été
fournies par l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées mais aucun essai n’a été réalisé
directement pour cette thèse.

Lors de ces essais financés par la DGA, les réacteurs biologiques pesaient environ 50 kg et
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(a) Position de l’accéléromètre
[Boutillier, 2017]

(b) Positionnement du réacteur biologique (ici,
cas sans protection) [Boutillier, 2017]

(c) Disposition des réacteurs biologiques par
rapport à la charge

FIGURE 2.1 – Schémas et photo du protocole expérimental de l’Institut de Recherche
Biomédicale des Armées

étaient protégés soit par un gilet seul, soit par un gilet avec une plaque en céramique, puis
exposés sur leur côté droit à l’onde de choc. Lors de leur soumission à un blast, les réacteurs
biologiques étaient allongés sur le dos tout en étant suspendus (Figure 2.1b) [Prat et al., 2021].
Les réacteurs biologiques étaient de plus instrumentés par de multiples capteurs dans le but
d’étudier les effets du blast sur les poumons. Nous ne citons ici que les capteurs qui nous
intéressent pour les études des effets du blast sur le thorax et le poumon :

— un capteur de pression positionné sur le côté, éloigné des réacteurs biologiques afin de
déterminer la surpression incidente lors de l’impact (Figure 2.1c) ;

— un capteur de pression positionné derrière le gilet afin de déterminer la surpression
derrière la protection ;

— un hydrophone localisé au niveau de l’œsophage dans le but de connaître la pression
intrathoracique ;
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— un capteur de CO2 renseignant le moment de la respiration du réacteur biologique lors
duquel le blast est arrivé ;

— un accéléromètre localisé sur la 8e côte (Figure 2.1a).
De plus, deux réacteurs biologiques sont soumis au blast produit par une unique explosion
réalisée lors de ces essais (Figure 2.1c). Le chargement est réalisé par une charge équivalente
à 5 kgTNT dont la détonation s’effectue à 3 m des réacteurs biologiques (Figure 2.1c)
[Prat et al., 2021].

2.2.2. Comparaison des anatomies humaine et du Sus Scrofa domesticus
Les essais étant réalisés sur Sus Scrofa domesticus, il est important de comprendre les similarités
et différences anatomiques entre cette espèce et les humains. De plus, dans le but de pouvoir
décrire la localisation des dégradations dans le Chapitre 3, nous définissons rapidement les
différents axes et vues anatomiques du réacteur biologique (Figure 2.2) :

— L’axe longitudinal est l’axe parcourant le réacteur biologique de la tête à la queue ;
— L’axe dorso-ventral est l’axe partant du dos pour arriver au ventre du réacteur biolo-

gique ;
— L’axe transversal est l’axe allant du côté droit au côté gauche de l’animal ;
— Une vue ventrale est une vue depuis le ventre de l’animal ;
— Une vue dorsale est une vue depuis le dos de l’animal.

(a) Axes anatomiques du Sus Scrofa domesticus (b) Vues anatomiques du Sus Scrofa domesticus

FIGURE 2.2 – Définition des vues et axes anatomiques

Tout d’abord, nous pouvons noter que la taille et l’organisation des organes du Sus
Scrofa domesticus sont similaires à celles des organes d’un jeune homme adulte
[Prat et al., 2010, Boutillier et al., 2019]. De plus, les dégradations pulmonaires de l’homme
et du Sus Scrofa domesticus face au blast sont proches [Boutillier et al., 2022, Boutillier, 2017].

Nous pouvons remarquer cependant certaines différences concernant le chargement des
poumons, la position de la plaque de protection dépendant de l’anatomie du réacteur
biologique, elle est placée sur le côté du Sus Scrofa domesticus tandis qu’elle est à l’avant de
la cage thoracique chez l’homme [Boutillier et al., 2022]. En effet, du fait de la position des
pattes et de la forme de leur cage thoracique (Figure 2.4), les réacteurs biologiques sont de
plus positionnés de sorte que l’onde de surpression arrive latéralement sur leur cage thoracique,
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tandis que l’onde est considérée comme arrivant à l’avant dans le cas d’un personnel. Malgré
la similitude des réponses des poumons, la cage thoracique n’est donc pas sollicitée de la
même façon dans les deux cas. Cependant, la forme de la cage thoracique du Sus Scrofa
domesticus semble induire une plus faible raideur dans le cas d’une compression suivant l’axe
transversal que suivant l’axe dorso-ventral. En effet, en nous intéressant à la cinématique de
la cage thoracique humaine lors de la respiration, nous pouvons voir que lors de l’inspiration,
les muscles responsables de l’inspiration (Figure 2.3b) vont avoir tendance à remonter la cage
thoracique par un mouvement de pivot de la cage thoracique, possible en raison de l’inclinaison
importante des côtes par rapport à l’horizontale (Figure 2.3a). Lors de la phase d’expiration,
le mouvement inverse va avoir lieu grâce au relâchement des muscles inspiratoires et à la
contraction des muscles expiratoires (Figure 2.3c) [Marieb, 2007]. Nous pouvons en déduire
que dans le cas d’un impact frontal ou d’une exposition frontale au blast, il est probable que
la cage thoracique se mette en mouvement en suivant cette cinématique. Pour ce qui est du
Sus Scrofa domesticus, nous pouvons constater que les côtes se positionnent dans un plan
quasi vertical (Figure 2.4c). La force qu’il faudrait fournir pour reproduire un mouvement
d’abaissement et de remontée de la cage thoracique serait donc beaucoup plus importante que
chez l’homme. Il est plus probable que dans le cas d’un Sus Scrofa domesticus, la respiration
s’effectue suivant un mouvement d’ouverture latérale de la cage thoracique. Comparer un
chargement frontal dans le cas d’un humain avec un chargement latéral dans le cas d’un
réacteur biologique permet donc de solliciter la cage thoracique en compression en suivant le
mouvement naturel de cette dernière.

(a) Côtes humaines très incli-
nées par rapport à l’horizon-
tale (b) Muscles inspiratoires (c) Muscles expiratoires

FIGURE 2.3 – Système musculo-squelettique du thorax (images provenant de l’applica-
tion d’anatomie “Visible Body Skeleton Premium 2")

Du fait de la différence de disposition de leurs cages thoraciques (Figure 2.4), et comme
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nous le verrons dans le Chapitre 4, de leurs organes du thorax et de l’abdomen, la réponse
en compression de la cage thoracique du Sus Scrofa domesticus latéralement et de celle de
l’homme frontalement sont similaires [Prat et al., 2010, Boutillier et al., 2019]. Il y a de plus
des différences de conditions aux limites, la colonne vertébrale va se trouver sur le côté par rap-
port à la plaque dans le cas du Sus Scrofa domesticus mais les poumons seront écrasés contre
celle-ci chez l’homme. Nous reviendrons sur ce point dans le Chapitre 4 avec plus de com-
préhension sur les effets du blast sur les poumons et donc une idée des effets de cette différence.

(a) Topographie des poumons humains [Barone, 1997]
(b) Coupe transversale du thorax hu-
main [Ackerman, 1994]

(c) Topographie des poumons de Sus Scrofa domesticus
[Barone, 1997]

(d) Coupe transversale du tho-
rax du chien (similaire à ce-
lui du Sus Scrofa domesticus
[Degueurce and Ruel, 2016]

FIGURE 2.4 – Comparaison anatomique de l’humain et du Sus Scrofa domesticus

D’autres différences anatomiques sont à noter. Il y a quatre lobes dans le poumon droit du
Sus Scrofa domesticus, tandis que l’homme n’en possède que trois [Barone, 1997]. Ce lobe
supplémentaire s’appelle le lobe auxiliaire. Comme nous le verrons par la suite, il peut y avoir
des blessures aux limites du 4e lobe chez le Sus Scrofa domesticus. Ces blessures n’auront donc
pas lieu dans le cas de l’homme. De plus, les scissures entre les lobes des poumons sont moins
profondes dans le cas du Sus Scrofa domesticus que dans le cas de l’homme [Barone, 1997],
les déplacements relatifs des lobes seront donc facilités dans le cas de l’homme.
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2.2.3. Quantification des dégradations
Malgré ces différences, les dégradations étant similaires dans le cas d’un réacteur biologique
soumis à chargement latéral et dans le cas d’un personnel soumis à un chargement frontal, des
essais sur réacteurs biologiques permettent l’évaluation des blessures face à une explosion avec
ou sans protections.

Le poumon droit ayant un volume plus important que le poumon gauche, il est également plus
lourd que ce dernier. La masse du poumon droit d’un réacteur biologique sain est supérieure
à celle du poumon gauche d’environ 10%. De plus, la masse des poumons de Sus Scrofa
domesticus est de l’ordre de 1.15% de la masse totale de l’animal [Barone, 1997]. Lorsque le
poumon est endommagé, une hémorragie se produit, ce qui va par définition provoquer une
accumulation de sang dans le poumon. La masse du poumon va donc augmenter lorsque le
poumon est dégradé [Cooper et al., 1991]. Cependant, dans le cas d’une exposition latérale à
un blast, seul le poumon du côté exposé va être endommagé. Une étude du rapport de masse
entre le poumon droit et le poumon gauche d’un réacteur biologique, respectivement RL et
LL, permet donc d’avoir une estimation de la gravité des blessures [Boutillier et al., 2022]. On
notera cet indicateur Ii

Ii =
RL
LL

(2.1)

Une méthode similaire pour déterminer le niveau de blessures des poumons est d’utiliser le
quotient de blessure Qi. Pour cela, le ratio de masse des poumons LWR, c’est-à-dire la masse
des deux poumons divisée par la masse totale de l’animal, est calculé pour chaque animal
[Cooper et al., 1991]. Cela permet de définir :

Qi =
LWR animaux exposés au blast

LWR animaux témoins
(2.2)

Dans le cadre de la méthode uilisée par Cooper, la gravité des blessures est définie selon la
valeur de Qi [Cooper et al., 1991] :

— Si Qi ≤ 1.2, il n’y a pas ou très peu de blessures ;
— Si 1.2 < Qi ≤ 1.5, les blessures sont modérées ;
— Si 1.5 < Qi ≤ 1.9, les blessures sont importantes ;
— si 1.9 < Qi les blessures sont très importantes.

Cependant, une grande variabilité dans les volumes et masses des poumons des réac-
teurs biologiques peut entraîner des variations du rapport des masses des poumons ou
encore de celui des masses des poumons par rapport au reste du Sus Scrofa domesticus
[Boutillier et al., 2022, Barone, 1997]. Pour cela, bien que l’IRBA n’ait pas réalisé d’imagerie,
la gravité des blessures a aussi été évaluée en mesurant l’étendue des blessures visibles dans
les poumons, notamment grâce à des coupes, en faisant l’hypothèse que plus l’étendue du
saignement est importante, plus le poumon est dégradé. Des coupes des poumons endommagés
permettent d’avoir une estimation du volume de contusion dans ces derniers. En analysant et

50



triant les images d’autopsies réalisées lors d’une campagne d’essais de l’Institut de Recherche
Biomédicale des Armées [Boutillier et al., 2022] par importance des blessures, et en comparant
cet ordre avec le classement des poumons les plus dégradés suivant l’indicateur global qu’est le
rapport des masses des poumons (Équation 2.1), nous pouvons constater que globalement le
rapport des masses des poumons est un bon indicateur de l’importance des dégradations. Nous
détaillerons cette étude dans le Chapitre 3. Les deux classements étant relativement proches
mis à part quelques différences pour certains réacteurs biologiques dont la morphologie fausse
cette estimation. Nous reviendrons sur l’étude de ces essais et notamment de la localisation de
ces dégradations par la suite.

2.2.4. Influence de la protection

Les réacteurs biologiques sollicités latéralement permettant d’évaluer les blessures pulmonaires
d’un personnel soumis frontalement à un blast, ils sont utilisés dans l’évaluation des protections
et notamment des gilets pare-balles. Un gilet est composé de deux parties : du gilet en lui-même,
composé de kevlar tissé, et d’une plaque de protection pouvant être ajoutée dans une poche po-
sitionnée à l’avant du gilet. Cette plaque peut être en céramique pour les protections "lourdes".
Dans le cas où le gilet est placé seul, sans la plaque de protection, nous qualifierons cette
dernière de protection "souple". Afin de pouvoir comparer un chargement latéral du réacteur
biologique par rapport à un chargement frontal du personnel, il est important d’adapter le gilet
de sorte que la plaque se trouve sur le côté du réacteur biologique. Les résultats des campagnes
d’essais de l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées nous ont donc été communi-
quées afin de connaître les effets de ces protections sur les blessures pulmonaires face à un blast.

Dans le cas d’une surpression incidente de 400 kPa, la protection en céramique va atténuer les
blessures par rapport au cas sans protection. Cependant, la protection souple va amplifier les
dégradations des poumons (Figure 2.5) [Boutillier et al., 2022]. Ces résultats ont été retrouvés
dans les simulations de Thom [Thom, 2009]. Le cas d’une surpression incidente de 400 kPa
correspond au cas d’une explosion de 5 kgTNT à 3 m. Il est important de noter que cela
corresponde à une surpression transmise de 1700 kPa.

Afin de comprendre cette augmentation des dégradations pour des protections souples, il est
important de comprendre le chargement perçu par les poumons et ainsi déterminer si les dégra-
dations pulmonaires sont dues à une propagation de l’onde de surpression ou par écrasement
des poumons par l’avant de la cage thoracique.

2.3. Modèle à une dimension

Dans le but de comprendre les effets du blast sur le thorax, il est intéressant de regarder
des modèles simples. Pour cela, nous utiliserons les travaux de Bowen [Bowen et al., 1965]
permettant une première modélisation des effets du blast. Une adaptation de ce modèle sera
ensuite étudiée dans le but de comprendre les effets de la protection face au blast.
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FIGURE 2.5 – Niveaux de blessures pulmonaires, évalué par le rapport de masse des
poumons (Équation 2.1), en fonction des protections pour une surpression incidente
de 400 kPa. P0 : pas de protection thoracique ; P2 : gilet pare-balles seul ; P3 : gilet
pare-balles avec plaque en céramique ; Control : groupe contrôle non soumis au blast
[Boutillier et al., 2022]

2.3.1. Hypothèse de l’uniformité des contraintes

Dans un premier temps, afin de valider l’utilisation future du modèle de Bowen évaluant
la pression intra-pulmonaire face à un blast en considérant cette dernière comme uniforme
[Bowen et al., 1965], nous allons étudier les contraintes dans un gilet pare-balle représenté par
une poutre en mousse derrière une masse ponctuelle modélisant la plaque de protection (Figure
2.6). Cette situation est relativement proche du cas d’un poumon, en effet les poumons ont
un comportement proche de celui d’une mousse et sont positionnés derrière la cage thoracique
qui est beaucoup plus massique. Une étude plus poussée détaillée dans la suite de cette thèse
permettra de confirmer cette hypothèse, cependant nous pouvons l’utiliser en guise de première
approximation du problème. La mousse utilisée dans cette modélisation est la mousse définie
par Thom dans son étude [Thom, 2009]. Les paramètres utilisés dans cette modélisation sont
décrits dans le Tableau 2.1 et la loi de comportement de la mousse est décrite sur la Figure 2.7.

La loi de comportement de la mousse peut être décomposée en deux parties distinctes, la
contribution de la structure de la mousse pour de faibles niveaux de déformation et celle de
la pression (Équation (2.3)) [Nerenberg, 1998]. En effet, lorsque la mousse est dans sa partie
élastique, elle va se comporter comme un matériau élastique qui va s’écraser uniformément.
Ensuite, en arrivant dans la partie plateau, les alvéoles de la mousse vont pouvoir s’écraser
ou flamber peu à peu en n’augmentant que légèrement les contraintes dans la mousse. La
pression dans les alvéoles va commencer à jouer à ce moment-là. Enfin, si l’ensemble de la
mousse est suffisamment écrasée, elle va rentrer dans la partie densification, les contraintes
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FIGURE 2.6 – Schéma d’une poutre en mousse modélisant le gilet pare-balle derrière une
masse représentant la plaque de protection

FIGURE 2.7 – Loi de comportement de la mousse LDPE 45 (en bleu), somme de la
contribution de la structure (en rouge) et de la pression (en vert)

vont augmenter rapidement avec l’écrasement de la mousse [Nerenberg, 1998].

σ =

{
Esε si ε ≤ εs

Esεs +
P0ε

1−ε−ρ∗/ρs
sinon. (2.3)

Avec σ la contrainte dans la mousse, ε la déformation de la mousse, εs la limite de déformation
élastique de la mousse (Figure 2.7), Es le module de Young du solide soit 4000 kPa, P0 la
pression atmosphérique, ρ∗ la masse volumique de la mousse et ρs la masse volumique du
solide. Dans le cas de Thom, ρ∗/ρs = 0.045 [Thom, 2009].
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Masse volumique mousse 45 kg/m3

Coefficient de Poisson 0
Masse 0.3 kg
Section 0.07 m2

Longueur 12.7 mm
Force 176 kN

Durée créneau 0.1 ms

TABLE 2.1 – Paramètres utilisés dans la modélisation d’une poutre en compression der-
rière une masse ponctuelle

FIGURE 2.8 – Diagramme de Lagrange représentant la propagation d’une onde dans une
poutre élastique

La méthode du diagramme de Lagrange permet de déterminer la contrainte en tout point
de la poutre en tout instant. En effet, en représentant la position le long de la poutre sur
l’axe des abscisses et le temps suivant l’axe des ordonnées, nous pouvons obtenir une carte
des contraintes permettant de suivre l’évolution de la surpression dans la poutre. Dans un
premier temps, nous allons expliquer cette méthode dans le cas de la propagation d’une
onde dans une poutre élastique encastrée à son extrémité, cette dernière va se propager à
une célérité c dans la poutre jusqu’à arriver à son extrémité, il va donc y avoir une zone
que l’on note "zone 1" sur le diagramme où l’onde n’a pas encore eu le temps d’arriver, les
contraintes et la vitesse particulaire y sont donc nulles (Figure 2.8). Cette zone est séparée de
la zone 2 par une ligne appelée ligne caractéristique. Entre deux zones, les contraintes σ et
la vitesse particulaire v sont calculées via les formules suivantes ([Durand, 2020, Meyers, 1994]) :

— Si dt
dx =

√
ρ

E = 1
c alors σ −

√
Eρv est constant des deux côtés de la ligne caractéristique ;

— Si dt
dx = −

√
ρ

E = −1
c alors σ +

√
Eρv est constant des deux côtés de la ligne caracté-

ristique.
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La zone 2 correspond au passage de l’onde de surpression dans la poutre, les contraintes y sont
dont égales à −P et, comme les contraintes et la vitesse particulaire sont nulles dans la zone
1, on trouve la vitesse particulaire égale à P

Z . Les contraintes et vitesses particulaires des zones
suivantes sont déterminées de la même façon. Dans le cas de poumons soumis à un blast, la
célérité des ondes est de l’ordre de 40 m/s [Cronin, 2011] et l’épaisseur des poumons est de
l’ordre de 20 cm, l’onde parcourra le poumon en 5 ms. La durée de la surpression étant de
l’ordre de 1 ms, nous pouvons en déduire que dans le cas où l’effet prédominent sur les poumons
était la transmission de l’onde de surpression, la pression intra-pulmonaire ne serait pas uniforme.

Dans le cas d’une poutre encastrée dans un solide d’impédance infinie à une extrémité et
fixée à une masse à l’autre, nous pouvons écrire que la vitesse du bord fixe est nulle à
chaque instant, tandis que la vitesse de la 2e extrémité sera égale à la vitesse de la masse
(Figure 2.9a). Nous pouvons ainsi déterminer les contraintes et vitesses dans la poutre
en chaque point et à chaque instant, en fonction de la vitesse de la masse, grâce au
diagramme de Lagrange. Dans un premier temps, nous réalisons le calcul de l’évolution d’une
telle compression d’une poutre dans le cas d’une poutre élastique, nous pouvons voir que
l’évolution des contraintes dans la poutre est régies par la vitesse de la masse. Nous n’avons
donc plus une simple propagation d’une onde de surpression dans la mousse mais une sol-
licitation en vitesse de plus longue durée qui ne sera pas constante sur la durée de la sollicitation.

Les poumons étant positionnés derrière la cage thoracique tout en étant maintenus par la
colonne vertébrale, nous pouvons approximer leur écrasement par le cas d’une poutre encastrée
à une extrémité et fixée à une masse à l’autre tel que décrit dans le paragraphe précédent.
Le comportement des poumons étant non linéaire, nous avons choisi de les représenter ici
par une mousse utilisée dans la littérature pour la modélisation du comportement mécanique
des protections face à un blast. Cette simulation, dont les paramètres sont décrits dans
le Tableau 2.1 et dont le comportement des poumons est régi par l’Équation (2.3), a été
réalisée sous Abaqus. Nous pouvons voir que nous retrouvons des zones similaires à celles
présentes dans le cas élastique, où les contraintes sont proches (Figure 2.9b). Nous pouvons
également remarquer que plus les contraintes sont importantes, plus les zones sont fines
et allongées. Cela signifie qu’au cours de l’écrasement du poumon, la célérité des ondes
dans le poumon augmente avant de diminuer quand il sera relâchée. De plus, nous pouvons
remarquer qu’il est possible de supposer que les contraintes sont uniformes dans le poumon
à chaque instant. En effet, en chaque instant les contraintes sont relativement proches sur
toute la longueur du poumon. Cela confirme l’hypothèse faite par Bowen sur l’uniformité de
la pression intra-pulmonaire par rapport à un temps de référence de 0.1 ms [Bowen et al., 1965].

Nous pouvons déduire de cette simulation que ce problème est régi par un mode de déformation
de la poutre et surtout par la vitesse de la masse. Nous pouvons donc supposer que l’évolution
de la pression intra-pulmonaire va de même être régie par l’écrasement des poumons par
l’avant de la cage thoracique qui va être prédominante par rapport aux effets de la transmission
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(a) Diagramme de Lagrange pour
une poutre élastique en compression

(b) Évolution des contraintes déterminées par
Abaqus dans le poumon représenté par une
poutre en mousse en compression derrière une
masse

FIGURE 2.9 – Diagramme de Lagrange pour une poutre élastique en compression et dans
une poutre en mousse derrière une masse

de l’onde de surpression. De plus, comme nous l’avions expliqué dans le premier Chapitre,
environ 97% de la surpression va être réfléchie par la cage thoracique et ne sera pas transmise
aux poumons. Cela va donc dans le sens de notre hypothèse sur le rôle de l’écrasement des
poumons dans l’évolution de la pression.

2.3.2. Modèle rhéologique de Bowen
2.3.2.1. Présentation du modèle

Les effets de l’écrasement des poumons par l’avant de la cage thoracique étant principalement
responsables de l’évolution de la pression intra-pulmonaire face à un blast, il est intéressant
d’exploiter un modèle simple permettant une première compréhension de ces effets. Pour ce
faire, nous utilisons le modèle 1D de Bowen décrivant le poumon comme une chambre composée
de deux pistons et d’une sortie d’air représentant la trachée (Figure 2.10) [Bowen et al., 1965].
Le premier piston représente le mouvement de l’abdomen, tandis que le deuxième représente
le déplacement de l’avant de la cage thoracique. Dans son travail, Bowen a validé ce modèle
sur les poumons d’un lapin en comparant ses simulations à des données expérimentales. Nous
avons ensuite adapté ce modèle à l’homme.

La pression est considérée comme uniforme dans la chambre représentant les poumons. De plus,
cette dernière suit la loi de Laplace : PVV γ

lung = cte, ce qui implique :

ṖV =−γ
P

Vlung
˙Vlung (2.4)

avec :
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FIGURE 2.10 – Modélisation des poumons et du mouvement de l’avant de la cage thora-
cique [Bowen et al., 1965]

— ṖV la variation de pression due à la variation de volume ;
— P la pression intra-pulmonaire ;
— V0 le volume initial de la chambre ;
— Vlung =V0 − xabdoAabdo − xcageAcage le volume de la chambre ;
— xabdo (respectivement xcage) le déplacement de l’adbomen (des côtes) ;
— Aabdo (respectivement Acage) la surface de l’abdomen (des côtes) ;
— γ = 1,2 le coefficient de Laplace du problème. À cause du manque d’information,

Bowen l’a estimé en prenant la valeur de l’air.

De plus, la pression peut également évoluer en fonction du flux d’air passant par la trachée,
modélisée par un orifice d’aire Ah :

Ṗh =±Z
Ah

Vlung

√
|Pext −P| (2.5)

avec :
— Ṗh la variation de pression due à l’orifice ;
— Pext la pression extérieure ;
— Z = 1.334 ∗ 107

√
dynes s = 4.219 ∗ 104

√
N s une constante empirique

[Bowen et al., 1965] ;
— Ah = 1.4×10−6 m2 l’aire de l’orifice représentant la trachée.

La pression évoluant en fonction du changement de volume ainsi que du flux d’air, nous avons
donc Ṗ = ṖV + Ṗh et d’après les Équations (2.4) et (2.5) :

Ṗ =−γ
P

Vlung
˙Vlung ±Z

Ah

Vlung

√
|Pext −P| (2.6)

Le déplacement des pistons représentant la cage thoracique et l’abdomen sont décrits par
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l’Équation suivante :

Miẍi + Jiẋi +Kixi = Ai (Pext −P) i ∈ {abdo,cage} (2.7)

avec Mabdo,Jabdo,Kabdo (respectivement Mcage,Jcage,Kcage) les masses, amortissements et
raideurs associées à l’abdomen (respectivement à la cage thoracique).

(a) Pression dans le poumon déter-
minée par MATLAB

(b) Pression dans le poumon donnée par Bowen
[Bowen et al., 1965]

FIGURE 2.11 – Comparaison des réponses en pression déterminée par Bowen et nos
simulations (lapin)

Pour la résolution de ce problème à trois degrés de libertés, nous avons implémenté sur
MATLAB la méthode de Runge Kutta d’ordre 4. Les déplacements et vitesses des deux pistons
sont considérés initialement nuls, correspondant à un volume V0 composé du volume résiduel
et du volume de réserve expiratoire (Figure 1.12).

Dans un premier temps, la simulation de l’arrivée d’une onde de surpression sur la cage
thoracique du lapin a été réalisée dans le but de comparer nos résultats avec ceux de Bowen
et valider le modèle (Figure 2.11). Les données numériques utilisées sont détaillées dans le
Tableau 2.2. Nous pouvons voir que les réponses en pression déterminées par Bowen et par nos
simulations sont relativement proches. En effet, la surpression extérieure utilisée par Bowen
ayant été déterminée expérimentalement, il y a quelques légères différences avec la courbe
de surpression simplifiée que nous avons utilisée pour notre simulation (Figure 2.11), ce qui
explique une légère différence entre notre réponse en pression des poumons et celle déterminée
par Bowen.
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Dans le but d’étudier les effets du blast sur le thorax, nous adaptons le modèle de Bowen à
l’homme en remplaçant les valeurs numériques du lapin par celles de l’homme.

Variables Valeurs lapin [Bowen et al., 1965] Valeurs homme
Aabdo 8.78×10−4 m2 230×10−4 m2 [Bowen et al., 1965]
Acage 26.3×10−4 m2 704×10−4 m2 [Bowen et al., 1965]
Mabdo 7.04×10−3 kg 912×10−3 kg
Mcage 21.1×10−3 kg 2744×10−3 kg
Kabdo 39.9 N/m 369 N/m
Kcage 120 N/m 1.1×103 N/m
Jabdo 6.57 N.s/m 299 N.s/m
Jcage 19.7 N.s/m 902 N.s/m
Ah 1.4×10−6 m2 0.18×10−4 m2 [Bowen et al., 1965]
ρ 367 kg/m3 194 kg/m3 [Bowen et al., 1965]
V0 1.63×10−5 m3 2.4×10−3 m3 [Bowen et al., 1965]
m 1.8 kg 80 kg

TABLE 2.2 – Valeurs numériques pour le lapin et l’homme, avec ρ la masse volumique
des poumons et m la masse de l’animal

2.3.2.2. Adaptation du modèle rhéologique de Bowen à l’homme
Les aires équivalentes des pistons représentant la cage thoracique et l’abdomen, l’aire de l’orifice
représentant la trachée ainsi que le volume des poumons et leur masse volumique pour l’homme
sont explicités par Bowen [Bowen et al., 1965] et sont renseignés dans le Tableau 2.2. Les
masses équivalentes de la cage thoracique et de l’abdomen étant proportionnelles à la masse de
l’animal [Bowen et al., 1965], elles ont été calculées et renseignées dans le Tableau 2.2. Enfin,
pour le calcul des raideurs et facteurs d’amortissement, nous utilisons les formules suivantes
[Bowen et al., 1965] :

Ki =
QMi

m2/3 i ∈ {abdo,cage} Ji =
SMi

m1/3 i ∈ {abdo,cage}

Avec m la masse de l’humain, Mi les masses des pistons, ainsi que les constantes de calcul
Q = 751 kg s−2m−1/3 et S = 14.170 kg s−1m−2/3.

Nous avons effectué une recherche bibliographique afin de vérifier le choix de la raideur
équivalente de la cage thoracique. En effet, nous pouvons retrouver différents types d’essais,
en quasi-statique ou en dynamique et sur cage thoracique seule ou sur thorax entier, dans
les deux cas ces essais ont été réalisés post mortem, dans la littérature menant à des
valeurs de raideurs de la cage thoracique ayant jusqu’à deux ordres de grandeurs d’écart
[Eckert et al., 2000, Kimpara et al., 2003, Magnan et al., 2020]. Il est donc important de
comprendre les différences entre ces essais dans le but d’adapter le modèle de Bowen à l’homme.
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La raideur de la cage thoracique déterminée pour l’homme est de l’ordre de 1 kN/m (tableau
2.2), ce qui est de l’ordre de grandeur des raideurs déterminées par Eckert lors d’essais de
compression quasi-statique de cages thoraciques humaines vidées de leurs poumons et autres
organes internes [Eckert et al., 2000]. Lors de ces essais, la compression a été réalisée sur le
sternum d’un homme de 47 ans et d’un homme de 74 ans. Les raideurs déterminées sont
respectivement de 4 et 2.4 kN/m. Des essais dynamiques ont également étés réalisés par
Kimpara [Kimpara et al., 2003] dans le but de déterminer la raideur de la cage thoracique.
Pour ce faire, des cadavres humains ont été soumis à des impacts frontaux de pendules de
masse variant de 1.6 à 23 kg et ayant des vitesses à l’impact variant de 4.0 à 14 m/s. Lors
de ces essais, des raideurs de 476±324 kN/m ont été déterminées. Nous pouvons remarquer
la grande variation de ces raideurs et le fait qu’il y a deux ordres de grandeurs d’écart avec
les valeurs déterminées par Eckert ainsi que par nos calculs issus des formules de Bowen.
Cette différence peut être expliquée par le fait que les essais de Kimpara ont été réalisés
avec le thorax complet en dynamique [Kimpara et al., 2003]. La raideur mesurée est due aux
effets de la raideur de la cage thoracique mais également de la raideur équivalente des poumons.

Afin de justifier cette hypothèse, nous pouvons évaluer la raideur équivalente des poumons en
compression dynamique. Pour cela, nous modélisons la chambre du modèle de Bowen comme
étant un ressort de raideur Keq exerçant une force sur la cage thoracique mais également
l’abdomen. Nous notons ces forces Fi = AiP avec i ∈ {abdo,cage}. En utilisant l’Équation
(2.6), et en négligeant le passage d’air par la trachée (hypothèse que nous expliquerons par la
suite), nous obtenons :

Ḟi = γAi
P

V (P)
(Aabdoẋabdo +Acageẋcage) (2.8)

Les aires des pistons étant différentes et dans le but de conserver la variation de volume, nous
pouvons définir un déplacement équivalent de l’abdomen ramené au mouvement d’un piston
de même surface que celui représentant la cage thoracique :

xabdoeq =
Aabdo

Acage
xabdo

La force équivalente du ressort sur la cage thoracique sera donc Fcage = Keq
(
xcage + xabdoeq

)
, ce

que nous pouvons écrire :

Fcage =
Keq

Acage
(Acagexcage +Aabdoxabdo) (2.9)

D’où, en utilisant les Équations (2.8) et (2.9), nous trouvons le module de compressibilité de
la chambre :

Keq = γA2
cage

P
V (P)

(2.10)

Nous pouvons utiliser l’Équation (2.10) pour déterminer la raideur équivalente des poumons
au cours de la compression de ces derniers (Figure 2.12). Nous pouvons remarquer que leur
raideur équivalente à leur volume initial, 2.4×10−3 m3, est de l’ordre de 100 kN/m. Lors d’une
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compression dynamique des poumons et de la cage thoracique telle que réalisée dans les essais
de Kimpara [Kimpara et al., 2003], la raideur équivalente des poumons prédomine sur celle de
la cage thoracique telle que mesurée par Eckert, de l’ordre de 1 kN/m [Eckert et al., 2000].
De plus, nous pouvons voir qu’une faible diminution du volume des poumons va augmenter
fortement leur raideur équivalente. Une forte variation des conditions expérimentales, notam-
ment de la masse et de la vitesse de l’impacteur utilisé par Kimpara [Kimpara et al., 2003], va
donc modifier le volume des poumons et donc leurs raideurs équivalentes. Cela peut expliquer
la forte variation de la raideur déterminée lors de ces essais.

FIGURE 2.12 – Raideur équivalente des poumons en fonction de leur volume

Enfin, lors d’une étude portant sur la raideur de la cage thoracique réalisée par l’IRBA et l’Institut
franco-allemand de recherches de Saint-Louis (ISL), des essais de compression quasi statique
latérale sur carcasse de Sus Scrofa domesticus ont permis de trouver une raideur équivalente
allant de 4.1 à 20 kN/m en fonction de la zone sollicitée (Figure 2.13) [Magnan et al., 2020].
Il a été montré lors de ces essais que la raideur de la cage thoracique augmente lorsque l’on
se rapproche de la tête du réacteur biologique. Ces essais étant réalisés en quasi statique, l’air
peut librement passer par la trachée. Ainsi la raideur équivalente des poumons est plus faible
que dans le cas d’un poumon comprimé en dynamique. Nous pouvons remarquer qu’au niveau
du bas de la cage thoracique du Sus Scrofa domesticus, la raideur latérale de cette dernière est
de l’ordre de grandeur de la raideur de la cage thoracique d’un humain sollicitée frontalement
[Eckert et al., 2000, Magnan et al., 2020].
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FIGURE 2.13 – Différents points de mesure de la raideur de la cage thoracique du Sus
Scrofa domesticus, d’après [Magnan et al., 2020]. La ligne en pointillé rouge représente
la limite entre le thorax et l’abdomen.

2.3.2.3. Influence de la trachée

La modélisation simple de la réponse des poumons humains face à un blast proposée par Bowen
nous permet d’évaluer l’influence de la trachée ainsi que de la sortie d’air par cette dernière.
Une compression des poumons va entraîner un flux d’air sortant de la trachée mais les temps
caractéristiques de la réponse du thorax, de l’ordre de quelques millisecondes, et l’aire de l’orifice
étant faibles, la variation de pression due à ce flux d’air est négligeable. Cela peut être montré
par la comparaison de simulations avec et sans prise en compte de cet orifice (Figure 2.14).
Nous pouvons voir que face à un blast, l’air n’a pas le temps de s’échapper des poumons. Nous
pouvons donc considérer les poumons comme "fermés" lors de leur écrasement dynamique. Cela
explique l’importance de la compressibilité de l’air dans la raideur équivalente des poumons.

2.3.2.4. Influence de l’abdomen

Certaines modélisations des effets du blast sur les poumons ne prennent en compte
que le mouvement de l’avant de la cage thoracique et non celui de l’abdomen
[Axelsson and Yelverton, 1996, Thom, 2009]. Il est donc légitime de se poser la question des
effets du déplacement de l’abdomen sur les poumons. Nous avons donc réalisé deux simulations :

— la première avec le modèle de Bowen appliqué à l’homme, décrite en Section 2.3.2 ;
— la deuxième simulation où nous avons grandement augmenté la masse de l’abdomen

dans le but d’augmenter fortement son inertie et donc de négliger son mouvement
(Figure 2.15).

Sans le déplacement de l’abdomen, nous observons un léger déphasage de l’onde de surpression,
qui va être également atténuée d’environ 10%. Le déplacement de l’avant de la cage thoracique
va être augmenté d’environ 20%. En effet, la diminution de volume normalement assurée par le
déplacement de l’abdomen ne pouvant pas avoir lieu, la pression dans les poumons serait donc
diminuée sans compensation de la part du déplacement de la face avant de la cage thoracique.
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(a) Pression dans le poumon (b) Déplacement des côtes

FIGURE 2.14 – Comparaison de la pression intra-pulmonaire et du déplacement de l’avant
de la cage thoracique avec et en négligeant les effets de la trachée

Le déplacement de l’avant de la cage thoracique va augmenter afin de compenser ce blocage,
ce qui entraîne un léger déphasage et, au vu du profil de surpression incidente, une diminution
de la surpression intra-pulmonaire. Dans le but de garder une modélisation proche du problème
réel, il semble important de conserver les effets de l’abdomen dans la simulation.

(a) Pression dans le poumon (b) Déplacement des côtes

FIGURE 2.15 – Comparaison des résolutions avec et en négligeant le déplacement de
l’abdomen (humain)

2.3.2.5. Conclusion et limites de ce modèle
Le modèle de Bowen permet une première modélisation des effets du blast sur les poumons
et permet de montrer que lors d’une sollicitation dynamique, nous pouvons considérer les
poumons comme fermés, c’est-à-dire sans échange gazeux avec l’extérieur. De plus, il semble
important de conserver la modélisation du déplacement de l’abdomen dans les simulations afin
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d’avoir un mouvement de l’avant de la cage thoracique plus cohérent, ce que nous verrons plus
précisément dans le Chapitre 4.

Cependant, nous suspectons de l’hétérogénéité dans le comportement des poumons, nous re-
viendrons sur cela dans le Chapitre 4. Ce modèle homogène ne permet pas de représenter la
géométrie du thorax et ne permet pas de comprendre les mécanismes de dégradations face au
blast. En effet, la pression intra-pulmonaire n’est pas directement reliée à des mécanismes de
dégradations, ce modèle ne permet donc pas de déterminer et d’utiliser un indicateur de dégra-
dation plus proche des mécanismes de dégradations physiques des poumons. Ce modèle nous
permet donc de comprendre les chargements vus par la cage thoracique mais pas de comprendre
le comportement des poumons face au blast.

2.3.3. Modélisation rhéologique avec plaques de protection
2.3.3.1. Modélisation des effets de la protection
Dans le but de limiter les dégradations pulmonaires face à un blast, il est important d’évaluer les
effets des protections face à ce dernier. Cependant, nous avons vu que face à des surpressions
importantes, certaines protections vont avoir tendance à engendrer des dégradations plus
importantes que dans le cas d’un personnel non protégé (Figure 2.5) [Boutillier et al., 2022], il
est intéressant de modéliser les effets de la protection qui peuvent soit amplifier soit atténuer
les blessures en fonction de la surpression incidente [Thom, 2009, Boutillier et al., 2022].
L’approche à une dimension de Bowen [Bowen et al., 1965] fournit une bonne description du
chargement transmis à la cage thoracique. Une adaptation de ce modèle est proposée pour
étudier les effets de la protection sur la distribution du chargement sur la cage thoracique et
les poumons face au blast.

FIGURE 2.16 – Modèle de Bowen modifié

La protection est composée d’un gilet pare-balle, assimilé à une mousse, devant lequel on
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vient placer une plaque de protection rigide. La principale plaque de protection utilisée est
en céramique. Sa masse surfacique est de 25 kg/m2 [Boutillier et al., 2022]. Pour adapter le
modèle de Bowen [Bowen et al., 1965] à l’étude des effets de la protection, nous ajoutons une
mousse, représentant le gilet, encastrée entre une masse rigide Mplaque représentant la plaque
de protection et la cage thoracique (Figure 2.16). Thom a réalisé une étude similaire, mais il a
exclu l’influence possible de l’abdomen dans son modèle [Thom, 2009]. De plus les valeurs des
aires, masses, raideurs et facteurs d’amortissements sont légèrement différentes de celles de Bo-
wen bien que du même ordre de grandeur. En considérant que la surface de la plaque est égale
à la surface de la cage thoracique donnée par Bowen [Bowen et al., 1965], c’est-à-dire 0.07 m2,
la masse de la plaque est d’environ 1.7 kg. En pratique, les plaques utilisées lors des essais de
l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées sont légèrement plus larges et ont une surface
de 0.09 m2 et ont des masses de 2.77 kg [Prat et al., 2021]. De plus, la masse de la protection
souple est évaluée à environ 0.3 kg pour une masse volumique de 4.8 kg/m2 [Thom, 2009],
nous modéliserons donc les effets de la protection souple en considérant une "plaque" de 0.3 kg.

La mousse représentant le gilet est assimilée à une mousse fermée "Low Density Polyethylene
foam" de 45 kg/m3 (LDPE 45). Le comportement de cette mousse a été étudié par Nerenberg
et Thom [Nerenberg, 1998, Thom, 2009]. Il s’agit de la même mousse que celle que nous
avons étudiée dans la Section 2.3.1.

Dans la suite, nous prendrons en compte les paramètres utilisés dans le modèle de Bowen pour
l’homme auxquels nous rajoutons l’épaisseur de la mousse utilisée par Thom que l’on notera
l0 = 12.7 mm (Table 2.2).

2.3.3.2. Différents chargements vus par les poumons

Dans le cas où le personnel militaire n’est pas protégé, sa cage thoracique va être soumise
directement à la surpression transmise telle que nous l’avons décrite précédemment. Cependant,
si le personnel est protégé, la plaque de protection va être mise en mouvement et appliquera
des contraintes dans la mousse qui à son tour appuiera sur l’avant de la cage thoracique et la
mettra en mouvement [Thom, 2009]. Il est donc pertinent de comparer les contraintes dans
la mousse avec la pression extérieure dans le but de comprendre la différence de chargement
appliqué au thorax. Nous pouvons voir que dans le cas d’une plaque de 1.7 kg soumise à une
pression transmise de 2500 kPa, les contraintes dans la mousse, et donc la pression vue par
la cage thoracique, est plus faible que la surpression vue par les poumons dans le cas d’un
personnel non protégé. Dans le cas d’une plaque de 0.3 kg, la pression vue par les poumons
sera plus élevée (Figure 2.17).

En considérant que l’importance des dégradations est corrélée à une surpression perçue par
la cage thoracique plus importante, nous retrouvons les résultats de Thom ainsi que ceux
de l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées [Thom, 2009, Boutillier et al., 2022]. Nous
pouvons nous demander comment expliquer l’amplification ou l’atténuation de la surpression
vue par les poumons.
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FIGURE 2.17 – Réponse en contraintes de la mousse couverte par différentes plaques de
protections

2.3.3.3. Utilisation du Hamiltonien
Le Hamiltonien permet de représenter en un unique graphique à la fois l’énergie du système,
l’énergie qui lui a été fournie et l’impulsion associée. Ces différentes visions sont utilisées
séparément dans la littérature [Stuhmiller et al., 1996, Bowen et al., 1968], le Hamiltonien
permet donc d’en avoir une vision globale.

Afin de comprendre cette amplification, nous nous intéressons à l’énergie du système au cours de
la sollicitation. Pour ce faire, nous utilisons donc le Hamiltonien permettant de calculer l’énergie
du système à savoir la somme de l’énergie cinétique de la plaque et de son énergie élastique
associée à l’écrasement de la mousse. Pour ce faire, nous travaillerons avec une linéarisation
de la loi de comportement de la mousse (Figure 2.18). On note les modules tangents des trois
segments respectivement E1 = 4000 kPa, E2 = 250 kPa et E3 = 3400 kPa. Le passage de la
partie élastique au plateau se fait à ε = ε1 = 0.05 et le passage du plateau à la densification
se fait à ε = ε2 = 0.6. En considérant la mousse comme un ressort dont le comportement est
décrit par une courbe triaffine (Figure 2.18), on trouve l’Équation (2.11).

Ki =
EiAcage

l0
avec i ∈ {1,2,3} (2.11)

Nous obtenons donc les raideurs tangentielles suivantes : K1 = 2.2×107 N/m, K2 = 1.4×106

N/m et K3 = 1.8× 107 N/m. De plus, dans le but de pouvoir avoir une représentation claire
du Hamiltonien du système, nous ne considérons pas le déplacement de l’avant de la cage
thoracique dans cette partie. En effet, la masse de la cage thoracique, 2.7 kg, étant plus
grande que celle de la plaque, 0.3 à 1.7 kg, son inertie est plus importante et nous pouvons
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donc la considérer comme immobile au cours de cette approximation. Enfin, nous représentons
la surpression extérieure sous la forme d’un créneau dans un but de simplification.

FIGURE 2.18 – Loi de comportement de la mousse LDPE 45 linéarisée

Le Hamiltonien permet de calculer l’énergie du système pour tout couple (x, p), avec x = εl0 le
déplacement de la plaque et p sa quantité de mouvement. En effet,

H(x, p) = Ee(x)+Ec(p)

Où Ec est l’énergie cinétique de la plaque et Ee l’énergie élastique associée à l’écrasement de
la mousse. Nous avons donc :

H(x, p) =
p2

2Mplaque
+

∫ x

0
K(x′)x′ dx′ (2.12)

En utilisant la description tangente de la loi de comportement et en supposant un retour
élastique, l’Équation (2.12) peut s’écrire :

H(x, p) =
p2

2Mplaque

+


1
2 K1x2 si x ≤ x1
1
2

[
K1x1(2x− x1)+K2 (x− x1)

2
]

si x1 ≤ x ≤ x2

1
2

[
K1x1 (2x− x1)+K2 (x2 − x1)(2x− x1 − x2)+K3 (x− x2)

2
]

sinon.

(2.13)

L’Équation (2.13) permet donc de tracer la surface représentant l’énergie du système pour
tous les couples (x, p). La seule source d’énergie fournie au système est le travail de la force
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appliquée par l’onde de choc sur la plaque. Pendant la durée de l’application de la force,
nous pouvons retrouver l’état du système à l’intersection entre la surface du Hamiltonien et
le plan représentant le travail de la force (Figure 2.19). Quand la force appliquée au système
s’annule, comme la modélisation de la mousse par un ressort ne permet pas la dissipation
d’énergie, l’énergie du système est conservée et la plaque étant en mouvement, elle va suivre
une trajectoire à iso-énergie jusqu’à ce que sa vitesse s’annule, la trajectoire horizontale notée
"réponse libre" sur la Figure 2.19.

(a) Représentation de l’énergie du système pour une durée de phase positive de 0.1 ms

(b) Énergie du système en fonction de l’écrasement de la mousse pour différentes durées de phase
positive

FIGURE 2.19 – Hamiltonien du système pour Mplaque = 0.3 kg pour une surpression
transmise de 2500 kPa

2.3.3.4. Amplification vue avec le Hamiltonien
L’amplification de la surpression extérieure par la mousse va avoir lieu quand celle-ci va
atteindre sa partie "densification". Comme nous l’avons vu précédemment, nous retrouvons
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l’évolution de l’énergie du système à l’intersection entre le travail de la force et la surface
représentant le Hamiltonien au cours de la sollicitation, puis suivant une trajectoire à iso-énergie
lorsque la force qui lui est appliquée s’annule. Une étude de l’énergie du système nous permet
de déterminer le déplacement de la plaque et de déterminer si la mousse atteint la partie
"densification". Dans le cas d’une faible surpression extérieure, cette intersection reste dans la
partie "plateau" de la mousse pour toute durée de chargement (Figure 2.20a), il ne peut donc
pas y avoir d’amplification de la pression extérieure par la mousse. Dans le cas d’une forte
surpression extérieure, son travail peut fournir une énergie suffisante au système pour atteindre
la partie "densification" de la mousse (Figure 2.20b). Il y a donc un risque d’amplification si
la surpression extérieure dure suffisamment longtemps. En effet, cette amplification dépend de
l’écrasement de la mousse et plus la durée de la surpression est importante, plus la mousse
aura le temps de s’écraser. L’amplification ou non de la surpression dépend donc dans un
premier temps de l’intensité de la surpression extérieure et, dans le cas où la surpression est
importante, de la durée de la surpression. En effet, en utilisant la représentation graphique
du Hamiltonien en fonction du déplacement de la plaque et de sa quantité de mouvement,
l’intensité de la surpression extérieure va influencer la pente du plan représentant le travail de
la force et sa durée va jouer sur le moment où l’on quitte l’intersection entre le travail de la
force de surpression pour rester sur une réponse libre du système, à iso-énergie. Nous pouvons
donc retrouver l’importance de la durée du chargement dans le cas de surpressions importantes
susceptibles de faire rentrer la mousse dans la partie "densification". Cela souligne de nou-
veau l’importance de décrire la sollicitation par le maximum de surpression transmise et sa durée.

(a) Surpression extérieure de 300 kPa (b) Surpression extérieure de 2000 kPa

FIGURE 2.20 – Tracé du Hamiltonien du système et du travail de la force appliquée pour
différentes surpressions extérieures et Mplaque = 0.3 kg

En traçant les Hamiltoniens pour les différentes masses des plaques de protections, 0.3 et 1.7
kg, nous pouvons remarquer que la masse de la plaque va fortement impacter la forme du
Hamiltonien. En effet, les niveaux d’énergies sont bien plus faibles dans le cas de la plaque de
céramique pour les mêmes déplacements et quantités de mouvements (Figure 2.21). En raison
de la plus faible inertie de la plaque dans le cas de la protection souple, son déplacement sera
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plus important que dans le cas d’une protection lourde. Nous pouvons de plus constater que dans
le cas d’une surpression transmise de 2500 kPa pendant 0.1 ms, la protection aura accumulé
suffisamment d’énergie pour atteindre la partie "densification" de la mousse (Figure 2.21a), ce
qui provoquera une amplification du chargement perçu par la cage thoracique. Au contraire, dans
le cas d’une plaque plus lourde, l’importante inertie de la plaque induira des déplacements de la
plaque et énergies plus faibles (Figure 2.21b), la mousse restera donc dans sa partie "plateau"
et ne provoquera pas d’amplification de la surpression. Ces résultats sont en accord avec ceux
de Thom et de l’IRBA concernant l’atténuation ou augmentation des dégradations pulmonaires
en fonction de la protection (Figure 2.5) [Boutillier et al., 2022, Thom, 2009]. L’Hamiltonien
est donc un outil de lecture permettant de visualiser et de comprendre l’amplification de la
surpression extérieure par certaines protections, et donc l’augmentation des blessures dans le
cas de réacteurs biologiques protégés par ces dernières.

(a) Protection souple, Mplaque = 0.3 kg (b) Plaque de céramique, Mplaque = 1.7 kg

FIGURE 2.21 – Réponse du système pour différentes plaques de protection pour une
surpression transmise de 2500 kPa pendant 0.1 ms

2.4. Conclusion sur l’analyse dynamique

Ce Chapitre nous a permis de comprendre que l’écrasement des poumons par la face avant de
la cage thoracique semble prédominer par rapport à la transmission acoustique de pression dans
ces derniers, ce qui n’était pas clair dans la littérature [Grimal et al., 2002, Bowen et al., 1965].
De plus, nous avons montré, grâce à une modélisation simple de cet écrasement, qu’il n’y a
pas d’échange d’air entre l’extérieur et les poumons durant la sollicitation. Une adaptation de
ce modèle simple permet également de retrouver les résultats de l’IRBA concernant les effets
de la protection. Pour une surpression importante, les blessures pulmonaires seront augmentées
pour une protection souple, c’est-à-dire pour un gilet seul, et a contrario diminuées pour une
protection lourde, par rapport à un réacteur biologique non protégé. Ces effets de la protection
sont explicables grâce au Hamiltonien permettant de représenter l’évolution de l’énergie du
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système au cours de l’écrasement de la protection. Ces premiers résultats montrent que les
dégradations pulmonaires semblent bien être dues à l’écrasement des poumons par l’avant de
la cage thoracique et non à la transmission de pression.

Cependant, cela ne nous permet pas de déterminer un mécanisme physique de dégradation de
la microstructure. En effet, la surpression extérieure ou dans la protection ne nous renseignent
pas directement sur la pression intra-pulmonaire, et cette dernière ne donne pas d’information
sur le comportement de la microstructure des poumons face à un blast. Il en va de même pour
le mouvement de la face avant de la cage thoracique ou de l’abdomen. Le prochain Chapitre
sera donc basé sur l’étude des mécanismes de dégradations potentiels de la microstructure.
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Chapitre 3

Construction d’un critère de rup-
ture à l’échelle de la microstructure
3.1. Introduction

Ce Chapitre porte sur la compréhension des effets du blast sur la microstructure des poumons,
dans l’objectif de déterminer des mécanismes physiques de dégradation potentiels des poumons
face au blast. En effet, une telle compréhension permettrait notamment de déterminer un
critère de dégradation reposant sur ces mécanismes, qui pourrait être utilisé pour l’évaluation
des dégradations.

Dans le but de comprendre ces effets, nous explorerons rapidement la microstructure des pou-
mons, avant d’étudier des images d’autopsies de réacteurs biologiques soumis à des explosions
et impacts non pénétrant fournies par l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées. Ces ex-
périences ont été décrites dans le Chapitre 2. Cette étude nous permettra de mieux comprendre
les effets du blast sur les poumons et en particulier la localisation des dégradations. Dans un
second temps, nous étudierons les dégradations de la microstructure des poumons dans d’autres
types d’accidents mieux compris dans la littérature. Des mécanismes de dégradation possibles
face à un blast seront supposés grâce à un tri de ces dégradations, puis nous utiliserons des
informations sur les dégradations de la microstructure des poumons face au blast pour conclure
sur ces mécanismes.

3.2. Histologie des poumons

Dans le Chapitre 1, nous avons vu l’anatomie du thorax humain, ainsi que les différents
organes et os le composant. De plus, nous avons décrit l’organisation interne du poumon
jusqu’à l’échelle de l’arbre bronchique et des alvéoles. Cependant, dans le but de déterminer les
mécanismes de dégradation de la micro-structure des poumons, il est important de connaître
leur histologie, soit leur structure à l’échelle des tissus. Nous commencerons donc ce Chapitre
par une description de la micro-structure des poumons, de la plus grande échelle, celle des
alvéoles, vers la plus fine, celle de la membrane alvéolo-capillaire (Figure 3.1).

Entre deux alvéoles, la paroi alvéolaire est parcouru par un réseau fibreux. Elle est
composée de fibres de collagène et d’élastine donnant leurs propriétés mécaniques aux
poumons [Roan and Waters, 2011, Grippi et al., 2015, Wilson and Bachofen, 1982]. Les
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FIGURE 3.1 – Anatomie et histologie des poumons à différentes échelles [Marieb, 2007,
Standring et al., 2008, Grippi et al., 2015, Toshima et al., 2004]

fils de collagène reprennent la charge mécanique dans le poumon, ils sont ondulés lorsque
les poumons sont effondrés et se redressent lorsque le volume des poumons augmente
(Figure 3.2) [Toshima et al., 2004]. Ces fils sont extensibles de 2% après leur redressement
[Grippi et al., 2015]. Les fils d’élastine qui représentent entre 30% et 50% du total des fibres
du poumon [Pierce et al., 1959] ne présentant pas d’ondulations et assurent la rétraction
élastique du poumon lors de l’expiration [Toshima et al., 2004]. Ces fils sont extensibles de
130% [Grippi et al., 2015]. L’intérieur des alvéoles est recouvert par un liquide surfactant qui
va permettre le maintient d’une ouverture permanente des alvéoles [Knudsen and Ochs, 2018].
L’intérieur des parois est montré dans la Figure 3.3.

Dans la paroi entre deux alvéoles, il y a un enchevêtrement de capillaires et de fibres de collagène
(Figure 3.4). Les capillaires sont séparés des alvéoles par une paroi, appelée membrane alvéolo-
capillaire, d’une épaisseur de l’ordre de quelques dixièmes de micromètres. Cette paroi est
composée de trois différentes couches (Figure 3.5) [Grippi et al., 2015] :

— l’épithélium ;
— la membrane basale ;
— l’endothélium.

L’épithélium est la couche du côté de l’intérieur de l’alvéole. Elle est composée de plusieurs
types de cellules : les cellules de type I représentant 97% de la couche, le reste est composé
de cellules de type II (Figure 3.3). Il existe de plus un troisième type de cellule que l’on peut
trouver très rarement dans l’épithélium. Les cellules de type I sont des cellules fines avec une
surface de 4000 à 5000 µm2 et ont une épaisseur d’environ 0.1 µm. Ces cellules sont facilement
endommageables. Elles forment des sortes de plaques tapissant l’intérieur des alvéoles (Figure
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FIGURE 3.2 – Réseau de fils de collagène dans le poumon du rat vu au microscope élec-
tronique à balayage. (A) dans le poumon effondré, (B) dans le poumon gonflé. Échelle :
100 µm [Toshima et al., 2004]

FIGURE 3.3 – Intérieur des alvéoles du poumon humain au microscope électronique
à balayage montrant les cellules de type I et II formant l’épithélium. Échelle : 10 µm
[Grippi et al., 2015]

3.6). Les cellules de type II ont un volume inférieur de moitié à celles du type I. Ces cellules
sont localisées aux "coins" des alvéoles. Elles servent à produire le surfactant tapissant les
alvéoles [Grippi et al., 2015].

L’endothélium est la couche de la paroi du côté du capillaire. Elle est composée de cellules
ressemblant aux cellules de type I mais ont une surface d’environ 1000 µm2 [Grippi et al., 2015].
L’épaisseur de ces cellules est d’environ 0.1 µm (Figure 3.5).
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FIGURE 3.4 – Paroi entre alvéoles : (A) vue au microscope électronique à balayage,
(B) schéma. Sur (A), les capillaires sont notés "c", les globules rouges sont notés "ec"
et nous pouvons voir qu’une fine couche de tissus, notée "B", les sépare de l’air pré-
sent dans les alvéoles. Sur (B), les capillaires et globules rouges sont représentés en
rouge, nous pouvons également y voir le réseau de fibres de collagène. Échelle : 10 µm
[Grippi et al., 2015]

FIGURE 3.5 – Paroi entre les alvéoles "A" et les capillaires "C" composée de l’épithélium
"EP", la membrane basale "BM" et l’endothélium "EN". Une partie d’un globule rouge
est notée "EC". Échelle : 0.2 µm [Grippi et al., 2015]

FIGURE 3.6 – Schema de la paroi entre les alvéoles et les capillaires. Les cellules de type
I et II sont notées respectivement "EP1" et "EP2"[Grippi et al., 2015]

La membrane basale se trouve entre l’endothélium et l’épithélium. Son rôle est de protéger les
capillaires. Son épaisseur est d’environ 0.1 µm. Elle est composée de fibres de collagènes et
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assure la résistance mécanique des capillaires [Grippi et al., 2015].

Le septum pulmonaire (les fibres sur la Figure 3.4) est un renfort fibreux composé de fibres
élastiques et de collagène. Ces fibres serpentent entre les capillaires (Figure 3.7) et forment une
paroi entre les capillaires et les alvéoles plus épaisse sur la moitié de la surface des capillaires
(Figure 3.8). Les échanges gazeux se font au niveau de la paroi la plus fine des capillaires
[Grippi et al., 2015].

FIGURE 3.7 – Oscillation du septum alvéolaire avec "A" les alvéoles et "C" les capillaires.
Échelle : 5 µm [Grippi et al., 2015]

FIGURE 3.8 – Septum alvéolaire avec "A" une alvéole, "C" un capillaire, "EC" des glo-
bules rouges, "cf" les fils de collagène et d’élastine. Échelle : 2 µm [Grippi et al., 2015]

La connaissance de cette micro-structure nous permet de nous intéresser aux descriptions des
dégradations pulmonaires. En effet, comprendre les effets du blast sur la micro-structure des
poumons nous permettra d’amorcer une réflexion sur les mécanismes de dégradation de cette
dernière.
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3.3. Exploitation d’images d’autopsies

Lorsque le thorax est soumis à un blast, les poumons vont être écrasés par l’avant de la
cage thoracique. Cela peut provoquer des dégradations telles que des hémorragies, que nous
détaillerons dans cette partie. Nous retrouvons un tel enfoncement rapide de la face avant de la
cage thoracique dans le cas d’un impact localisé au niveau du thorax. Les causes d’un impact
pouvant provoquer des blessures pulmonaires sont nombreuses et vont des impacts balistiques
non pénétrants aux chutes de personnes en passant par l’effet des ceintures de sécurité dans
le cas d’un accident de voiture [Bracq, 2018, Robertson et al., 1978, Hill et al., 1994]. Cela
peut entraîner différentes blessures : des lacérations sur la surface des poumons peuvent être
présentes, il peut également y avoir des pneumothorax mais aussi des contusions pulmonaires
[Hill et al., 1994]. Ces différentes blessures peuvent être retrouvées face à une explosion.
Mais il peut également y avoir des fissures des côtes ainsi que du sternum dans le cas d’un
impact non pénétrant [Hill et al., 1994], ces dégradations n’arrivent pas, sauf dans le cas
de causes secondaires, dans le cas du blast [Robertson et al., 1978]. Le chargement et les
dégradations étant similaires dans le cas d’une explosion et d’un impact, il est intéressant
de comparer les dégradations dans les deux situations. Pour ce faire, nous analyserons des
observations réalisées a posteriori d’accidents et d’essais face à différents chargements, dans le
cas d’exposition à un blast et dans le cas d’impacts tels que des chutes ou des tirs de balistique
non pénétrants. La totalité des images présentes dans cette Section nous ont été fournies par
l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées et proviennent de campagnes d’essais réalisées
précédemment [Prat et al., 2018].

3.3.1. Face à une explosion

Afin de déterminer les zones de dégradation des poumons, et principalement les zones
d’amorçage des blessures, nous avons réalisé un tri des images d’une campagne d’essais de
l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées par niveau de saignement. La campagne
d’essais est similaire à celle décrite dans le Chapitre 2. Cela permet d’étudier les cas de faibles
dégradations afin d’étudier les zones d’amorçage des hémorragies. Les poumons présents dans
les images ci-dessous ont été gonflés pour mieux voir les dégradations. En effet, les poumons
seuls ont tendance à s’affaisser, ce qui rend l’observation difficile (Figure 3.9) [Barone, 1997].
Ces essais ont été référencés au format (An), n étant le numéro de l’essai, chaque référence
(An) correspond aux poumons d’un unique réacteur biologique.

Lors de cette exploitation des images fournies par l’Institut de Recherche Biomédicale des
Armées, nous avons utilisé les étendues de blessures visibles sur la surface des poumons, ainsi
que dans les coupes réalisées par l’IRBA, pour trier les images par niveau de dégradation. En
l’absence d’information sur le chargement et les protections des réacteurs biologiques pour
les différents essais, un tri par niveau de dégradation nous permet de retenir les poumons
présentant de faibles dégradations. En pratique, comme expliqué dans le Chapitre 2, l’IRBA
détermine le pourcentage de blessure en se basant sur le rapport des masses des poumons
[Boutillier et al., 2022]. Cette différence de détermination des niveaux de blessure peut
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(a) Vue ventrale des poumons
non gonflés (A17)

(b) Vue ventrale des pou-
mons gonflés (A17)

FIGURE 3.9 – Différence de visibilité des zones de blessures avant et après regonflement
des poumons

entraîner des différences dans l’analyse et le classement des blessures. En effet, les hémorragies
se produisent à l’intérieur du poumon et ne sont pas forcément visibles à sa surface (Figure
3.10). De plus, ces méthodes d’estimation des blessures reposent sur un rapport de masse
moyen chez le Sus Scrofa domesticus qui varie très fortement en fonction des individus
[Barone, 1997]. Cela entraîne donc une incertitude sur la détermination de la gravité des
blessures.

(a) Vue dorsale (b) Vue ventrale (c) Coupe, vue ventrale

FIGURE 3.10 – Différentes vues permettant de voir les dégradations des poumons (A23)

Maintenant que les méthodes de détermination de la gravité des blessures et leurs limites ont
été expliquées, nous pouvons nous intéresser aux dégradations en elles-mêmes.

Les dégradations semblent apparaître uniquement sur le poumon droit, c’est-à-dire du côté
de l’explosion (Figure 3.10b). Nous pouvons de plus remarquer que les blessures se trouvent
du côté ventral des poumons, avec la présence d’une zone de bord qui n’est pas forcément
endommagée (Figure 3.11a). Suivant l’axe transversal du poumon, les blessures se trouvent au
centre droit (Figure 3.11b). Enfin, en suivant l’axe longitudinal, nous pouvons remarquer que
les dégradations sont présentes au milieu/bas du lobe caudal (Figure 3.11c). Pour rappel, les
axes et vues anatomiques sont définis dans la Section 2.2.2 ainsi que dans la Figure 2.2.

De plus, d’autres observations sont possibles :
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(a) Coupe vue dorsale (A12) (b) Coupe vue ventrale (A23) (c) Vue ventrale (A22)

FIGURE 3.11 – Dégradations de différents poumons de Sus scrofa domesticus face à au
blast

— Présence de "taches" rouges claires sur la surface dorsale des poumons (Figure 3.12a).
Il s’agit de légères dégradations sous pleurales d’origine non forcément traumatique.

— Présence de bulles sur certains poumons (Figure 3.12b). Nous pouvons nous demander
s’il s’agit de pneumothorax.

— Présence de dégradations entre les lobes caudal, moyen et auxiliaire (Figure 3.12c).
— Les zones d’hémorragies semblent être limitées par les segments (Figure 3.12d).

(a) Présence de lé-
gère dégradation sous
cutanées. Vue dorsale
(A22)

(b) Présence de bulles
sur la surface des
poumons. Vue dorsale
(A20)

(c) Dégradations
entre les lobes caudal,
moyen et auxiliaire.
Vue ventrale (A31)

(d) Zones d’hémorra-
gies semblent être limi-
tées par les segments.
Vue dorsale (A7)

FIGURE 3.12 – Autres observations sur les dégradations

Grâce au classement des images par niveau de dégradation, nous pouvons imaginer une
chronologie pouvant donner des informations sur la propagation des blessures (Figure 3.13).
Un tel classement est nécessaire dans le but de comprendre la localisation de la formation
et de la propagation des blessures. En effet, il n’est pas possible d’instrumenter le réacteur
biologique de sorte à voir l’évolution des blessures en temps réel dans les poumons, nous
ne pouvons obtenir qu’une vision des blessures pulmonaires une fois l’autopsie réalisée, donc
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a posteriori des dégradations. En faisant l’hypothèse qu’un classement des blessures par
niveau de dégradation est représentatif de la chronologie de l’évolution des blessures, nous
pouvons déterminer la zone d’amorce de ces blessures, mais également leur évolution. Nous
pouvons remarquer que les blessures semblent se propager de la face ventrale vers le centre
des poumons. Les dégradations finissent par se propager à la zone de bord. Suivant l’axe
longitudinal, les dégradations progressent principalement vers le crâne mais également plus
légèrement dans l’autre sens. Les blessures progressent également vers la gauche du poumon.
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3.3.2. Face à un impact

3.3.2.1. Généralités sur les impacts

Robertson observe que la première cause de mortalité suite à des chutes de 50m de haut
dans de l’eau est liée à des importantes hémorragies provenant de lacérations viscérales
[Robertson et al., 1978]. Il suppose que les pneumothorax sont provoqués par la respiration
après l’impact. En effet, les patients décédés au moment de l’impact ne présentent pas de
pneumothorax [Robertson et al., 1978]. Nous pouvons donc en déduire que les pneumo-
thorax peuvent se former et évoluer a posteriori de l’impact. De plus, il observe que les
contusions pulmonaires provoquent des micro-hémorragies sans ruptures macroscopiques
visibles dans les poumons. Elles sont localisées sous la surface de l’impact mais ne sont
pas limitées à cet endroit. Ces hémorragies progressent dans les jours suivant l’impact.
Des blessures similaires ont été retrouvées notamment dans le cas d’accident de voiture.
[Miller and Mansour, 2007, Hill et al., 1994].

3.3.2.2. Analyse des images de l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées

Comme dans le cas du blast, afin de déterminer les zones de dégradation ainsi que les
zones d’amorçage des blessures face à un impact, nous avons réalisé un tri des images
d’une campagne d’essais de l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées par niveau de
dégradation [Prat et al., 2018]. Lors de ces essais dont les résultats n’ont pas été publiés,
les réacteurs biologiques ont été soumis à un impact balistique non pénétrant sur leur côté
droit. Nous avons beaucoup moins d’informations sur ces essais que pour ceux du blast. Cette
démarche a pour but de comparer les dégradations dues au blast avec celles dues à des impacts
non pénétrants. Comme dans le cas d’une explosion, les poumons ont également été gonflés
lors de l’autopsie pour des raisons de visibilité. Cependant, nous avons de plus des images de
différentes coupes des poumons après fixation par du Formol. Cela permet de voir précisément
l’étendue des blessures intra-pulmonaires. Ces essais ont été également référencés au format
(Bn), n étant le numéro de l’essai, chaque référence (Bn) correspond donc aux poumons d’un
unique réacteur biologique.

Dans cette exploitation, nous avons trié les poumons en utilisant le pourcentage de contusion
pulmonaire qui nous a été communiqué par l’Institut de Recherche Biomédicale des Armées.
Ce volume a été déterminé en utilisant le rapport des volumes sains par rapport au volume
atteint des poumons tel qu’expliqué dans le Chapitre 2.

Les blessures semblent apparaître sous les côtes ainsi qu’aux alentours de l’impact (Figure
3.14a). Il ne semble pas y avoir de zone non dégradée entre la surface externe et la blessure,
contrairement au cas du blast. Dans les différents essais, nous pouvons voir des dégradations
plus importantes sur la face ventrale des poumons dans certains cas (Figure 3.14c), dans
d’autres les blessures sont plus importantes sur la face dorsale (Figure 3.14d). De plus, nous
pouvons constater la présence de blessures en face arrière (Figure 3.14b). Nous pouvons nous
demander si les différences de positions des dégradations sont dues à la position de l’impact
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ou si ce sont des blessures en face arrière.

(a) Blessures sous les côtes du poumon droit
(B9)

(b) Dégradations du côté de l’impact ainsi qu’en face
arrière (B7)

(c) Dégradations (en bleu) sur la face ventrale
(B16)

(d) Dégradations (en bleu) sur la face dorsale
(B15)

FIGURE 3.14 – Dégradations de différents poumons de Sus Scrofa domesticus face à un
impact

D’autres observations sont possibles grâce à ces images. Nous constatons la présence de taches
rouges claires sur la surface dorsale des poumons (Figure 3.15a). Il s’agit de petites atteintes
sous pleurales dont l’origine n’est pas forcément traumatique. Nous pouvons également consta-
ter des bulles à la surface des poumons qui semblent être des pneumothorax (Figure 3.15b).
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Des ruptures de côtes peuvent également apparaître lors des essais (Figure 3.15d). Enfin, nous
remarquons que les zones d’hémorragie semblent être limitées par les sous segments. De plus,
nous pouvons voir que les blessures sont plus évidentes sur les poumons fixés au Formol (Figure
3.15c). Nous pouvons nous demander si cette différence de marquage est due à un change-
ment de couleur des petites atteintes sous cutanées. Cela peut également être dû à une petite
progression de l’hémorragie, la lente fixation au Formol pouvant durer plusieurs jours. En effet,
pour fixer un organe, du Formol est injecté dans les vaisseaux sanguins, ce qui pourrait conduire
à une progression du saignement avant coagulation.

(a) Petites atteintes
sous pleurales (B12)

(b) Bulles sur la surface
des poumons (B13)

(c) Poumon avant (à
droite) et après fixation
(à gauche) (B7)

(d) Rupture de côtes
au niveau de l’impact
(B12)

FIGURE 3.15 – Autres remarques sur les dégradations dues à un impact

3.3.3. Comparaison des dégradations face au blast ou à un impact
Dans un but de comparaison des dégradations pulmonaires dans le cas d’un blast avec celles
dues à un impact non pénétrant, il est important de comprendre les différences de chargement
entre ces deux catégories. Dans le cas d’un blast, l’intégralité du côté droit de la cage
thoracique du réacteur biologique sera mise en mouvement, tandis que dans le cas d’un impact
non pénétrant, le choc ne sera repris que par quelques côtes. De plus, la durée du chargement
diffère dans ces deux cas. En effet, la durée de la phase positive dans le cas d’un blast va être
de l’ordre d’une milliseconde, un impact balistique aura des effets plus longs sur le thorax, de
l’ordre de 5 ms [Awoukeng-Goumtcha, 2015]. Néanmoins, malgré ces différences, dans les deux
cas, nous assistons à un écrasement rapide des poumons par l’avant de la cage thoracique, les
mécanismes de dégradations face à ces chargements peuvent donc êtres similaires.

Dans le cas d’un blast ou d’un impact non pénétrant, nous retrouvons des zones d’hémorragie
qui semblent être limitées par les segments des poumons. Nous pouvons retrouver dans les
deux cas des petites atteintes sous pleurales ainsi que des bulles pouvant faire penser à des
pneumothorax.

Il y a cependant quelques différences entre les blessures dues au blast et celles liées à un
impact non pénétrant. Nous avons vu que dans le cas d’un impact, il est possible de constater
une rupture des côtes. Cela n’arrive jamais dans le cas d’une onde de choc. Concernant la
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localisation des blessures pulmonaires, il y a également quelques différences. En effet, dans le
cas d’un impact, nous pouvons retrouver des blessures en face arrière des poumons. Celles-ci
n’ont pas été observées dans le cas du blast. Une autre différence importante est la présence
potentielle de blessures entre les lobes des poumons. Aucune trace de ces blessures n’a été
retrouvée dans les images (Bn), correspondant aux essais d’impact non pénétrant, fournies par
l’IRBA tandis que nous retrouvons de telles blessures sur les images (An), c’est-à-dire face à un
blast [Prat et al., 2018]. Nous pouvons également constater une zone de bord non dégradée
dans le cas du blast. De plus, dans le cas d’un impact, les dégradations sont localisées au
niveau de l’impact, tandis que dans le cas du blast, les dégradations sont toujours localisées
dans le bas du lobe caudal, au niveau de la partie souple de la cage thoracique. Il est de plus
important de noter que les blessures sont plus importantes dans le cas d’un impact réalisé
légèrement au-dessus du diaphragme.

Malgré les différences entre les blessures liées à ces deux cas de figures, nous pouvons
nous demander si les mécanismes de dégradations à l’échelle microscopique sont similaires.
Cependant, ces essais ne permettent pas de déterminer ces mécanismes, qui sont actuellement
mal compris. Afin de déterminer ceux-ci à l’échelle microscopique, nous allons considérer dans
la suite les blessures que nous pouvons retrouver dans différentes situations, telles que les
accidents de plongée ou encore de ventilation assistée. En effet, les causes des dégradations et
les chargements microscopiques étant mieux connus dans ces situations, leur étude permettrait
une comparaison avec le cas du blast et donc d’imager des mécanismes de dégradations
pulmonaires possibles dans cette situation.

3.4. Blessures pulmonaires dans d’autres types d’accidents

3.4.1. Définitions des pressions

Dans un premier temps, définissons les différentes pressions que nous utiliserons dans la suite :
— Pression de surface : pression exercée sur la paroi entre les alvéoles et les capillaires.

Elle est composée de la pression intra-alvéolaire ainsi que de la tension de surface des
alvéoles ;

— Pression intra-capillaire : Pression dans les capillaires ;
— Pression transmurale : Différence de pression entre les alvéoles et les capillaires ;
— Pression transpulmonaire : Différence de pression entre les alvéoles et la plèvre ;

3.4.2. Accidents de plongée
3.4.2.1. Descente en apnée profonde

Lors de la plongée en apnée profonde, le volume des poumons diminue à cause de l’augmenta-
tion de la pression extérieure. De plus, les voies aériennes du plongeur sont fermées. Cela peut
provoquer différentes blessures [Lindholm and Lundgren, 2009].

La diminution du volume des poumons peut conduire à une atélectasie, c’est-à-dire un
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affaissement des alvéoles, dont les parois vont se coller malgré le surfactant recouvrant ces
dernières.

Une autre blessure possible est liée à la limite en compression de la cage thoracique.
En effet, lorsque la cage thoracique s’abaisse jusqu’à atteindre cette limite, si le volume des
poumons continue à diminuer, le bord des poumons sera maintenu par la cage thoracique alors
que les alvéoles au centre des poumons continueront à se contracter. Cela peut provoquer
un allongement au bord des poumons et une déchirure des parois alvéolaires à cet endroit
[Lindholm and Lundgren, 2009].

De plus, lors de la plongée en apnée profonde, les plongeurs expérimentés augmentent leur afflux
sanguin dans les poumons [Schaefer et al., 1968]. Cela va augmenter la pression transmurale,
et peut entraîner une rupture des capillaires. Une dégradation de la paroi des capillaires peut
avoir lieu pour une pression transmurale de l’ordre de 3.2 kPa [Lindholm and Lundgren, 2009].

3.4.2.2. Remontée en bouteille avec voies aériennes fermées

Lors de la remontée en bouteille, la pression extérieure diminue. Si le plongeur bloque sa res-
piration pendant la remontée, la pression extérieure diminuant et l’amplitude d’ouverture de la
cage thoracique n’étant pas limitée, cela aura tendance à augmenter le volume des poumons,
en suivant la loi de Boyle-Mariotte ce qui peut finir par produire un déchirement des parois
alvéolaires [Raymond, 1995, Reuter et al., 1997]. Différentes conséquences peuvent se produire
[Tetzlaff and Thorsen, 2005] :

— le gaz initialement présent dans les alvéoles peut se déplacer jusqu’au médiastin et ainsi,
causer un pneumomédiastin ;

— le gaz peut également se diriger vers la périphérie des poumons et ainsi causer un
pneumothorax en passant dans la cavité pleurale.

Dans les cas où du gaz a été retrouvé dans le médiastin, un pneumothorax était présent
[Tetzlaff and Thorsen, 2005]. Nous pouvons en déduire que les pneumothorax se produisent
avant les pneumomédiastins. Une rupture de la plèvre viscérale est également possible. De tels
barotraumatismes pulmonaires peuvent également se produire dans des vols commerciaux lors
d’une diminution de la pression de cabine. [Tetzlaff and Thorsen, 2005].

3.4.3. Effort intense

Un important afflux sanguin va arriver dans les poumons lors d’un effort intense. Cela va
augmenter la pression transmurale, ce qui peut mener à la rupture de la paroi des ca-
pillaires. Lors des ruptures de l’épithélium, dans la majorité des cas la membrane basale
est intacte, dans certains cas une rupture totale de la paroi alvéolo-capillaire peut avoir
lieu. Des ruptures de l’endothélium avec ou sans dégradation de la membrane basale ont
étés également retrouvées [West et al., 1991, West et al., 1993, Tsukimoto et al., 1991]. En
imposant la pression intra-pulmonaire et en faisant varier la pression intra-capillaire dans
des poumons de lapin, différentes ruptures ont été obtenues, invariablement du chargement
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FIGURE 3.16 – Surpression pulmonaire en plongée [ULB Section Plongée, 2004]

[Costello et al., 1992, Fu et al., 1992] :
— la grande majorité de ces fissures sont allongées, que ce soit circonférentiellement, pour

68% d’entre elles (Figure 3.17a), ou dans l’axe du capillaire, pour 26% de ces ruptures.
Des fissures peuvent aussi apparaître obliquement par rapport à l’axe du capillaire. De
plus, dans une minorité des cas, la détermination de l’axe de ces dernières n’est pas
identifiable en raison de leur localisation.

— une minorité de ces ruptures sont des fissures circulaires (Figure 3.17b).

La majorité des ruptures ne concernent que l’épithélium dans le cas d’une fissure circulaire,
dans le cas d’une rupture allongée la majorité de ces dernières concernent l’intégralité de
l’épaisseur de la membrane alvéolo-capillaire. Cependant, dans ces deux cas, la rupture peut
concerner l’épithélium seul ou la totalité de la paroi du capillaire.

Les capillaires pouvant être considérés comme des cylindres, une augmentation de la pression
intra-capillaire entraîne des contraintes circonférentielles σcap importantes (Équation (3.1),
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en présence d’effets de fond). Nous pouvons donc nous attendre à la présence de fissures
dans l’axe des capillaires. Cependant, la majorité des fissures retrouvées sont circonféren-
tielles. Costello imagine trois causes pouvant expliquer cette orientation, une anisotropie
des propriétés mécaniques des cellules de type I de l’épithélium, une anisotropie des forces
exercées sur l’épithélium pour des pressions intra-capillaires importantes, ou encore un effet de
la tension de surface des alvéoles en raison de la courbure de ces dernières [Costello et al., 1992].

(a) Fissures de l’intégralité de la membrane
alvéolo-capillaire perpendiculaires aux ca-
pillaires (flèches noires) et lambeau d’épi-
thélium recouvrant une fissure (flèche grise)

(b) Fissure circulaire de l’épithélium uni-
quement (flèche grise), rupture de la tota-
lité de la membrane alvéolo-capillaire lais-
sant apercevoir des globules rouges (flèche
noire)

FIGURE 3.17 – Différentes ruptures des parois des capillaires dans le cas d’une surpres-
sion intra-capillaire importante, échelle : 2 µm [Costello et al., 1992]

Birks [Birks et al., 1994] a étudié la pression transmurale de rupture de la paroi entre les alvéoles
et les capillaires chez le chien, le lapin et le cheval. Il considère les capillaires comme étant des
cylindres ayant pour contraintes : {

σcap =
PtmR
ecap

σl =
PtmR
2ecap

(3.1)

avec :
— σcap, les contraintes circonférentielles ;
— σl , les contraintes longitudinales ;
— Ptm, la pression transmurale ;
— R, le rayon du capillaire ;
— ecap, l’épaisseur de la paroi du capillaire.

Dans le cas d’un chien, l’épaisseur de la paroi est de ecap = 0.8 µm, le rayon des capillaires est
de R = 3.4 µm et la pression de rupture est Ptm = 90 cmH2O = 8.8 kPa [Birks et al., 1994]. La
contrainte circonférentielle au moment de la rupture est donc de σcap = 37 kPa. De la même
façon, les contraintes circonférentielles à rupture sont de 36.7 kPa chez le lapin et 45.2 kPa
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dans le cas du cheval.

Nous pouvons remarquer que les contraintes de rupture des parois entre les capillaires et les
alvéoles sont de l’ordre de 37 kPa dans le cas du chien et du lapin. Pour le cas du cheval,
la contrainte de rupture de la paroi est légèrement plus élevée mais reste du même ordre de
grandeur. On peut imaginer une contrainte de rupture similaire dans le cas du Sus Scrofa
domesticus et de l’humain.

Dans le cas de l’humain, l’épaisseur de la paroi des capillaires est de l’ordre de 0.2 µm, le
rayon des capillaires est de 3 µm [Grippi et al., 2015] une pression de 3.2 kPa est suffisante
pour obtenir une dégradation de la paroi alvéolo-capillaire [Lindholm and Lundgren, 2009]. La
contrainte circonférentielle à rupture chez l’homme est donc de 48 kPa, ce qui est de l’ordre de
grandeur des contraintes à rupture déterminées d’après l’étude de Birks [Birks et al., 1994].

3.4.4. Ventilation assistée
La ventilation assistée est une technique d’aide à la respiration lors de laquelle le volume
des poumons va osciller autour d’un volume courant estimé à l’aide de la taille de l’individu.
Le volume des poumons oscille grâce à un contrôle en pression [Hamlington et al., 2018].
Plusieurs types d’accidents peuvent subvenir, les accidents liés à un gonflement trop
important des poumons, ou ceux liés aux ouvertures et fermetures répétées des voies
respiratoires [Hamlington et al., 2018, Acute Respiratory Distress Syndrome Network, 2000,
Tonetti et al., 2017].

Dans le cas d’un gonflement excessif des poumons, les parois alvéolaires seront mises
en tension et il peut y avoir des ruptures de l’endothélium et/ou de l’épithélium
[Hamlington et al., 2018, Dreyfuss et al., 1985, Dreyfuss et al., 1988]. De plus, il a été
prouvé que l’utilisation d’un volume courant plus faible permet de réduire les accidents liés à
la ventilation assistée [Acute Respiratory Distress Syndrome Network, 2000]. Ces dégradations
sont dues à un sur-allongement des parois alvéolaires et sont similaires à celles que l’on peut
trouver en accident de plongée lors d’une remontée avec bouteille et voies aériennes fermées.

Dans le cas d’ouvertures et fermetures répétées des voies aériennes, l’expansion
des poumons lors de leur gonflement n’est pas uniforme, certaines régions du pou-
mon resteront totalement effondrées tandis que d’autres seront totalement étendues
[Tonetti et al., 2017, Cressoni et al., 2014]. Cela peut entraîner un allongement trop important
dans certaines parties du poumon et donc provoquer des dégradations [Tonetti et al., 2017].

3.5. Mécanismes locaux de dégradations possibles face au blast

En conclusion, les mécanismes de rupture sont relativement bien connus dans les différents
scénarios de blessures analysés, à l’exception du cas de l’impact ainsi que face à un blast. Les
chargements macroscopiques liés à ces scénarios sont reliés à des mécanismes de dégradation à
l’échelle de l’alvéole ou du capillaire. Nous pouvons distinguer trois grands types de mécanismes
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de dégradation :

1. Les atélectasies sont liées à un écrasement des alvéoles. Ce mécanisme peut être
retrouvé dans le cas de la plongée en apnée profonde [Lindholm and Lundgren, 2009].

2. Les ruptures des parois alvéolaires sont liées à un allongement excessif des alvéoles.
Dans ce cas, la charge est reprise par les fils de collagène, qui sont mis en tension, ainsi
que par le réseau capillaire. Ce mécanisme peut être retrouvé dans le cas de la ventila-
tion assistée, en remontée en plongée en bouteille et dans le cas d’une plongée en apnée
profonde [Raymond, 1995, Hamlington et al., 2018, Lindholm and Lundgren, 2009].

3. Les ruptures locales des capillaires sont liées à un afflux sanguin important dans les
capillaires. La charge est reprise par la paroi des capillaires. Ce mécanisme peut être
retrouvé dans le cas de la plongée en apnée profonde ainsi que dans le cas d’un effort
intense [Lindholm and Lundgren, 2009, West et al., 1991].

Dans le cas du blast et de l’impact, les mécanismes de dégradation sont mal connus.
Cependant, ces blessures mènent à des saignements [Prat et al., 2018], nous pouvons donc
réaliser, à l’échelle microscopique, un tri des mécanismes de blessures pulmonaires pouvant
subvenir face à un blast. L’atélectasie ne menant pas à un saignement, seulement les deux
derniers scénarios de blessures peuvent mener à de telles dégradations, une élongation de la
paroi alvéolaire pouvant mener à rupture de cette dernière, ou une importante augmentation
de la pression transmurale pouvant conduire à une rupture des capillaires. Nous pouvons
imaginer que, dans le cas d’une explosion, les dégradations pulmonaires soient induites par un
ou plusieurs de ces scénarios.

Le cas d’une augmentation importante de la pression transmurale a été envisagée par Wang
(王正国) en 1983. Lors de ses essais, Wang a mesuré une augmentation de la pression
sanguine dans les artères pulmonaires de chiens soumis à un blast. En effet, cette dernière est
passée de 0.4 - 0.6 kPa à 26 - 58 kPa lors du passage de l’onde de surpression. Ces valeurs
sont supérieures aux valeurs de pressions transmurales à rupture des capillaires du chien
[Birks et al., 1994], cependant ces valeurs sont obtenues pour des capillaires et non pour des
artères. Le rayon et l’épaisseur de paroi des artères étant différents de ceux d’un capillaire, les
pressions à rupture de ces dernières seront également différentes. De plus, la pression interne
des artères ne nous renseigne pas sur la valeur de la pression intra-capillaire. Enfin, Wang
ne renseigne pas la pression intra-alvéolaire lors de ces essais [ 王正国 (Wang) et al., 1983].
La pression sanguine augmente, au moins au niveau des artères, lors du passage du blast,
mais cela ne nous permet pas de déterminer si les dégradations sont dues à ce mécanisme.
Cependant, nous avons vu que les blessures pulmonaires ne sont localisées que dans le bas du
lobe caudal, en correspondance avec la partie souple de la cage thoracique. Si l’augmentation
de la pression sanguine était l’unique cause des dégradations pulmonaires, nous pouvons nous
demander pourquoi celles-ci sont localisées et non diffuses dans tout le poumon.
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Pour ce qui est de l’allongement des parois alvéolaires, nous pouvons imaginer qu’il soit
causé par de la traction. Le poumon étant globalement en compression, Fung imagine que
les dégradations sont causées par un regonflement rapide des alvéoles suite au passage de
l’onde de surpression [Fung et al., 1988]. Cependant, l’étude de Fung ne considère pas la
localisation des dégradations et l’allongement à rupture des parois alvéolaires. Lors de ses
essais, Fung a isolé des poumons de lapin en gardant leur trachée ouverte, c’est-à-dire avec
échange gazeux possible avec l’atmosphère. Les poumons ont ensuite été soumis à des cycles
de compression-décompression, lentement par rapport à une sollicitation par un blast, en
mesurant leurs volumes mais également la pression pleurale. Deux pressions pleurales critiques
ont été déterminées. La première va induire un volume limite à partir duquel les poumons vont
se comporter comme des ballons fermés, suivant la loi de Boyle-Mariotte, en raison du fait
qu’une partie de l’air contenu dans les alvéoles ne pourra pas en sortir. La seconde pression
pleurale critique à partir de laquelle le volume des poumons va recommencer à augmenter
lorsque l’on diminue la pression pleurale [Fung et al., 1988]. De plus, Fung a déterminé
qu’une décompression au préalable va induire des contraintes plus importantes dans les parois
alvéolaires lors de leur réouverture. De plus, lors de ses essais, Fung a pris en compte des
poumons sortis du thorax. Nous pouvons aussi imaginer que la géométrie particulière du thorax
puisse induire un allongement important dans une partie des poumons. En effet, cela serait
cohérent avec une localisation des blessures dans certaines zones du poumon comme observé
en Section 3.3. Nous retiendrons donc ce dernier mécanisme comme le plus probable type de
dégradation ayant lieu face à un blast.

3.6. Observations à l’échelle microscopique dans la littérature

Des observations à l’échelle microscopique nous permettraient d’y voir plus clair concernant
ces mécanismes de dégradations. Nous pouvons rapprocher l’hypothèse d’une dégradation
causée par un sur-allongement des parois alvéolaires avec un essai réalisé par Arora, lors
duquel des rats de laboratoire ont été exposés à un blast dont la surpression maximale est
de 100 kPa pour la faible explosion et 180 kPa pour l’explosion modérée. Les poumons
ont ensuite été excisés et ventilés, enfin les déformations de leurs parois alvéolaires, pour
des surpressions intra-pulmonaires de 1 et 2 kPa, ont été mesurées par corrélation d’images
volumiques [Arora et al., 2017]. Le même protocole a été réalisé pour des poumons sains
dans le but de comparer les déformations déterminées dans les deux cas (Figure 3.18). Dans
le cas de rats précédemment soumis à un blast, les déformations des parois alvéolaires sont
plus importantes lors de l’augmentation de volume des poumons. Cela reflète un endomma-
gement, causant une réduction du module élastique des parois alvéolaires, ce qui peut être
dû à un sur-allongement des parois alvéolaires lors de la soumission au blast [Arora et al., 2017].

Une autre observation à cette échelle allant dans le sens d’une telle dégradation des parois
alvéolaires a été réalisée par Tsokos. En effet, des amincissements et ruptures des parois
alvéolaires ont été retrouvées lors d’autopsies des poumons humains de victimes décédées des
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FIGURE 3.18 – Déformations tridimensionnelles maximales déterminées par corré-
lation d’images volumiques suivant le chargement (contrôle, faible explosion, explo-
sion modérée), T1 et T2 représentent une répétition de l’expérience. (échelle : 200
µm)[Arora et al., 2017]

suites d’une exposition à un blast [Tsokos et al., 2003]. De plus, l’autopsie de rats soumis à un
blast réalisée par Brown montre la présence de ce qu’il décrit comme deux types d’hémorragies,
des alvéoles gorgées de sang avec dégradations de la paroi alvéolaire et des alvéoles gorgées
de sang sans trace de dégradations de la paroi alvéolaire [Brown et al., 1993]. En couplant
cette information avec l’observation que nous avions faite, grâces aux images fournies par
l’IRBA, selon laquelle les zones d’hémorragies sont séparées par les segments pulmonaires,
nous pouvons imaginer que les dégradations des parois alvéolaires ont induit des saignements
qui se sont propagés suivant les segments du poumon.

3.7. Construction d’un critère de dégradation

Au vu des observations, le mécanisme de dégradation pulmonaire le plus probable est un
sur-allongement des parois alvéolaires. Cependant, nous avons vu précédemment que lors d’une
exposition à un blast, l’avant de la cage thoracique va être mise en mouvement et va venir
écraser les poumons. Nous pouvons donc nous demander comment un tel allongement pourrait
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se produire. Nous pouvons imaginer que cela puisse être dû à un regonflement rapide des parois
alvéolaires suite au passage du blast [Fung et al., 1988] ou encore à un effet de la géométrie
particulière du thorax. Nous reviendrons sur cette dernière hypothèse dans le Chapitre 4.

De plus, nous pouvons imaginer qu’un critère local de dégradation basé sur l’allongement des
parois alvéolaires serait représentatif des dégradations pulmonaires tout en étant basé sur le
mécanisme physique de dégradation. À notre connaissance, un tel critère n’a pour l’instant pas
été proposé ou étudié dans la littérature. Étudier un tel critère nous permettrait de déterminer
un ordre de grandeur d’allongement à rupture.

Comme expliqué dans la Section 3.2, les parois alvéolaires sont constituées de fibres de
collagènes et de fibres d’élastine. Lors de la respiration, les fibres de collagène vont se redresser
et ne seront pas sollicitées en allongement (Figure 3.19). Cependant, dans le cas où elles
seraient complètement redressées, elles pourront être étendues de 2% avant rupture. Les fibres
d’élastine sont beaucoup plus extensibles et peuvent atteindre les 130% de déformation avant
rupture [Grippi et al., 2015].

Afin de déterminer la limite d’extension des parois alvéolaires, Fukaya a réalisé des
essais en traction quasi statique d’un morceau de poumons de 30 × 30 × 200 µm
ce qui correspond aux dimensions d’une paroi alvéolaire. Lors de ces essais, Fukaya
trouve une extension à rupture de 130%. Cette valeur de déformation à rupture de
l’élastine des parois alvéolaires a également été citée par de nombreux autres auteurs
[Grippi et al., 2015, Hoppin Jr et al., 2011, Oldmixon and Hoppin Jr, 1989], on retrouve éga-
lement le même ordre de grandeur pour les fibres d’élastine de ligaments [Carton et al., 1962].
Cependant, il est important de comprendre comment celle-ci a été déterminée. Afin de
déterminer leurs longueurs au repos, ces dernières sont redressées sans y appliquer d’effort
[Fukaya et al., 1968]. Cependant, lorsque l’on sépare les poumons de la cage thoracique,
ils s’affaissent sur eux-mêmes. Il est donc primordial de déterminer ce à quoi correspond la
longueur au repos des parois alvéolaires et donc de définir clairement la déformation à rupture
de ces dernières. Nous observons dans la Figure 3.20 que lorsque les poumons sont affaissés,
les parois alvéolaires sont approximativement droites. Nous supposons donc que dans le cas
des essais de Fukaya, la longueur de référence des parois alvéolaires utilisée pour déterminer
leur allongement à rupture est la longueur des parois alvéolaires présente dans un poumon
totalement affaissé. De plus, nous pouvons supposer que lorsque qu’un poumon est totalement
affaissé, son volume est de l’ordre d’un demi-litre, ce qui correspond à son volume résiduel
[Marieb, 2007].

3.8. Conclusion

Nous en déduisons que dans le cas de poumons affaissés, la limite d’allongement à rupture
de leurs parois alvéolaires va être de 130%. Cependant, dans le cas d’un personnel ou d’un
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(a) Schéma représentant l’allongement des fibres d’élastine et le redressement fibres de collagène
lors de l’allongement des parois alvéolaires

(b) Sollicitation des fibres d’élastine et de collagène au cours de l’allongement des parois alvéo-
laires

FIGURE 3.19 – Allongement des fibres dans les parois alvéolaires

réacteur biologique, les poumons sont dans leur cage thoracique et ne sont donc pas effondrés.
Nous expliquerons dans le Chapitre 4 comment convertir cette valeur, de surallongement
à rupture, dans le cas de poumons affaissés, au cas où les poumons sont dans leur cage
thoracique. De plus, il est important de noter que cette valeur de 130% a été déterminée avec
un chargement quasi statique, elle ne prend donc pas en compte la vitesse de sollicitation
des poumons. Il est probable que le seuil d’allongement à rupture soit plus faible dans
le cas d’un chargement rapide. Néanmoins, n’ayant pas d’information sur ce dernier dans
le cas d’un chargement rapide, nous conserverons ce seuil de 130% dans la suite de ce manuscrit.
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FIGURE 3.20 – Fibres d’élastine dans le poumon humain. Échelle : 100 µm
[Toshima et al., 2004]

Le prochain Chapitre sera donc axé sur la compréhension de l’apparition de sur-allongement des
parois alvéolaires face à un blast. Pour cela, nous utiliserons un modèle numérique représentatif
de la géométrie d’un homme moyen, sur lequel nous simulerons l’arrivée d’une onde de surpres-
sion. De plus, ce Chapitre nous permettra de définir un ordre de grandeur de l’allongement à
rupture des parois alvéolaires et grâce à cela de discuter de la pertinence d’un tel mécanisme
et critère de dégradation des poumons face au blast.
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Chapitre 4

Utilisation d’un modèle de struc-
ture pour la mise en lien des mé-
canismes microscopiques avec les
chargements macroscopiques

4.1. Introduction

Le Chapitre 2 nous a permis de comprendre le chargement perçu par les poumons, à l’échelle
macroscopique, face à un blast, en particulier le rôle de l’écrasement des poumons par la face
avant de la cage thoracique. Nous avons de plus vu dans le Chapitre 3 que les dégradations
pulmonaires, retrouvées dans les poumons face au blast, pourraient être causées par un
sur-allongement des parois alvéolaires. Nous pouvons donc nous demander comment un tel
allongement peut être provoqué par un écrasement des poumons par l’avant de la cage
thoracique. Ce Chapitre sera consacré au couplage des informations que nous avons obtenues
dans les Chapitres 2 et 3 dans le but de déterminer les mécanismes de dégradations des
poumons ainsi qu’un critère de dégradation basé sur ces derniers.

4.2. Présentation du modèle Thums

Dans ce Chapitre, le modèle aux éléments finis Thums v6 (Figure 4.1) sera utilisé afin de
comprendre les effets du blast sur le thorax et particulièrement sur les poumons. En effet,
la géométrie de ce modèle est proche de celle d’un homme médian, de 179 cm pour 78 kg
[Ackerman, 1994, Toyota, 2021]. Ce modèle, présenté rapidement dans la Section 1.5.2.4, a
été développé pour le logiciel LS-DYNA version 971 par Toyota motor corporation et Toyota
central RD labs, dans le but de simuler la cinématique et les blessures du corps humain lors
d’accidents dans le domaine de l’automobile. Les simulations décrites dans ce Chapitre ont
donc été réalisées avec ce même logiciel, les visualisations des résultats ont été réalisées
grâce au logiciel LS-PREPOST V4.8.13. Dans un premier temps, nous présenterons plus
en détail ce modèle avant de l’utiliser dans le but de comprendre les effets du blast sur le thorax.

Dans la suite de ce Chapitre, nous utiliserons la maquette Thums dans le but de comprendre
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FIGURE 4.1 – Modèle Thums face à une explosion

les mécanismes des dégradations pulmonaires face au blast. Cependant, la comparaison entre
nos simulations réalisées à l’aide du modèle Thums et les essais réalisés par l’IRBA n’est
pas évidente. En effet, les essais ont été réalisés sur des réacteurs biologiques dont le côté
droit a été exposé à l’onde de surpression, tandis que le chargement arrive frontalement
sur la maquette Thums. De plus, lors des essais dont les résultats nous ont été fournis par
l’IRBA, les réacteurs biologiques étaient équipés de protections. Cela renforce la difficulté de
comparaison des essais sur réacteurs biologiques avec simulations sur une maquette à géométrie
proche de l’humain. Une maquette représentant la géométrie d’un Sus Scrofa domesticus
serait idéale pour de telles comparaisons, à notre connaissance, une telle maquette n’existe
pas. En raison de la similarité des dégradations pulmonaires entre les cas d’un personnel
sollicité frontalement et du Sus Scrofa domesticus dont le côté droit est exposé au blast, il est
tout de même possible de comparer nos simulations avec les essais de l’IRBA [Prat et al., 2021].

Pour des raisons de lisibilité, les unités, autres que les unités de pressions, utilisées dans cette
partie seront écrites à l’aide des unités de base du système MKS, aussi appelé Système Inter-
national. En raison des ordres de grandeurs des valeurs s’exprimant avec une unité de pression,
nous avons choisi de les décrire en mégaPascals. Cependant, le modèle Thums utilise les unités
suivantes :

— Temps : s
— Longueur : mm
— Masse : tonne
— Force : N
— Contraintes/Pression : MPa

De plus, le logiciel LS-DYNA affichant les déformations logarithmiques et non les déformations
nominales, pour des raisons de lisibilité et de comparaison avec les valeurs de déformations
provenant de la littérature exprimées en pourcentages, nous faisons le choix dans ce Chapitre
d’énoncer les valeurs des déformations nominales et non des déformations logarithmiques dans
le texte. Les déformations resteront affichées en logarithmique dans les images issues de LS-
DYNA, dans ce cas la nature des déformations sera précisée dans la légende. Pour rappel, la
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conversion entre les déformations logarithmiques, εlog, et nominales, εn, s’effectue de la manière
suivante :

εn = exp(εlog)−1 (4.1)

4.2.1. Géométrie

Le modèle Thums étant conçu pour le domaine de l’automobile, il représente un conducteur
en position assise, les mains en position de tenir un volant (Figure 4.1). Dans notre étude,
nous ne nous intéressons qu’au thorax et à sa réponse face à une explosion. Un des principaux
effets de la position assise (cas de Thums) par rapport à la position debout (cas du personnel),
est la position plus haute des organes, principalement du foie, ce qui modifie un peu les
conditions initiales géométriques. En effet, la position assise entraîne une diminution du volume
maximal des poumons à l’inspiration de l’ordre de 3 à 7% par rapport à la position debout
[Lin et al., 2006]. Nous faisons l’hypothèse que cette variation va peu affecter les mécanismes
de dégradations du poumon qui se passent à des niveaux de déformations bien plus importants.

La géométrie du thorax a été obtenue à partir d’images provenant d’une étude médicale réalisée
par l’Université de Michigan sur un homme de 39 ans mesurant 173 cm pour 77 kg. La réso-
lution de ces scans est d’environ 0.6 mm dans le thorax. Les différentes parties (os, organes,
muscles,...) de l’anatomie ont été transposées en maillages éléments finis (Figure 4.2) auxquels
des matériaux ont été attribués dans le logiciel LS-DYNA. Les organes tels que le cœur, les
poumons et le foie sont représentés par des éléments tétraédriques. Il est important de noter que
chaque organe est défini par un maillage sans prendre en considération leurs lobes, les différents
lobes du poumon droit ne sont donc pas définis dans ce modèle. La partie du médiastin qui
n’est pas composée du cœur est appelée "THORACIC_FAT" dans le modèle Thums, dans la
suite de ce Chapitre, nous y référerons par le terme "médiastin". Le modèle Thums permet de
réaliser des simulations sur un modèle dont la géométrie est proche de la géométrie réelle du
corps humain.

4.2.2. Matériaux

Dans ce modèle, les poumons sont modélisés comme un fluide, de masse volumique comparable
à celle de l’air, contenu dans une membrane élastique représentant la plèvre, tandis que les
autres organes du thorax sont représentés avec des matériaux beaucoup plus denses et avec
des modules hydrostatiques plus importants. Le Tableau 4.1 décrit les paramètres maté-
riaux utilisés dans le modèle Thums pour les principaux organes et os du thorax et de l’abdomen.

Nous reviendrons sur ces paramètres matériaux par la suite dans le but de déterminer si ces
paramètres sont adaptés pour la modélisation de la réponse des poumons face au blast.

4.2.3. Conditions aux limites

Les liaisons entre les différents éléments (organes, os,...) sont définies comme étant du contact
unilatéral, et un lien cinématique est établi entre certains organes et membranes. Par exemple,
dans le cas de la plèvre, les nœuds de la plèvre viscérale sont communs avec ceux de la surface
des poumons, tandis que les nœuds de la plèvre pariétale sont communs avec la cage thoracique

99



FIGURE 4.2 – Comparaison de la géométrie de Thums avec le réel [Toyota, 2021,
Ackerman, 1994]

ρ (kg/m3) K (MPa) E (MPa) ν loi de comportement
Poumon 1.2 1.4 *MAT_ELASTIC_FLUID
Plèvre 1000 3.83 0.49 *MAT_FABRIC
Foie 1000 4.59 *MAT_SIMPLIFIED_RUBBER
Cœur 1000 100 *MAT_SIMPLIFIED_RUBBER
Médiastin 920 4.59 *MAT_SIMPLIFIED_RUBBER
Côtes 860 40 0.45 *MAT_DAMAGE_2
Cartilage 1000 17300 0.3 *MAT_NULL

TABLE 4.1 – Données matériaux utilisées par Thums [Toyota, 2021] ; ρ : masse volu-
mique, K : module hydrostatique, E : module de Young, ν : coefficient de Poisson

et le diaphragme. Il n’y a donc ni glissement ni séparation possible des deux membranes de la
plèvre avec la cage thoracique, le diaphragme ou les poumons. De plus, le contact entre les
deux plèvres est défini par le contact "*CONTACT_AUTOMATIC_SINGLE_SURFACE" qui
permet une non-pénétration des deux plèvres tout en définissant un léger frottement entre elles.
Le modèle Thums étant prévu pour des crashs automobiles, il est prévu pour être utilisé en
compression contre un dossier de siège automobile, cependant dans notre cas le modèle se
trouve en champ libre, nous n’avons donc pas un tel dossier. Ces conditions aux limites peuvent
provoquer un décollement de certaines parties du modèle Thums suite au passage de l’onde
de surpression. Nous reviendrons sur ce point grâce à une première simulation dans le but de
montrer que cela ne pose pas non plus de problème dans notre cas.

4.2.4. Validation du modèle

Le comportement du modèle Thums a été validé lors de simulations d’impacts frontaux et
latéraux réalisés à l’aide d’impacteurs cylindriques sur le thorax entier. Des compressions
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contre des tables réalisées par des ceintures de sécurité ont également été réalisées afin de
valider ce modèle. Les résultats issus de ces simulations ont été comparés à des courbes
force-déflexion comparées à des données issues de la littérature (Figure 4.3). Cependant, le
choix de l’utilisation de la déflexion comme validation du comportement matériaux du modèle
n’a pas été expliqué dans la documentation du modèle [Toyota, 2021]. Comme nous l’avons vu
dans la Section 1.5, de nombreux critères de validations sont utilisés sans pour autant fournir
de justification du choix de ces derniers.

De plus, dans le modèle Thums, un outil est prévu dans le but d’indiquer les blessures des
organes internes. Dans le cas des poumons, une surpression interne de ±10 kPa est considérée
en se basant sur les travaux de Schaefer issus de blessures pulmonaires en apnée profonde
[Schaefer et al., 1958]. Nous pouvons comparer ce critère aux autres critères de blessures utili-
sés dans la littérature ; par exemple Parsa considère un seuil de dégradation de blessure autour
de 500 kPa [Parsa et al., 2017]. Le facteur 50 entre ces seuils de dégradation montre bien le
manque de compréhension des mécanismes de dégradation pulmonaire face au blast ainsi que
des valeurs associées à ces seuils. Nous ne nous baserons donc pas sur cet outil censé indiquer les
blessures pulmonaires, mais nous utiliserons cette maquette dans le but de montrer la présence
d’un sur-allongement dans les poumons exposés à un blast, ainsi que pour illustrer sa formation.

4.2.5. Utilisation du modèle
Dans le but de comprendre les effets du blast sur le thorax, nous étudions le cas d’une onde
de surpression arrivant orthogonalement au thorax (Figure 4.1). Dans le but de représenter
des simulations proches des essais de l’IRBA, nous simulerons une charge explosive de 5 kg
équivalent TNT à 3 m de la maquette à l’aide de l’outil *LOAD_BLAST_ENHANCED. Cela
correspond à une surpression incidente de 250 kPa ayant une durée de phase positive de 2.5
ms (Figure 4.4b). De plus, le modèle étant prévu dans le but de représenter un conducteur, les
bras du modèle se trouvent à l’avant, devant son thorax. Pour les effets du blast sur le thorax,
nous n’avons pas inclus les bras dans les surfaces effectives de Thums pouvant être affectées
(Figure 4.4a). Notre simulation représente un personnel non protégé soumis frontalement à un
blast. Bien que le haut du thorax ne soit pas impacté par la position assise de la maquette, il
est important de noter qu’il est possible que cela ait une légère influence sur le foie.

4.3. Première simulation : mise en évidence d’élongation

Comme nous l’avons vu dans la Section 4.2.3, dans le modèle Thums les liaisons entre les
différents éléments (organes, os,...) sont définies comme étant un contact unilatéral. Il ne peut
donc pas y avoir de pénétrations entre ces différents éléments. Cependant, ce choix de conditions
aux limites peut provoquer un décollement entre l’arrière de la cage thoracique et le dos du
modèle Thums suite au passage de l’onde de surpression (Figure 4.5). Cela empêche le modèle
de Thums de revenir dans sa configuration initiale.
De plus, nous pouvons voir, lors de cette simulation, un mouvement d’ensemble du buste
du modèle engendré par l’absence de dossier comme prévu par le constructeur de ce modèle
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(a) Schéma de l’impact réalisé sur la ma-
quette Thums lors de sa validation par
Toyota

(b) Comparaison de la déflexion de la
cage thoracique dans la simulation Thums
avec les données obtenues par Kroell
[Kroell et al., 1974]

(c) Schéma de l’impact réalisé sur le pou-
mon droit du modèle Thums lors de sa vali-
dation par Toyota

(d) Comparaison de la déflexion du
poumon dans la simulation Thums avec
les données obtenues par Hayamizu
[速水　則行 (Hayamizu) et al., 2003]

FIGURE 4.3 – Validation du modèle Thums réalisée par Toyota [Toyota, 2021]

(Figure 4.6). Pour ces deux raisons, nous ne prendrons en compte que la phase de chargement
du thorax, c’est-à-dire la période pendant laquelle la cage thoracique est soumise à la phase
positive de l’onde de surpression, sans considérer la décharge. Le maximum de déformation des
poumons arrivant avant la mise en mouvement de la colonne vertébrale et avant le décollement
de certaines parties du modèle, cela ne pose pas de problème de ne pas considérer la décharge.
Nous pouvons néanmoins signaler qu’un auteur montre qu’une décompression rapide peut
également causer des dégradations pulmonaires [Chen et al., 2000], cependant le modèle
Thums, utilisé dans cette thèse, ne permet pas de simuler la décharge.

Enfin, nous pouvons voir sur la Figure 4.7 les déformations du poumon lors de la compression
de ces derniers par l’avant de la cage thoracique lorsque le thorax est soumis à un blast, mises
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(a) Surface (en rouge) soumise à l’onde
de surpression dans la simulation (b) Surpression incidente dans nos simulations

FIGURE 4.4 – Définition du chargement appliqué au modèle Thums

(a) Coupe sagittale du modèle
Thums à l’état initial

(b) Coupe sagittale du mo-
dèle Thums à t = 4.5 ms

(c) Coupe sagittale du mo-
dèle Thums à t = 20 ms

FIGURE 4.5 – Décollement de la peau (montré par la flèche) autour de la cage thoracique
dans le modèle Thums

en évidence par cette première simulation. En traçant l’évolution temporelle des déformations
principales, nous pouvons remarquer la présence d’allongement dans la partie basse des
poumons (Figure 4.7). Nous pouvons constater que cet allongement augmente fortement avec
la mise en mouvement de l’avant de la cage thoracique liée au passage de l’onde de surpression
(représenté par des pointillés sur la Figure 4.7).

De plus, nous pouvons constater que les déformations sont faibles dans la partie supérieure
du poumon, tandis qu’elles sont beaucoup plus importantes dans la partie basse des poumons
(Figure 4.7). Nous pouvons nous demander s’il y a bien une correspondance entre la zone
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FIGURE 4.6 – Déplacements du sternum et de la colonne vertébrale suivant l’axe dorso-
ventral

(a) Poumons de Thums, t =
4.7 ms [Toyota, 2021] (b) Déformations logarithmiques principales des points "1" et "2"

FIGURE 4.7 – Mise en évidence d’allongement localement dans le poumon

allongée et la partie endommagée des poumons. Dans le cas des expériences sur réacteurs
biologiques, le chargement est du côté droit tandis que dans notre cas nous considérons un
chargement arrivant face au modèle. Nous devons donc comparer le bord droit du poumon
droit du réacteur biologique avec l’avant du poumon droit de notre modèle (Figure 4.8).

Afin de se rendre compte plus clairement des localisations des dégradations ainsi que des
zones d’allongement, nous allons comparer les déformations maximales issues des simulations
avec les dégradations visibles lors des coupes de poumon (Figure 4.9). Nous pouvons dans un
premier temps constater que, comme expliqué précédemment, le maximum de dégradation se
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FIGURE 4.8 – Comparaison de la géométrie des poumons de Sus Scrofa domesticus (vue
ventrale) avec ceux de l’humain (vue transversale)

trouve dans la pointe du poumon. Nous pouvons constater que le maximum d’allongement se
trouve également dans cette zone. Enfin, comme la surpression intra-pulmonaire est utilisée
par certains auteurs tels que Parsa et Cronin [Parsa et al., 2017, Cronin, 2011], nous pouvons
comparer également la distribution de la pression intra-pulmonaire à celle de l’allongement
et des dégradations. Le maximum de pression se trouve également être dans la pointe des
poumons, soit dans la même région que les dégradations ainsi que du maximum d’allongement.

Cette étude nous a permis de constater qu’au cours de la sollicitation face au blast, de la
compression entre en jeu, notamment causée par le déplacement de la face avant de la cage
thoracique. Cependant, nous avons aussi pu constater un allongement important présent au
niveau des poumons. La mise en évidence de cet allongement nous permet d’imaginer un
rapprochement avec les différents scénarios de blessures que nous avons supposés durant
le Chapitre 3. En effet, l’allongement des parois alvéolaires semble être un bon mécanisme
physique de dégradation de la microstructure des poumons. Dans la suite de ce Chapitre, nous
nous intéresserons donc à la présence d’allongement dans les poumons lors de nos simulations.

4.4. Modélisation des poumons

Les paramètres utilisés dans le modèle Thums permettent de représenter le comportement du
thorax pour des simulations du domaine automobile. Cependant, il est important de regarder
plus en détail ces derniers afin de voir s’ils sont adaptés pour la modélisation de la réponse des
poumons face à un blast. De plus, suivant la documentation du logiciel LS-DYNA, le modèle
régissant le comportement matériau des poumons, *MAT_ELASTIC_FLUID n’est pas valable
pour de grandes déformations [LS-DYNA, 2016]. Au vu des déformations du poumon, de l’ordre
de 350% (Figure 4.9), l’utilisation d’un tel comportement matériau ne semble pas pertinente.
Une étude du comportement mécanique des poumons est donc nécessaire pour déterminer leur
réponse face à un blast et ainsi la loi de comportement la plus adéquate à utiliser dans notre cas.
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(a) Localisation des dégradations dans le
poumon (coupe transversale)

(b) Plan de coupe transversale utilisée pour
les images (c) et (d)

(c) Maximum des déformations principales
logarithmiques (t = 4.5 ms) (d) Pression (MPa, t = 4.5 ms)

FIGURE 4.9 – Comparaison entre les zones d’allongement et les zones de dégradation

Les poumons n’étant pas des matériaux dont les propriétés mécaniques peuvent être obtenues
facilement, un grand nombre de valeurs très différentes sont obtenues dans la littérature.
Reprendre ces expériences, que nous pouvons trouver dans la littérature, nous permet donc de
comprendre ce qui est réellement mesuré dans chaque cas. Nous pouvons donc ainsi faire le tri
entre toutes ces valeurs dans le but de déterminer les paramètres matériaux importants dans
notre cas.

4.4.1. Masse volumique
La masse volumique utilisée dans le modèle Thums pour les poumons est de 1.29 kg/m3, ce
qui correspond à la masse volumique de l’air. Cependant, les poumons ne sont pas entièrement
constitués d’air mais également de tissus et de sang présent dans les capillaires le parcourant.
Selon Bowen, la masse volumique moyenne des poumons humains au cours de la respiration
est de 190 kg/m3 [Bowen et al., 1965]. Nous pouvons donc nous demander les effets de leur
masse volumique sur la cinématique des poumons lorsqu’ils sont soumis au blast.
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Pour ce faire, nous avons réalisé deux simulations en modifiant la masse volumique des
poumons dans le modèle Thums (Figure 4.10). Ces dernières nous permettent de voir que les
maximums de déformations sont plus faibles dans le cas d’une masse volumique des poumons
de 190 kg/m3 par rapport à une masse volumique de 1.29 kg/m3 (Figure 4.10). De plus, nous
pouvons voir que les déformations apparaissent plus lentement dans le cas du poumon plus
dense, ce qui est cohérent avec une augmentation de l’inertie et une diminution de la vitesse
des ondes dans ces derniers (Équation 4.2). Dans le but de modéliser le comportement des
poumons face à un blast, il parait donc important de garder la masse volumique des poumons
déterminée par Bowen [Bowen et al., 1965].

c =

√
E(1−ν)

ρ(1+ν)(1−2ν)
(4.2)

Le foie et le cœur étant des organes gorgés de sang, nous pouvons nous attendre à une masse
volumique proche de celle de l’eau. De plus, Stingl mesure des densités de l’ordre de 1000
kg/m3 pour des foies humains [Stingl et al., 2002]. La masse volumique utilisée pour ces
organes est donc cohérente avec la valeur déterminée par Stingl (Tableau 4.1).

Pour ce qui est de la plèvre, elle est composée de deux membranes séparées par un fluide
[Marieb, 2007], une approximation de sa masse volumique par celle de l’eau semble donc
également cohérente.

Enfin, la cage thoracique est composée d’os ainsi que de cartilage. La masse volumique des os de
l’ordre de grandeur de 100 à 2000 kg/m3 [Martin, 1991]. Celle de la cage thoracique proposée
par Thums est dans l’ordre de grandeur de ce qui est proposé dans la réalité. La masse totale de
la cage thoracique est de 1 kg dans le modèle Thums, cette valeur est difficile à comparer à la
valeur Mcage du modèle de Bowen, représentant non seulement la masse de la cage thoracique
mais aussi celle des tissus devant cette dernière, à savoir de la peau et des muscles. La masse
des tissus présents devant la cage thoracique étant de l’ordre de 2 kg, nous pouvons en déduire
que la masse totale de l’ensemble de la cage thoracique et des tissus présents devant cette
dernière est de l’ordre de 3 kg, c’est-à-dire l’ordre de grandeur de la masse Mcage explicitée par
Bowen, de 2.7 kg [Bowen et al., 1965].

4.4.2. Module hydrostatique, coefficient de Poisson

Dans le modèle Thums, les poumons sont décrits, à l’aide du matériau
*MAT_ELASTIC_FLUID, par leur module hydrostatique et sans cisaillement. Dans le
but de représenter convenablement les poumons, nous nous intéressons dans cette partie au
comportement des poumons face à un blast, c’est-à-dire en compression rapide. Pour décrire
ce comportement, nous avons besoin de deux paramètres parmi le module hydrostatique, le
module de Young et le coefficient de Poisson. Le module hydrostatique étant plus facilement
déterminable dans la littérature, et le module de Young étant faible par rapport à ce dernier,
nous choisissons de représenter le comportement des poumons par leurs modules hydrostatique
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ainsi que par leur coefficient de Poisson.

4.4.2.1. Module Hydrostatique

Dans un premier temps, nous pouvons mentionner que nous pouvons trouver dans la littérature
une grande variété d’ordres de grandeurs du "module hydrostatique des poumons" allant
de 1 × 10−3 MPa à 7 × 102 MPa [Lai-Fook, 1987, Saraf et al., 2007, Kimmel et al., 1987,
Butler et al., 1986, Frank et al., 1957, Fung et al., 1985, Roberts et al., 2007]. Cette grande
plage de valeurs se retrouve également dans les maquettes numériques utilisées pour modéliser
les effets du blast sur les poumons [Toyota, 2021, Cronin, 2011, Awoukeng-Goumtcha, 2015,
Roberts et al., 2007]. Nous avons donc réalisé une étude des articles présentant ces différentes
valeurs dans le but de comprendre ce qui est réellement mesuré et d’en déduire le module hydro-
statique des poumons en compression rapide. Pour une question de lisibilité, le détail de cette
étude est présenté dans l’Annexe A, nous ne présenterons ici que nos déductions de cette étude.

Nous pouvons constater trois ordres de grandeur de modules hydrostatiques dans la littérature
[Saraf et al., 2007, Lai-Fook, 1979, Fung et al., 1985].

Le premier représente le module hydrostatique des poumons rétractés en compression dyna-
mique, déterminé à l’aide d’une barre d’Hopkinson. Dans ce cas, le module obtenu va être celui
du tissu présent dans les poumons. L’ordre de grandeur d’un tel module est de 5× 102 MPa
[Saraf et al., 2007]. Un module similaire, 7×102 MPa, a été obtenu par Roberts et notamment
utilisé dans les maquettes HTFEM et HUBYX [Roberts et al., 2007, Roth et al., 2013].

Dans le cas de poumons dont les voies aériennes sont ouverte, l’effet de la struc-
ture interne des poumons va induire des modules de l’ordre de 2 × 10−3 MPa
[Fung et al., 1985, Butler et al., 1986, Lai-Fook, 1979].

Enfin, si les voies aériennes sont fermées, le module hydrostatique apparent des
poumons va être de l’ordre de grandeur de celui de l’air, c’est-à-dire 0.14 MPa
[Fung et al., 1985, Yen et al., 1986]. Dans le cas d’une compression dynamique, l’air
n’a pas le temps de sortir des poumons (Chapitre 2), nous pouvons en déduire que dans le cas
d’une sollicitation des poumons par un blast, leur module hydrostatique sera de l’ordre de 0.14
MPa. Ce module a été utilisé par Cronin dans sa maquette [Cronin, 2011]. Cette valeur est
également retenue ici.

4.4.2.2. Coefficient de Poisson

Nous pouvons de même trouver une grande variété de valeurs pour le coefficient de Poisson
dans la littérature, allant de 0.3 à 0.49 [Lai-Fook, 1987, Yen et al., 1986, Butler et al., 1986,
Fung et al., 1985, Hoppin Jr et al., 1975]. Cependant, nous pouvons le déterminer grâce au
module de cisaillement qui ne dépend pas de l’ouverture ou non des voies respiratoires mais de
la pression transpulmonaire [Yen et al., 1986]. En utilisant le module hydrostatique K = 0.14
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MPa, le module de cisaillement G= 1×10−3 MPa, on trouve le coefficient de Poisson ν = 0.496.
De même que pour la détermination du module hydrostatique, la détermination du coefficient
de Poisson et du module de Young permettant de vérifier la cohérence entre nos paramètres
matériaux, sont détaillées en Annexe A.

4.4.3. Modèle matériau
Dans le modèle Thums, le comportement des poumons est décrit comme un fluide grâce au
matériau : *MAT_ELASTIC_FLUID. Dans ce modèle, le comportement est décrit à l’aide du
module hydrostatique et de la masse volumique des poumons, et avec un coefficient de Poisson
nul. Cependant, du fait de l’écrasement important et rapide des poumons, le modèle associé
à ce matériau n’est pas stable pour un module hydrostatique de l’ordre de celui de l’air (0.14
MPa). En effet, lors de la simulation modélisant les poumons avec ce matériau, un écrasement
trop important des poumons conduit à un volume négatif dans certains éléments de ce dernier.
Pour palier ce problème, nous avons utilisé le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM (la loi
de comportement du matériau est décrite en Annexe B). Ce matériau permet de représenter
les poumons par une mousse dont le comportement est régi par le coefficient de Poisson des
poumons remplis d’air mais aussi par une loi de comportement représentant les contraintes
hydrostatiques en fonction des déformations volumiques γV , régies par l’Équation (4.3).

γv =
V0 −V

V0
(4.3)

Cela permet de faire évoluer le module hydrostatique des poumons en fonction de leur volume et
d’éviter les problèmes d’instabilités rencontrés en utilisant le modèle *MAT_ELASTIC_FLUID.
Nous avons donc représenté les poumons par une loi de comportement ayant 0.14 MPa pour
module hydrostatique et un raidissement progressif pour des déformations volumiques supé-
rieures à 60% (Figure 4.11). Faute d’études sur ce sujet dans la littérature, cette valeur de 60%
a été choisie arbitrairement. L’évolution du module hydrostatique a été défini point par point
suivant la courbe de la Figure 4.11 dans LS-DYNA. Pour cette simulation, nous avons utilisé
les paramètres décrits dans le Tableau 4.2. Il est important de noter que la valeur du module de
Young, renseignée dans le Tableau 4.2, correspond au module de Young à la décharge. Comme
nous ne prenons pas en compte cette dernière, le module de Young renseigné ici n’est pas
important (Annexe B). Nous avons fixé la tensile stress cutoff (voir Annexe B) à 0 MPa, car,
comme vu précédemment, le module de Young du poumon lors d’une augmentation de volume
est de l’ordre de quelques kiloPascals, les contraintes résultant d’un allongement uniaxial se-
raient donc relativement faibles. Pour une question de stabilité, la documentation de LS-DYNA
recommande de mettre un amortissement dans la mousse [LS-DYNA, 2016], dans notre simu-
lation, il a été fixé à 0.1. Cela pourrait avoir une légère influence sur la déformation de la mousse.

En appliquant cette loi de comportement aux poumons de la maquette Thums, nous pouvons
voir que les problèmes de stabilité que nous avions précédemment ont été corrigés. Lors
de cette simulation, de l’allongement est également présent au niveau de la partie des
poumons écrasée entre la cage thoracique et le diaphragme (Figure 4.12b). L’hypothèse d’un
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FIGURE 4.11 – Loi de comportement implémentée point par point dans LS-DYNA

Paramètres Valeur
Masse volumique 190 kg/m3

Module hydrostatique Figure 4.11
Module de Young 5 MPa

Coefficient de Poisson 0.495
Tensile stress cutoff 0 MPa

Amortissement 0.1

TABLE 4.2 – Paramètres utilisés pour le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM

allongement induit par la variation de géométrie de la cage thoracique semble se confirmer. La
valeur de l’allongement est plus faible que dans le cas du matériau *MAT_ELASTIC_FLUID
pour un module de 1.4 MPa (Figure 4.12). Nous pouvons nous demander si cette différence
est due au fait que dans la simulation utilisant le matériau *MAT_ELASTIC_FLUID, les
poumons sont modélisés sans prise en compte du cisaillement tandis que dans le matériau
*MAT_CRUSHABLE_FOAM, le module de cisaillement est très faible (ν = 0.495). De plus,
dans la simulation avec le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM, nous avons augmenté la
masse volumique des poumons pour être plus proche de celle déterminée par Bowen, ce qui
diminue l’allongement dans les poumons (Section 4.4.1). Ce modèle matériaux nous permet
donc de représenter le comportement des poumons de manière plus représentative face au
blast que ce qui était initialement prévu dans la maquette THUMS.

Dans notre modélisation, nous avons considéré un raidissement de la mousse à partir d’une
déformation volumique supérieure à 60%. En regardant les niveaux de déformation sur
le poumon (Figure 4.13), nous pouvons voir que nous ne rentrons jamais dans la partie
raidissement de la loi de comportement (Figure 4.11).
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(a) *MAT_ELASTIC_FLUID, K = 1.4 MPa (b) *MAT_CRUSHABLE_FOAM, K = 0.14 MPa

FIGURE 4.12 – Maximum de déformations logarithmiques, coupe sagittale (t = 4.9 ms)

FIGURE 4.13 – Maximum de déformations volumiques logarithmiques inférieures à −0.5
(équivalente à 40%), vue ventrale (t = 5.4 ms)

4.5. Comparaison avec le réel

Dans le but de voir si notre simulation est cohérente avec les résultats obtenus par l’IRBA, nous
pouvons comparer leurs résultats avec notre simulation, réalisée avec la loi de comportement
des poumons que nous avons adaptée, ainsi qu’avec la simulation que nous avons réalisée avec
le modèle Thums non modifié. Lors d’une campagne d’essais menée par l’IRBA et l’Institut
franco-allemand de recherche de Saint-Louis (ISL) [Prat et al., 2021], des réacteurs biologiques
ont été soumis à un blast généré par une charge équivalente à 5−5.5 kgTNT à 3 m (Chapitre
2). Lors de ces essais, les réacteurs biologiques sont anesthésiés avant d’être positionnés sur
des plateformes suspendues de sorte que l’onde de choc arrive orthogonalement sur le côté
droit de leur cage thoracique. Pour rappel, des capteurs permettant de réaliser les mesures
suivantes sont utilisés :
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— un capteur de pression positionné sur le côté, éloigné des réacteurs biologiques, afin de
déterminer la surpression incidente lors de l’impact (Figure 2.1c) ;

— un capteur de pression positionné derrière le gilet afin de déterminer la surpression
derrière la protection ;

— un hydrophone localisé au niveau de l’œsophage dans le but de connaître la pression
intrathoracique ;

— un capteur de CO2 renseignant le moment de la respiration du réacteur biologique lors
duquel le blast est arrivé ;

— un accéléromètre localisé sur la 8e côte (Figure 2.1a).

Lors de ces essais, la pression incidente maximale ∆P+ est de 0.42±0.03 MPa avec une durée
de phase positive dt+ de 1.96± 0.17 ms. Nous pouvons remarquer qu’il y a un facteur deux
entre la pression incidente mesurée lors de ces essais et celle calculée par LS-DYNA, que l’on
retrouve également par la formule de Kinney (Équation (1.2) [Kinney and Graham, 1985].
Cette différence est liée au fait que, dans le cas des essais de l’IRBA et de l’ISL, la charge étant
placée au sol, elle est hémisphérique. Il y aura donc une réflexion de l’onde de choc au niveau
du sol, ce qui va venir amplifier la pression incidente arrivant sur les réacteurs biologiques. Dans
notre simulation réalisée avec le modèle Thums, la charge étant sphérique, cette réflexion sur
le sol n’a pas lieu, la surpression incidente au thorax est donc plus faible. Cependant, ces essais
ont étés réalisés sur Sus Scrofa domesticus protégés alors que nos simulations ne se basent que
sur personnel non protégé. Nous ne pouvons donc comparer que les ordres de grandeurs des
données issues de ces essais. Pour les différentes protections, les maximums des surpressions
mesurés derrière la protection sont les suivantes (Tableau 4.3) :

Pression incidente Gilet seul Plaque céramique Autre plaque utilisée
420±30 1000±400 540±70 330±140

Amplifie Amplifie légèrement Atténue légèrement

TABLE 4.3 – Surpression transmise au thorax pour différentes protections (KPa)
[Prat et al., 2021]

Nous pouvons voir que le gilet seul va venir amplifier la surpression vue par le poumon tandis
que les protections avec plaque en céramique et celle dont le matériau n’est pas spécifié ici vont
respectivement amplifier et atténuer très légèrement cette dernière. Nous pouvons dans un
premier temps remarquer que ces résultats sont bien cohérents avec les résultats du Chapitre
2. Nous comparerons les données issues des essais sur Sus Scrofa domesticus protégés par ces
deux plaques, car ce sont les cas fournis par l’IRBA dont la surpression derrière la protection
est la plus proche de la surpression incidente dans le cas des essais réalisés par l’IRBA et l’ISL
mais aussi de celle de nos simulations.

Dans un premier temps, il est important de préciser que l’accéléromètre, servant à déterminer
les données présentes à l’échelle macroscopique, est positionné au niveau du milieu de la
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8e côte du réacteur biologique. Cependant, il n’est pas possible de déterminer précisément
la position équivalente du capteur sur la maquette Thums. Nous nous intéresserons donc
à la totalité de l’avant de la cage thoracique afin de comparer les ordres de grandeurs des
données déterminées expérimentalement ainsi que par simulation. Les données suivantes ont
été obtenues lors de la campagne d’essais de l’IRBA et de l’ISL (Tableau 4.4).

Protection ax Vx Dx VCmax nombre d’essais
103 m/s2 m/s mm m/s

Plaque non spécifiée 16±4 10±6 14 ±13 1.4±1.9 4
Gilet seul 30±10 6.6±0.7 4±4 0.17±0.12 3

TABLE 4.4 – Données obtenues par l’IRBA [Prat et al., 2021] et comparaison avec les
résultats obtenus avec la maquette Thums. ax : accélération maximale suivant l’axe x,
Vx : vitesse maximale suivant l’axe x, dx : déplacement maximal suivant l’axe x , VCmax :
critère visqueux

Ces données nous permettent d’obtenir l’ordre de grandeur de la vitesse et de l’accélération de
la 8e côte du réacteur biologique, nous pouvons comparer l’ordre de grandeur de ces valeurs
avec les résultats obtenus grâce à la maquette Thums. Cependant, le signal de surpression
formant un pic très étroit (Figure 4.4b), le pic de l’accélération de la face avant de la cage
thoracique peut être également très brutal, il est possible que la fréquence d’échantillonnage
de l’accéléromètre utilisé rende difficile l’obtention du maximum d’accélération. De plus, les
essais étant réalisés sur réacteurs biologiques, il y a une incertitude importante sur la valeur
du maximum d’accélération de la 8e côte. La vitesse et le déplacement de l’avant de la cage
thoracique étant déterminés en intégrant les données de l’accéléromètre, leurs incertitudes sont
également élevées. Enfin, le critère visqueux étant le produit entre la vitesse de la face avant
de la cage thoracique avec sa déformation, les incertitudes importantes de ces deux valeurs
induisent celles sur le critère visqueux. Pour la comparaison entre les données obtenues par
simulation et les données obtenues expérimentalement, nous nous baserons donc uniquement
sur l’accélération et la vitesse de l’avant de la cage thoracique.

Comme nous n’avons accès qu’au maximum de l’accélération de la 8e côte, nous pouvons
comparer cette valeur avec le maximum d’accélération de l’avant de la cage thoracique de
Thums. Nous allons donc comparer ce résultat pour la maquette Thums originale ainsi qu’avec
la version que nous avons modifiée dans le but de mettre un module hydrostatique des
poumons égal à 0.14 MPa (Figure 4.14). Ces deux maquettes ont été soumises à une explosion
de 5 kgTNT sans protection. Nous pouvons voir que l’accélération maximale est de l’ordre de
1000× 103 m/s2 sur le sternum et de 300× 103 m/s2 au niveau du cartilage dans les deux
modélisations (Figure 4.14). Il y a donc un à deux ordres de grandeurs entre les accélérations
déterminées numériquement et expérimentalement, ces dernières étant de l’ordre de 16× 103

m/s2 (Tableau 4.4). Cependant, comme expliqué précédemment, du fait de la forme du signal
de surpression (Figure 4.4b), la fréquence d’échantillonnage de l’accéléromètre, qui ne nous a
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pas été renseignée, peut induire une forte imprécision sur la valeur du maximum d’accélération.
Cette même difficulté peut également être présente dans notre simulation où nous avons une
période d’échantillonnage de 0.1 ms, des approximations de calculs peuvent également avoir
une influence sur ce résultat. De plus, la position du capteur ayant un impact important sur la
valeur de l’accélération (Figure 4.14) il est difficile de comparer ces résultats.

(a) *MAT_ELASTIC_FLUID, K = 1.4 MPa (b) *MAT_CRUSHABLEFOAM, K = 0.14 MPa

FIGURE 4.14 – Maximum de l’accélération de l’avant de la cage thoracique, vue ventrale
(mm/s2, t = 3.2 ms)

Pour ce qui est de la vitesse, nous réalisons la même comparaison que pour l’accélération
(Figure 4.15). Nous pouvons voir que la vitesse de la face avant de la cage thoracique est
relativement uniforme sur le sternum ainsi que le cartilage. Elle est d’environ de 5 à 10 m/s
pour les deux simulations, ce qui correspond aux valeurs trouvées lors de la campagne d’essais
de l’IRBA et de l’ISL (Tableau 4.4). Nous pouvons en déduire que la rigidité globale de notre
système est cohérente avec celle du réel.

(a) *MAT_ELASTIC_FLUID, K = 1.4 MPa (b) *MAT_CRUSHABLEFOAM, K = 0.14 MPa

FIGURE 4.15 – Maximum de la vitesse de l’avant de la cage thoracique, vue ventrale
(mm/s, t = 3.6 ms)
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Au vu des incertitudes sur le déplacement de la 8e côte, nous ne pouvons pas comparer l’ordre
de grandeur du déplacement de l’avant de la cage thoracique et du critère visqueux.

Comme nous l’avons vu dans le Chapitre 3, il n’y a que très peu de données microscopiques dans
la littérature, cependant Arora décrit une extension des parois alvéolaires constatée a posteriori
d’une explosion [Arora et al., 2017] et d’autres auteurs décrivent l’allongement à rupture des
différents tissus pulmonaires [Grippi et al., 2015, Fukaya et al., 1968]. Nous retrouvons bien de
l’allongement dans la partie des poumons qui est endommagée face à un blast, cependant il
n’est pas possible de comparer cet allongement directement avec les valeurs provenant de la
littérature. En effet, ces dernières ont été réalisées en prenant en compte un morceau de poumon
sorti de sa cage thoracique, l’allongement à rupture est déterminé à partir de poumons effondrés
tandis que dans le modèle Thums l’allongement est déterminé à partir d’un volume moyen des
poumons. Nous reviendrons sur cela dans la Section 4.7. Dans un premier temps, nous allons
analyser la cinématique des organes internes au thorax dans le but de comprendre l’apparition
de l’allongement.

4.6. Cinématique des organes internes

Lorsque l’onde de choc va arriver sur le thorax, la face avant de la cage thoracique va
venir écraser les poumons et appuyer contre les différents organes du thorax et du haut de
l’abdomen, à savoir, le cœur inclus dans le médiastin et le foie. Cependant, ces deux organes
étant gorgés de sang, ils sont presque incompressibles (Tableau 4.1). De plus, leurs masses
étant importantes devant celle des poumons, des effets inertiels vont être engendrés. En effet,
lorsque l’avant de la cage thoracique va venir écraser les poumons, le foie et le médiastin vont
peu se déplacer et la partie des poumons localisée entre la cage thoracique et le foie va être
écrasée entre ces derniers (Figure 4.16b). Cette partie des poumons aura un déplacement,
suivant l’axe dorso-ventral, plus faible que le reste des poumons (Figure 4.16b), ce qui entraîne
un allongement.

Dans la suite de ce manuscrit, nous désignerons la pointe des poumons localisée entre la
cage thoracique et le foie par l’appellation "zone pincée" (Figure 4.16b). En effet, du fait de
l’écrasement du thorax par l’avant de la cage thoracique, cette zone se retrouve pincée entre la
cage thoracique et le foie, ce qui entraîne une diminution de sa mobilité.

4.6.1. Rôle du foie
Dans le modèle Thums, le foie est représenté par un matériau dont la masse volumique est
proche de celle de l’eau, avec un module hydrostatique important devant celui des poumons (Ta-
bleau 4.1). Ce comportement a été modélisé à l’aide de la loi *MAT_SIMPLIFIED_RUBBER.
Ce dernier est donc beaucoup plus dense et plus difficilement compressible que les poumons,
ce qui peut induire des effets inertiels dans le thorax.

Afin de déterminer le rôle de ces effets inertiels engendré par le foie sur les poumons, une
simulation a été réalisée remplaçant les propriétés matériaux du foie par celles du poumon.
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(a) Organes dans la maquette Thums
(b) Déplacements suivant l’axe x dans le thorax soumis à
un blast, coupe sagittale (mm)

FIGURE 4.16 – Mise en compression des organes du thorax lors du mouvement de la face
avant de la cage thoracique

Dans la simulation décrite dans cette sous partie, les poumons et le foie ont donc été modélisés
par une mousse grâce au matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM ayant une masse volumique
de 190 kg/m3 et la loi de comportement décrite dans la Figure 4.11. Cette simulation nous
permet de voir que sans les effets inertiels du foie, l’allongement est beaucoup plus faible dans
la pointe du poumon (Figure 4.17b).

A contrario, une deuxième simulation a été réalisée en bloquant presque totalement les
déplacements et déformations du foie. Pour ce faire, la loi de comportement originelle du foie
dans le modèle Thums a été conservée, cependant sa masse volumique et son module ont été
multipliés respectivement par 10 et 100. Ces modifications vont augmenter fortement l’inertie
du foie tout en rendant sa déformation beaucoup plus difficile, une telle simulation permet
donc de confirmer le rôle de l’inertie du foie dans l’allongement des poumons. En effet, bloquer
le mouvement du foie va d’autant plus limiter le déplacement du poumon au niveau de la zone
pincée et donc augmenter le phénomène de pincement, l’allongement augmente donc dans la
partie "pincée" des poumons (Figure 4.17c).

Nous pouvons donc en déduire que les effets inertiels due à la masse importante du foie et sa
faible compressibilité sont donc en partie responsables de l’allongement des poumons dans la
partie des poumons pincée entre la cage thoracique et le diaphragme. La Figure 4.19 présente
un schéma simplifié de la cinématique du thorax, incluant les effets induits par le médiastin.
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(a) Comportement du foie inchangé par rapport
au modèle Thums

(b) Comportement foie représenté par la loi
*MAT_CRUSHABLE_FOAM

(c) Comportement foie représenté par la loi
*MAT_SIMPLIFIED_RUBBER avec un module
hydrostatique de 459 MPa et une masse volu-
mique de 1×104 kg/m3

FIGURE 4.17 – Maximum des déformations principales dans le poumon droit, compor-
tement des poumons représenté par la loi *MAT_CRUSHABLE_FOAM, coupe sagittale
(logarithmiques, t = 4.5 ms)

4.6.2. Rôle du médiastin

Les effets inertiels engendrés par le foie ne sont pas les seuls effets menant à de l’allongement
dans les poumons. En effet, dans le cas où cet effet inertiel n’a pas lieu, de l’allongement est
toujours présent dans les poumons (Figure 4.17b).

Dans le modèle Thums, le cœur et le médiastin sont modélisés séparément (Figure 4.18a),
respectivement par un matériau incompressible dont la masse volumique est proche de celle
de l’eau, 1000 kg/m3 décrit à l’aide de la loi *MAT_SIMPLIFIED_RUBBER (que nous ne
détaillons pas ici, cette loi est définie dans la documentation de LS-DYNA [LS-DYNA, 2016])
et par un matériau, décrit par la même loi, mais avec une masse volumique légèrement plus
faible que celle du cœur, 920 kg/m3 et avec un module hydrostatique proche de celui du
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foie (Tableau 4.1). Dans notre simulation, lorsque que l’avant de la cage thoracique va venir
écraser les poumons, elle va également écraser légèrement le cœur. Ce dernier étant plus
dense que le reste du médiastin, il va se déformer et venir déplacer la partie du médiastin se
trouvant entre les poumons droits et le cœur vers la droite (Figures 4.18 et 4.19). Et ainsi,
du fait de la géométrie du poumon, cela va induire un déplacement d’une partie des poumons
vers la droite et vers le haut. Cependant, du fait qu’une partie des poumons est pincée entre
la cage thoracique et le diaphragme, cette partie des poumons va être tirée vers le bas par le
déplacement de l’avant de la cage thoracique. Ainsi le cœur et le médiastin ont donc un effet
inertiel qui va venir engendrer des déformations dans le poumon.

(a) Points de mesure des déplacements,
coupe frontale, vue ventrale (b) Déplacements des organes du thorax

(c) Déplacements des organes du thorax suivant z, zone en-
cerclée : déplacement vers le bas de la pointe du poumon et
vers le haut au centre de la zone induisant un allongement

FIGURE 4.18 – Déplacements des organes du thorax, coupe sagittale

Comme dans le cas du foie, une simulation en remplaçant le comportement du cœur ainsi
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FIGURE 4.19 – Déplacements dans le thorax au cours de l’écrasement des poumons par
l’avant de la cage thoracique

que du médiastin par celui des poumons permet de rendre compte de l’allongement dans
les poumons sans les effets inertiels induits par le médiastin. Nous avons donc modélisé les
poumons ainsi que le cœur et le médiastin par le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM tel
que décrit précédemment. Dans cette simulation, les déformations principales du poumon droit
sont légèrement plus faibles que dans le cas où les inerties du cœur et du médiastin n’ont pas été
modifiées (Figure 4.20). Néanmoins, cette différence est moins marquée que dans le cas du foie.

Nous pouvons donc en déduire que l’allongement dans les parois alvéolaires est induit par les
effets inertiels du foie mais également, plus faiblement, de ceux du médiastin et du cœur, qui
fait partie de ce dernier, provoquant une déformation des poumons. Cette étude nous a permis
de montrer que l’allongement des poumons va dépendre de la vitesse et de l’enfoncement de
la face avant de la cage thoracique qui induisent ces effets inertiels. Cela permet de faire le
lien avec l’utilisation de la vitesse de l’avant de la cage thoracique ainsi que du critère visqueux
comme critères de dégradations.

4.7. Allongement des parois alvéolaires

4.7.1. Ordre de grandeur du seuil de rupture

Nous avons vu dans le Chapitre 3 que l’allongement à rupture est de l’ordre de 130% pour
des poumons affaissés [Fukaya et al., 1968]. Cependant, dans la maquette Thums que nous
utilisons pour nos simulations, le volume du poumon droit est de l’ordre de 2 L [Toyota, 2021].
Les déformations calculées lors des simulations réalisées avec cette maquette considèrent donc
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(a) Comportements des poumons représentés
par la loi *MAT_CRUSHABLE_FOAM

(b) Comportements des poumons, du mé-
diastin et du cœur représentés par la loi
*MAT_CRUSHABLE_FOAM

FIGURE 4.20 – Maximum des déformations principales dans le poumon droit, coupe
sagittale (logarithmiques, t = 4.5 ms)

des parois alvéolaires déjà allongées par rapport à celles utilisées par Fukaya, provenant d’un
poumon affaissé avec un volume de l’ordre de 0.5 L, c’est-à-dire le volume résiduel des poumons.
Nous nous intéressons donc à la conversion de la valeur de la déformation à rupture dans le cas
de Fukaya au cas de la maquette Thums. En supposant une expansion uniforme et isotrope des
poumons lors de la respiration, nous pouvons supposer que la longueur d’une paroi alvéolaire
évolue suivant la relation suivante (Équation (4.4)), avec l0Fukaya la longueur d’une paroi alvéolaire
au repos dans le cas de Fukaya, l0T hums la longueur initiale des parois alvéolaires de la maquette
Thums, VRsiduel le volume résiduel d’un poumon et VT hums le volume initial des poumons de la
maquette Thums :

l0T hums =

(
VT hums

VResiduel

)1/3

l0Fukaya (4.4)

De plus, les déformations longitudinales des parois alvéolaires dans le cas de Fukaya et de Thums
sont définies, avec εFukaya la déformation dans le cas de Fukaya, εT hums la déformation dans le
cas de Thums et L la longueur de la paroi alvéolaire après déformations :{

εFukaya =
L

l0Fukaya
−1

εT hums =
L

l0T hums
−1

(4.5)

Nous pouvons donc en déduire :

εT hums =

(
VResiduel

VT hums

)1/3 L
l0Fukaya

−1

Et donc :

εT hums =

(
VResiduel

VT hums

)1/3 (
εFukaya +1

)
−1 (4.6)
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Nous pouvons déduire de l’Équation (4.6) que la déformation à rupture du cas de Fukaya
εFukaya = 1.30 est équivalente à une déformation de εT hums = 0.45 en définissant la longueur
initiale par rapport aux poumons remplis d’air. En raison du manque de précision sur la
valeur du volume des poumons de Fukaya, nous pouvons en déduire que les déformations à
rupture sont de 40−45% dans le référentiel de Thums. Par la même méthode, nous pouvons
également déterminer les déformations des parois alvéolaires, dans les référentiels de Thums et
du volume résiduel dans le cas d’un poumon dont le volume serait égal à sa capacité totale,
notée "CPT", c’est-à-dire environ 3 L (Figure 4.21). Nous pouvons de plus déterminer que
si le poumon avait été gonflé de manière uniforme et isotrope jusqu’à rupture, cette dernière
aurait eu lieu pour un volume du poumon droit de l’ordre de 6 L, c’est-à-dire le double de sa
capacité totale.

Nous pouvons déterminer également les allongements des parois alvéolaires, dans les référentiels
de Thums et du volume résiduel, pour différents volumes du poumon droit (Figure 4.21). Nous
pouvons voir que l’allongement à rupture des parois alvéolaires est bien important devant
l’allongement de ces dernières lorsque le volume du poumon droit est égal à sa capacité totale,
notée "CPT".

FIGURE 4.21 – Allongement pour différents volumes dans les référentiels de Thums et
du volume résiduel

4.7.2. Valeur de l’allongement dans les poumons
En utilisant la maquette Thums que nous avons modifié pour y implémenter le comportement
*MAT_CRUSHABLE_FOAM où le module hydrostatique est égal à 0.14 MPa, nous trouvons
des déformations logarithmiques maximales de 0.52, ce qui correspond à des déformations de
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68%. Nous pouvons voir que le bord du poumon droit, pincé entre la cage thoracique et le foie,
présente de l’allongement supérieur à notre seuil de dégradation (Figure 4.22). Les déformations
pulmonaires sont donc supérieures au seuil de dégradation dans notre simulation d’une onde de
choc produite pas une explosion de 5 kgTNT à 3 m [Martin et al., 2022a, Martin et al., 2022b].

FIGURE 4.22 – Éléments dans lesquels l’allongement est supérieur à 42%, vue ventrale

De plus, nous avons vu précédemment que l’allongement est plus important dans le modèle
Thums non modifié, les seuils d’allongement à rupture sont donc également dépassés dans
cette maquette. Nous pouvons voir dans la Figure 4.12a que, dans le cas du modèle Thums non
modifié, l’intégralité de la partie des poumons pincée entre la cage thoracique et le diaphragme,
le foie et le médiastin, dépasse ce seuil de d’allongement à rupture. Cependant, en comparant
le chargement appliqué à la maquette Thums avec les seuils de Bowen (Figure 4.23), nous
trouvons que le seuil de blessure est dépassé mais pas celui de 1% de mortalité. Nous pouvons
donc en déduire que les blessures sont supposées être "légères" face à un tel chargement. Le
modèle Thums non modifié prédit des dégradations dans une large partie des poumons (Figure
4.12a et 4.22), selon notre modification de ce modèle, les zones de dégradations semblent
beaucoup plus faibles. Notre modèle semble donc plus proche de la réalité.

4.7.3. Cas d’une altération de la plèvre
Lors de ses campagnes d’essais, l’IRBA a remarqué que dans le cas où les deux parois de la
plèvre sont collées, l’étendue des blessures est plus importante que dans le cas d’une plèvre
saine. En raison de cette différence, les réacteurs biologiques présentant cette altération de la
plèvre ont été sortis de l’étude de l’IRBA évaluant les dégradations pulmonaires face au blast,
cependant cela nous donne des informations précieuses sur les mécanismes de dégradations.
En effet, la plèvre servant à permettre un glissement relatif entre les poumons et la cage
thoracique, lorsque les deux parois de la plèvre sont collées, ce glissement n’est plus possible
(ou dans certains cas limités). Nous avons supposé que l’allongement menant à rupture des
parois alvéolaires est dû au pincement d’une partie du poumon, qui va être maintenue entre
la cage thoracique et le foie, pendant que le reste du poumon est écrasé par l’avant de la
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FIGURE 4.23 – Comparaison du chargement appliqué à la maquette Thums (surpression
maximale de 250 kPa, durée de phase positive de 2.5 ms) avec les seuils de mortalité et
de dégradation définis par Bowen [Bowen et al., 1968]

cage thoracique. Un allongement est donc provoqué entre ces deux parties du poumon. Dans
le cas d’un poumon sain, la plèvre permettant un glissement entre la cage thoracique et le
poumon, nous pouvons imaginer que le pincement sera moins important qu’en l’absence d’un
tel glissement. En effet, une telle altération va diminuer le mouvement relatif des poumons
par rapport à la cage thoracique, ce qui aura pour effet de maintenir encore plus la pointe
des poumons localisée entre la cage thoracique et le foie, tandis que le reste des poumons
sera écrasé comme dans le cas d’un poumon sain. Nous avons donc réalisé une simulation en
bloquant ce glissement relatif dans le but de modéliser une telle altération de la plèvre. Pour
ce faire, les coefficients de frottement statique et dynamique entre les deux parois de la plèvre
a été fortement augmenté, passant de 0.1 à 1.

Ne connaissant que l’ordre de grandeur de l’allongement à rupture des parois alvéolaires, 40−
45%, une comparaison des zones où l’allongement est supérieur à 35 et 42% nous permet de
comparer les simulations sur une plage de valeurs plus large. Nous pouvons voir sur la Figure
4.24 que le nombre d’éléments dans lesquels les déformations principales sont supérieures à
35 et 42% est plus important dans le cas d’une plèvre altérée que dans le cas de poumons
sains, ce qui concorde avec notre hypothèse sur mécanisme d’apparition de l’allongement. En
supposant que l’étendue des dégradations augmente avec le nombre d’éléments dépassant le
seuil à rupture, cela concorde avec les résultats de l’IRBA sur les effets de cette altération de
la plèvre.
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(a) Éléments dans lesquels l’allongement est
supérieur à 35%, poumon sain

(b) Éléments dans lesquels l’allongement est
supérieur à 42%, poumon sain

(c) Éléments dans lesquels l’allongement est
supérieur à 35%, altération de la plèvre

(d) Éléments dans lesquels l’allongement est
supérieur à 42%, altération de la plèvre

FIGURE 4.24 – Comparaison de l’allongement dans un poumon sain et dans le cas d’une
altération de la plèvre, vue ventrale. En raison de l’échelle automatiquement fixée par LS-
DYNA dans ce mode d’affichage, les échelles sont légèrement modifiées entre les figures

4.8. Limites de la maquette Thums

Comme nous l’avons vu précédemment, la maquette Thums, telle que nous l’avons modifiée,
est proche de la géométrie de l’homme. Cependant, ce modèle présente différentes limites qu’il
est important d’établir clairement afin de déterminer le domaine de validité de nos simulations.
Nous les expliciterons donc dans cette sous partie.

Une limite de cette maquette concerne la position assise de la maquette. En effet, la question
peut se poser de l’impact de cette position sur la géométrie interne du tronc. Cependant, nous
avons vu que les dégradations sont dues à de l’allongement induit par les effets inertiels du
foie et du médiastin. Nous retrouvons une partie des poumons pincée entre le foie et la cage
thoracique dans le cas d’une position debout, comme dans le cas d’une position assise telle
qu’utilisée dans nos simulations (Figure 4.25). Il serait néanmoins intéressants de réaliser une
étude sur un modèle représentant un homme debout dans le but de confirmer cela.

De plus, les liaisons entre les différents os et organes constituant le modèle Thums sont
modélisés comme étant du contact unilatéral. En raison de cela, la maquette est valable dans
le cas d’une mise en compression mais non dans le cas où la face avant de la cage thoracique
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FIGURE 4.25 – Présence d’une partie des poumons (en vert) pincée entre la cage thora-
cique et le foie (en rouge), coupe transversale [Ackerman, 1994]

voudrait retrouver sa position initiale. Ces conditions de contact engendrent un mouvement
séparé de différentes parties de la maquette et ne permettent donc pas à la maquette Thums
de revenir à l’étape initiale.

Le comportement des poumons décrit avec le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM ne
permet pas de décrire son comportement dans le cas d’une augmentation de volume des
éléments du poumon (Annexe B). Le comportement du poumon est donc valable uniquement
dans le cas où le volume des différents éléments diminuent au cours du temps.

De plus, dans le cas où un allongement important du parenchyme a lieu, les fibres de collagène
vont se redresser. Le comportement du parenchyme en traction va donc changer. Dans le cas
de la maquette Thums, que ce soit avec le comportement *MAT_ELASTIC_FLUID ou avec
le comportement *MAT_CRUSHABLE_FOAM, cet aspect du comportement des poumons
n’est pas représenté. Il serait intéressant de représenter ce comportement par un modèle ma-
croscopique du parenchyme plus fin et adapté au cas du blast. Cela pourrait, par exemple, être
obtenu par une adaptation de modèles tels que celui de Patte prévu pour la modélisation de la
respiration normale [Patte et al., 2022a, Patte et al., 2022b].

4.9. Conclusion

Pour conclure, l’utilisation du modèle Thums, modifié afin d’être plus proche du comportement
réel des poumons, permet bien de retrouver de l’allongement, de l’ordre de grandeur de
l’allongement à rupture, au niveau des zones d’amorçages des blessures tel que décrit dans le
Chapitre 3. De plus, nous retrouvons bien les ordres de grandeur de la vitesse et du déplacement
tels que déterminés par l’IRBA lors de leurs essais sur Sus Scrofa Domesticus ainsi que par nos
simulations utilisant le modèle de Bowen adapté à l’homme (Chapitre 3). Nous pouvons donc
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en déduire que les dégradations sont probablement dues à un allongement, à l’échelle microsco-
pique, des parois alvéolaires induit par la géométrie ainsi que par les effets inertiels des organes
du thorax, et donc par le mouvement de l’avant de la cage thoracique, à l’échelle macroscopique.

Nous retrouvons de plus des résultats compatibles avec ceux de l’IRBA sur l’augmentation des
dégradations dans le cas de la présence d’une altération de la plèvre. Ce qui va bien dans le
sens d’un tel mécanisme de dégradation.

De plus, parmi les critères de dégradations décrits dans la littérature et ne reposant
pas sur des mécanismes physiques de dégradations, nous pouvons noter que le critère
visqueux et le critère d’Axelsson reposent sur la vitesse de l’avant de la cage thoracique
[Axelsson and Yelverton, 1996, Viano and Lau, 1988]. Les dégradations semblant dues aux
effets inertiels des organes du thorax, la vitesse de la face avant de la cage thoracique va avoir
un impact direct sur l’allongement des poumons. Le mécanisme de dégradation pulmonaire
face au blast que nous proposons est donc cohérent avec les résultats obtenus sur l’influence
de la vitesse de l’avant de la cage thoracique.

Nous avons vu, dans le Chapitre 2, que les effets du blast sur le thorax sont modélisés par
des modèles simples considérant les poumons comme des chambres adiabatiques dont la
pression est uniforme, comprimés par des pistons modélisant la cage thoracique et l’abdomen
[Bowen et al., 1965, Thom, 2009]. Cependant, ces modèles ne permettent pas de représenter
la géométrie du thorax ainsi que les hétérogénéités présentes dans le poumon. Le mécanisme
de dégradation que nous proposons reposant sur un allongement dû aux effets inertiels et
à la géométrie, il ne semble à première vue pas pertinent d’utiliser de tels modèles pour la
représentation des effets du blast sur le thorax.

Ces modèles proposent néanmoins une vision de la cinématique primordiale dans la
compréhension du chargement du thorax et dans l’induction des effets inertiels qui vont
engendrer l’allongement. En utilisant un chargement équivalent à celui auquel le modèle
Thums a été soumis sur le modèle de Bowen, nous obtenons les déplacements et vitesses
visibles sur la Figure 4.26. Nous pouvons remarquer dans un premier temps que dans le
modèle Bowen, l’abdomen se déplace et contribue à la compression des poumons, tandis
que dans le modèle Thums, supposément plus proche de la réalité, l’inertie du foie va
limiter le déplacement de l’abdomen. Cependant, les déplacements et vitesses de la partie
antérieure de la cage thoracique sont de l’ordre de grandeur de ces derniers obtenus par nos si-
mulations avec le modèle Thums (Figure 4.6 et 4.15) mais également par l’IRBA (Tableau 4.4).

Le déplacement de la cage thoracique déterminée dans le modèle de Bowen adapté à l’homme
nous permet d’avoir accès à un mode du déplacement de l’avant de la cage thoracique de
Thums et à une bonne estimation de l’enfoncement de la face avant de la cage thoracique,
ce modèle est donc utile dans le but de réaliser un pré-traitement afin de comprendre le
chargement perçu par une maquette plus détaillée, comme la maquette Thums et d’en imposer
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(a) Surpression extérieure et dans la chambre re-
présentant les poumons appliquées au modèle
de Bowen adapté à l’homme

(b) Vitesses de la cage thoracique et de l’ab-
domen dans le modèle de Bowen adapté à
l’homme et vitesse de la face avant de la cage
thoracique de Thums

(c) Déplacements de la cage thoracique et de
l’abdomen dans le modèle de Bowen adapté à
l’homme et déplacement de l’avant de la cage
thoracique de Thums

FIGURE 4.26 – Comparaison de la réponse du modèle Thums avec le modèle de Bowen
adapté à l’homme soumis à un chargement type Friedlander

les conditions aux limites.

L’allongement induisant les lésions pulmonaires étant dû à la cinématique du thorax et plus
particulièrement à l’effet de pincement des poumons entre la cage thoracique et le foie, nous
pouvons imaginer une simulation plus simple mais prenant en compte une simplification de la
géométrie des poumons. Il serait intéressant d’étudier la réponse en allongement face à un
blast d’un système masse ressort représentant l’écrasement des poumons par l’avant de la cage
thoracique mais également la zone pincée des poumons, bloquée par l’inertie importante du foie.

128



Enfin, au vu des résultats que nous avons pu obtenir durant cette thèse, les paramètres
importants à représenter dans un simulant du thorax face au blast semblent être, les masses,
et plus particulièrement les inerties, des organes de ce dernier et leurs rigidités relatives, ainsi
que la géométrie du thorax. De plus, le glissement possible entre la cage thoracique et les
poumons permis par la plèvre ayant une influence sur l’allongement de ses derniers, il semble
pertinent de représenter cette condition aux limites.
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Chapitre 5

Conclusions et perspectives
5.1. Conclusions

Ce travail de thèse s’inscrit dans un contexte de recherche portant à la fois sur l’étude des
paramètres importants à représenter pour l’évaluation des blessures pulmonaires face un blast
et donc aussi sur la compréhension des mécanismes responsables de ces dégradations. En
effet, la compréhension des mécanismes de dégradation est une condition sine qua non à
l’établissement d’un critère de dégradation représentatif de la physique. Un tel critère pourra
être utilisé dans l’avenir pour la conception d’un simulant permettant d’évaluer les protections
mises en place face au blast.

Au vu des images provenant d’autopsies de Sus Scrofa domesticus précédemment exposés à
un blast (Chapitre 3), une hémorragie se produit au niveau de la zone des poumons comprise
entre la cage thoracique et le diaphragme. Ce saignement est le résultat d’une rupture de la
paroi des capillaires. L’étude de l’histologie des poumons ainsi que de leurs mécanismes de
dégradation face à différents accidents montrent que cette dégradation peut être engendrée par
deux effets, un sur-allongement des parois alvéolaires ou une surpression intra-capillaire trop
importante. En raison de la localisation des dégradations, il semble probable que l’allongement
des parois alvéolaires soit responsable de ces dégradations. En effet, si les dégradations étaient
dues à une surpression intra-capillaire importante et générale dans l’intégralité du poumon,
elles ne seraient pas localisées dans la partie basse des poumons mais seraient plus dispersées
dans le poumon.

Des simulations sur le modèle à éléments finis Thums, modifié tel que décrit dans le Chapitre
4 dans le but de se rapprocher des propriétés mécaniques des poumons, montrent qu’un
allongement est présent dans la zone d’amorçage des dégradations. De plus, ce dernier est
de l’ordre de grandeur de l’allongement à rupture des parois alvéolaires, soit 35 − 45% en
prenant comme référence le volume initial du poumon droit de Thums [Fukaya et al., 1968].
Un seuil en déformation principale maximal a été construit sur la base physique d’un seuil
sur l’allongement des parois alvéolaires au-delà duquel les fils de collagène commencent à
se désenchevêtrer de façon permanente. La DGA ayant pour objectif d’obtenir un simulant
des effets du blast sur les poumons, il est pertinent d’imaginer l’utilisation d’un indicateur en
allongement dans un tel simulant.

Une étude de la cinématique des organes du thorax permet de montrer qu’un tel allongement
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est induit par les effets de structure ayant lieu dans le thorax suite à une compression rapide
de ces derniers par l’avant de la cage thoracique. En effet, le foie ayant une inertie importante,
il ne va se déplacer et se déformer que très peu par rapport au poumon. La pointe des
poumons, positionnée entre la cage thoracique et le foie, va donc se retrouver pincée entre
ces deux éléments, tandis que le reste des poumons va se faire comprimer par l’avant de
cage thoracique. Ainsi, un allongement sera généré au niveau de la zone dite "pincée". De
plus, les résultats de l’IRBA et des simulations réalisées au cours de cette thèse, concernant
l’augmentation de l’étendue des dégradations dans le cas d’une altération de la plèvre
limitant le déplacement relatif des poumons par rapport à la cage thoracique, confirment
l’importance de la cinématique dans la génération de cet allongement des parois pulmonaires.
La cinématique des organes du thorax étant régie par leurs propriétés mécaniques, il est alors
primordial de représenter les inerties des organes du thorax, notamment celles du foie, de
la cage thoracique et celle des poumons, mais aussi leurs rigidités, dans le but de retrouver
le bon ordre de grandeur des déformations pulmonaires. De plus, l’allongement étant dû au
pincement des poumons entre la cage thoracique et le foie, la cinématique et la géométrie
globale de la cage thoracique et des organes qu’elle protège semblent être importantes à re-
présenter dans un simulant ayant pour but d’évaluer les dégradations pulmonaires face au blast.

Enfin, la cinématique des organes étant induite par le déplacement de l’avant de la cage
thoracique, cela explique une corrélation entre des indicateurs tels que la vitesse ou encore le
déplacement de la face avant de la cage thoracique et les niveaux de dégradations. De plus,
les ordres de grandeur des vitesses et de l’enfoncement étant similaires dans le cas de modèles
simples représentant le comportement des poumons face au blast, leur utilisation est un bon
moyen d’évaluer de façon simple le chargement perçu par les poumons soumis à différentes
conditions de sollicitation de type blast et avec différentes protections.

5.2. Perspectives

Au vu des conclusions de la présente étude, plusieurs perspectives peuvent être explorées :

Les études ayant été réalisées à l’aide d’une maquette représentative de la géométrie humaine
et les essais ayant été réalisés sur réacteurs biologiques, il serait utile, à des fins de validation
de l’approche et du passage de l’animal à l’homme, de réaliser de telles simulations sur un
modèle à éléments finis de Sus Scrofa domesticus. Pour ce faire, il faudra dans un premier
temps réaliser un tel modèle qui n’est, à ma connaissance, pas disponible à ce jour. Une étude
du chargement présent dans la pointe du poumon face au blast derrière différentes protections
pourrait également permettre de comprendre le chargement vu par la cage thoracique et ainsi
de confirmer le scénario de blessure proposé dans cette thèse. Il est cependant important de
rappeler que même si le critère de dégradation proposé dans cette thèse repose sur la physique,
nous pourrons toujours nous poser la question de sa représentativité. En effet, les seuls essais
pouvant permettre la validation des simulants étant réalisés sur des réacteurs biologiques, il
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est important de lever le doute sur le passage des effets du blast sur animal à ceux sur le corps
humain grâce à des simulations. Dans tous les cas, des approximations devront donc être faites
dans le but de considérer un simulant représentatif de la réponse d’un personnel face au blast.

Les simulations réalisées lors de cette thèse montrent un allongement global des poumons
dans leur partie "pincée", cependant, bien que ce critère de dégradation ait été déterminé
lors d’une étude à différentes échelles, il est important de vérifier que ce critère est adapté.
Nous pouvons donc nous demander s’il est important de représenter la microstructure des
poumons en vue d’un couplage des différentes échelles, ou si un matériau homogène peut
suffire à représenter leur comportement ainsi que l’allongement présent dans ces derniers.
Pour cela, il serait intéressant de réaliser une étude du comportement des poumons dans une
simulation présentant une modélisation géométrique des alvéoles. Cette étude est d’autant
plus importante au vu du but de la DGA concernant l’obtention future d’un simulant. En
effet, cela donnerait des informations précieuses sur le niveau de représentation nécessaires
des poumons et donc sur le cahier des charges du simulant qui pourrait en découler. Une telle
simulation permettrait également d’apporter plus de compréhension dans les effets du blast
sur les poumons.

Nous pouvons imaginer un critère de dégradation en allongement, il serait intéressant de
valider un tel critère avant de le représenter dans un simulant. Comme nous l’avons vu, l’ordre
de grandeur de l’allongement à rupture va se situer autour de 35− 45% pour des poumons
ayant un volume proche de celui du volume courant. Cette valeur ayant été déterminée à l’aide
d’un changement de référence, il parait raisonnable de réaliser des essais de sorte à pouvoir
mesurer cette valeur pour des poumons initialement à leur volume courant. Enfin, cette valeur
a été déterminée lors d’essais quasi-statiques, nous pouvons donc nous demander si cette
valeur serait différente dans le cas d’un chargement plus rapide.

L’objectif de la DGA étant d’obtenir un simulant de poumons permettant la conception et
l’évaluation des protections face au blast, il était primordial de comprendre les mécanismes de
dégradation et de déterminer des critères lésionnels associés. Les deux derniers points ayant
été étudiés lors de cette thèse, il reste à étudier la faisabilité d’un tel simulant. Cependant,
au vu des conclusions de notre étude, nous pouvons supposer que pour réaliser un simulant
basé sur la physique, il est important de conserver la géométrie ainsi que la densité et la
rigidité des différents organes. Sachant que des modèles simples permettent de représenter le
déplacement de l’avant de la cage thoracique et que la colonne vertébrale, le médiastin et le
foie sont relativement peu mobiles lors de la phase de chargement des poumons, nous pouvons
imaginer qu’un tel modèle permettant de représenter l’effet de pincement puisse être suffisant
pour l’évaluation des blessures pulmonaires.
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Annexe A

Détermination du module hydro-
statique, du module de Young et du
coefficient de Poisson des poumons
en compression dynamique
Dans le modèle THUMS, le matériau *MAT_ELASTIC_FLUID décrit les poumons comment
étant un fluide non visqueux, c’est-à-dire un matériau décrit par son module hydrostatique et
sans cisaillement. Dans le but de représenter convenablement les poumons, nous pensons à
un matériau isotrope en début de simulation, ce qui peut être amené à évoluer au cours de
la compression des poumons par la cage thoracique. Pour définir un tel matériau, nous avons
besoin du module hydrostatique, plus facilement déterminable dans la littérature mais aussi du
module de Young ou du coefficient de Poisson. Nous chercherons donc ces trois paramètres
dans la littérature avant de voir si nos résultats sont cohérents entre eux.

A.1. Module hydrostatique

Dans la maquette Thums, le comportement des poumons est décrit à l’aide du mo-
dule hydrostatique, K, défini comme étant égal à 1.4 MPa (Tableau 4.1). Cependant,
dans la documentation associée à Thums, le choix de la valeur de K n’est pas ex-
pliqué [Toyota, 2021]. De plus, dans la littérature, nous pouvons trouver une grande
variété d’ordres de grandeurs de module hydrostatiques, allant de 1 × 10−3 MPa à
7 × 102 MPa [Lai-Fook, 1987, Saraf et al., 2007, Kimmel et al., 1987, Butler et al., 1986,
Frank et al., 1957, Fung et al., 1985, Roberts et al., 2007]. Dans ces articles, chaque auteur
détermine le "module hydrostatique des poumons", cependant au vu de la différence d’ordre
de grandeur, nous pouvons en déduire qu’en réalité les expériences décrites dans ces différents
articles leur permettent de mesurer des propriétés différentes des poumons. Nous avons réalisé
une étude des différents modules obtenus dans la littérature en étudiant le protocole expérimen-
tal dans le but de comprendre ce qui est réellement mesuré. À noter que dans certains articles,
seule la compliance est déterminée. Elle s’exprime de la manière suivante [Mead et al., 1970] :

Cc =
∆Vlung

∆P
(A.1)
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Avec ∆Vlung la variation de volume et ∆P la variation de pression associée dans le poumon. Nous
pouvons donc déduire de l’Équation (A.1) et de la définition du module hydrostatique que :

K =Vlung
∆P

∆Vlung
=

Vlung

Cc
(A.2)

A.1.1. Tissu seul

FIGURE A.1 – (a) Schéma de la barre d’Hopkinson. (b) Schéma de la cellule de confine-
ment [Saraf et al., 2007]

Dans son expérience, Saraf place un échantillon de poumon dans une barre d’Hopkinson. Une
cellule de confinement est placée autour du poumon permettant d’empêcher son expansion
radiale (Figure A.1). Lors de ces essais, un module hydrostatique variant entre 150 et 500 MPa
a été déterminé [Saraf et al., 2007]). Des valeurs similaires ont également été trouvées par
Roberts en utilisant cette même méthode [Roberts et al., 2007]. Ce module hydrostatique est
décrit comme étant celui "des poumons", cependant il représente le module des tissus seuls en
compression. En effet, comme nous l’avons vu précédemment, la cage thoracique permet de
maintenir le poumon ouvert et l’empêche de se rétracter. Ainsi, dans le cas où des expériences
sont faites avec des morceaux de poumons, ces derniers sont déjà rétractés au maximum
donc vidés de leur air. Un essai en compression de ces derniers montrera donc un module
hydrostatique très important correspondant à la valeur du tissu constituant les parois alvéolaires.

A.1.2. Effet de la structure
Dans le cas de poumons, dont les voies aériennes sont ouvertes, donc où le volume de gaz
contenu peut évoluer, gonflés ou dégonflés faiblement par rapport à leur volume moyen, leur
module apparent sera dû à la structure de ces derniers. En effet, les contraintes dues à l’éti-
rement du parenchyme σtissus sont égales à la pression intra-alvéolaires Palv, multiplié par α ,
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FIGURE A.2 – Définitions des contraintes dans les parois alvéolaires [Fung et al., 1985]

le pourcentage des poumons occupé par de l’air, moins la pression présente dans la plèvre Ppl

(Figure A.2) [Fung et al., 1985] :

σtissus = αPalv −Ppl (A.3)

On trouve donc un module hydrostatique du tissu, avec Vlung le volume des poumons :

Ktissus =Vlung
dPalv

dVlung
=Vlung

d(αPalv −Ppl)

dVlung
(A.4)

Comme α n’est pas connu, Fung le considère comme étant égal à 1. L’équation (A.4) devient :

Ktissus =Vlung
d(Palv −Ppl)

dVlung
(A.5)

Afin de déterminer ce module, Fung a réalisé une expérience permettant des transferts d’air
entre l’intérieur et l’extérieur des poumons. Pour ce faire, un poumon a été suspendu dans une
boite. Le volume d’air dans les poumons est contrôlé par une pompe tandis que la pression
intra-alvéolaire est mesurée et la pression dans la boite, Ppl , est maintenue à la pression
atmosphérique. Cela permet d’obtenir le volume des poumons en fonction de la pression
transpulmonaire, c’est-à-dire la différence de pression entre les alvéoles et la plèvre. Pour des
pressions transpulmonaires variant entre 5× 10−4 et 1× 10−3 MPa, Fung trouve Ktissus entre
2×10−3 et 3×10−3 MPa. Il n’y a pas de différences significatives entre les modules déterminés
lors du gonflage ou du dégonflage du poumon [Fung et al., 1985]. Butler et Lai-Fook ont
réalisé des expériences similaires, ils trouvent un module hydrostatique du même ordre de
grandeur [Butler et al., 1986, Lai-Fook, 1979].

A.1.3. Air contenu dans les tissus
Dans le cas d’une sollicitation par une onde de choc, nous pouvons supposer que l’air n’a pas
le temps de sortir ou d’entrer dans les poumons (Section 2.3.2.3, [Bowen et al., 1965]). Dans
le cas d’un poumon dont les voies aériennes sont fermées, l’air présent dans les poumons va
avoir une influence sur le module hydrostatique des poumons Klung. Nous pouvons donc définir

137



[Fung et al., 1985] :

Klung =Vlung
dPalv

dVlung
(A.6)

De plus, nous pouvons définir Kpl , le module hydrostatique du thorax :

Kpl =−Vlung
dPpl

dVlung
(A.7)

Enfin grâce aux Équations (A.4), (A.6) et (A.7), nous trouvons :

αKlung +Kpl = Ktissus (A.8)

Comme les voies aériennes sont fermées, nous pouvons écrire, d’après la loi des gaz parfaits,
avec Valv et Palv respectivement le volume de la partie gazeuse des alvéoles et leur pression :

PalvValv = constante ⇒ dPalv

Palv
+

dValv

Valv
= 0 (A.9)

De plus, le volume total des poumons est égal au volume du gaz présent dans les alvéoles ajouté
à celui des tissus, qui est constant. La variation du volume des poumons est donc égale à la
variation de volume de gaz présent dans les alvéoles. Grâce aux Équations (A.6) et (A.9) on
trouve :

Klung =−
Vlung

Valv
Palv (A.10)

Afin de déterminer le module hydrostatique des poumons, Fung a réalisé des essais avec
des poumons dont les voies aériennes ont été fermées. Dans un premier temps, l’air présent
initialement dans les poumons a été vidé avant de réintroduire un volume d’air connu. Ce
volume entraîne une pression alvéolaire de l’ordre de 2×10−3 MPa. Durant cette expérience, la
pression alvéolaire est mesurée et la pression pleurale est maintenue à la pression atmosphérique
(Figure A.3). Lors de ces essais, Fung détermine des valeurs de Klung de l’ordre de 0.13 MPa,
à l’aide de l’Équation (A.10) et, grâce à l’Équation (A.5) ainsi qu’à la mesure de la différence
de pression entre Palv et Ppl , des valeurs de Ktissus entre 2×10−3 et 1.3×10−2 MPa, pour des
pressions transpulmonaires entre 5×10−4 et 1×10−3 MPa. Des ordres de grandeurs similaires
ont été trouvés en gonflant ainsi qu’en dégonflant les poumons. Nous pouvons remarquer que
ces valeurs sont de l’ordre de grandeur de celles déterminées dans le cas de poumons ouverts
[Fung et al., 1985].

Enfin, à l’aide de l’Équation (A.8), et en considérant α = 1, Fung trouve un module
hydrostatique du thorax Kpl de l’ordre de 0.14 MPa [Fung et al., 1985]. Yen a également
mesuré le module hydrostatique des poumons, il trouve le même ordre de grandeur que celui
de Fung [Yen et al., 1986].

Au vu de la différence entre Ktissus et Kpl , il est intéressant de calculer le module de l’air.
Considérons un volume d’air en compression, alors son module serait égal à :

Kair = c2
ρa (A.11)
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FIGURE A.3 – Schéma du dispositif permettant de calculer le module hydrostatique des
poumons avec voies aériennes fermées [Fung et al., 1985]

Avec c = 340 m/s la célérité des ondes dans l’air et ρa = 1.29 kg/m3 sa masse volumique.
Pour de l’air seul, on trouve donc Kair = 0.14 MPa. Nous retrouvons donc l’ordre de
grandeur de Kpl . Nous pouvons en déduire que dans le cas de poumons fermés les effets
de la structure des poumons et ceux de l’air présent dans les poumons vont avoir une
influence sur le module hydrostatique des poumons. Cependant, les effets du tissu sur le mo-
dule des poumons sont négligeables devant la compressibilité de l’air, pour des poumons fermés.

A.1.4. Conclusion sur le module hydostratique

Comme nous avons pu le voir, de nombreuses méthodes expérimentales permettent de déter-
miner les modules hydrostatiques de l’air présent dans les poumons, des tissus seuls dans le cas
de poumons non réctractés ou encore des tissus seuls dans le cas d’un poumon rétracté. Ces
différents modules ont des ordres de grandeurs très différents, allant de 1×10−3 MPa à 7×102

MPa. Il est donc primordial de se poser la question du module qu’il est pertinent d’utiliser dans
nos simulations. Le Tableau A.1 recense les ordres de grandeurs des modules hydrostatiques
utilisés dans les différentes maquettes numériques présentes dans la littérature. Nous pouvons
voir que les modèles HUBYX et HFTEM utilisent le module hydrostatique basé sur une
compression dynamique des tissus seuls déjà rétractés [Roth et al., 2013, Roberts et al., 2007],
tandis que Cronin utilise un module proche de celui de l’air [Cronin, 2011]. Face à un blast,
l’écrasement des poumons est si rapide que l’air n’aura pas le temps de s’échapper, nous
verrons donc le module hydrostatique de l’air tel que Fung l’a mesuré [Fung et al., 1985]. Il est
donc pertinent de modifier les paramêtres matériaux de la maquette Thums afin d’y appliquer
un module hydrostatique proche de celui de l’air présent dans les poumons.
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Maquette K (MPa)
Gelman [Simmonds et al., 2004] non renseigné

Cronin [Cronin, 2011] 0.1
Thums [Toyota, 2021] 1.4

Hubyx [Awoukeng-Goumtcha, 2015] 744
HTFEM [Roberts et al., 2007] 744

TABLE A.1 – Module hydrostatique des poumons de différents modèles numériques

A.2. Module de Young, coefficient de Poisson

A.2.1. Module de Young du parenchyme

Afin de déterminer le module de Young du parenchyme, Polio et Andrikakou ont fait
des essais de traction uniaxiale en ne prenant en compte qu’un échantillon de poumon
[Polio et al., 2018, Andrikakou et al., 2016] (Figure A.4). De la même manière que dans le
cas précédent traitant d’un morceau de parenchyme, l’échantillon se rétracte sur lui-même
dès qu’il n’y a plus la présence de la cage thoracique. Un essai de traction sur un tel
échantillon pose donc la question de la longueur de référence, suivant les protocoles, il est
possible de considérer que les déformations sont nulles dans un poumon rétracté ou dans
un poumon ayant un volume proche de celui qu’il aurait lors de la respiration, et de la
gamme de déformation qu’il est pertinent d’étudier en vue de modéliser le comportement des
poumons. Polio utilise la partie appelée "Toe" de sa courbe de réponse pour déterminer un
module de Young de 3.4± 0.4× 10−3 MPa, tandis ce que le module de Young de la partie
notée "Slope" est de 5.5 ± 2.2 × 10−2 MPa [Polio et al., 2018]. Cela illustre l’importance
de connaître la longueur de référence dans le but de savoir si le poumon est rétracté ou
étiré par rapport aux volumes des poumons tels que nous pouvons les trouver dans leur
cage thoracique, au cours d’une respiration non forcée. Il n’est pas possible de savoir si
la partie notée "Toe" de la courbe correspond au passage de poumons rétractés à leur
volume normal. Andrikakou réalise des essais de traction sur des échantillons de poumons
de rat, il montre que le module de Young des poumons dépend de la vitesse de sollicitation
des poumons. De plus, nous pouvons voir que la réponse en traction lente des poumons
obtenue par Andrikakou semble être proche de la partie appelée "Toe" de la courbe de Polio A.4.

La masse volumique des échantillons nous permettrait d’avoir une idée de la rétractation des
poumons avant les essais mais n’est pas renseignée.

Pour éviter la rétractation des poumons, Hoppin a congelé les poumons alors qu’ils avaient
une masse volumique égale à 125 kg/m3, ce qui correspond à l’ordre de grandeur de la masse
volumique utilisée par Bowen [Bowen et al., 1965], avant de prélever son échantillon et de le
contraindre à un volume donné par des hameçons (Figure A.5). Grâce à une mise en traction
de l’échantillon par les hameçons, Hoppin trouve un module de Young variant entre 1× 10−3

et 1.5× 10−2 MPa en fonction de la déformation de l’échantillon. [Hoppin Jr et al., 1975].
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(a) Essais de traction sur échantillon prove-
nant de poumon de Sus Scrofa domesticus
[Polio et al., 2018]

(b) Essais de traction sur échantillon provenant
de poumons de lapin [Andrikakou et al., 2016]

FIGURE A.4 – Courbes contraintes-déformation pour différents essais

Cette valeur de 1×10−3 MPa a également été déterminée par Kimmel [Kimmel et al., 1987].
Cependant, ces valeurs ne prennent pas en compte l’influence de l’air dans les poumons.

Nous pouvons en déduire que le module de Young des poumons est très faible devant la valeur
du module hydrostatique de ces derniers. Nous pouvons en déduire que le coefficient de Poisson
est proche de 0.5, cependant au vue des incertitudes expérimentales dans la détermination du
module de Young, nous réaliserons une étude similaire sur la valeur du coefficient de Poisson
afin de vérifier la cohérence des ordres de grandeurs.

(a) Mise en traction d’un échantillon de pou-
mon, la mise en traction du poumon se fait par
des hameçons fixés à l’échantillon

(b) Module de Young (lignes pleines, g/cm2)
et module hydrostatique (lignes pointillés,
dynes/cm2) déterminés par Hoppin

FIGURE A.5 – Essais d’Hoppin [Hoppin Jr et al., 1975]
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A.2.2. Coefficient de Poisson
De même que pour le module hydrostatique, de nombreuses méthodes expérimentales mènent
à des valeurs variées du coefficient de Poisson : dans la littérature, nous pouvons trou-
ver des valeurs allant de 0.3 à 0.49 [Lai-Fook, 1987, Yen et al., 1986, Butler et al., 1986,
Fung et al., 1985, Hoppin Jr et al., 1975]. Il nous faut donc déterminer la valeur du coeffi-
cient de Poisson des poumons dont les voies respiratoires sont fermées. Pour cela nous pouvons
utiliser le module de cisaillement G car ce module ne dépend pas de l’ouverture ou non des voies
aériennes mais de la pression transpulmonaire [Yen et al., 1986]. En effet, ce module est lié à la
déformation des poumons sans variation de leur volume. Pour des pressions transpulmonaires
variant de 0 à 1.6× 10−3 MPa, G varie entre 2× 10−4 et 1.2× 10−3 MPa [Yen et al., 1986].
Nous pouvons donc dire qu’il est de l’ordre de 1× 10−3 MPa. Nous pouvons donc calculer ν

grâce à l’Équation (A.12) :

ν =
3K −2G

2(3K +G)
(A.12)

Avec un module hydrostatique K = 0.14 MPa et G = 1× 10−3 MPa, on trouve ν = 0.496
pour des poumons aux voies aériennes fermées. La différence entre cette valeur et celles de la
littérature est due au fait que les articles travaillent principalement avec des poumons ouverts,
le module hydrostatique qu’ils obtiennent est donc de l’ordre de 1×10−3 MPa tandis que celui
de poumons fermés est de l’ordre de 0.14 MPa.

Nous pouvons ainsi vérifier l’ordre de grandeur du module de Young que nous avons déterminé
précédemment, dans le but de vérifier si nos valeurs du coefficient de Poisson et du module de
Young sont cohérentes entre elles :

Epoumon =
9KG

3K +G
(A.13)

L’Équation (A.13) nous permet d’obtenir Epoumon = 3×10−3 MPa. Ce qui est de l’ordre de gran-
deur des modules de Young présents dans la littérature [Butler et al., 1986, Polio et al., 2018,
Kimmel et al., 1987, Andrikakou et al., 2016, Hoppin Jr et al., 1975].
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Annexe B

Comportement du matériaux
*MAT_CRUSHABLE_FOAM
Deux documentations de LS-DYNA expliquent partiellement comment utiliser ce matériau
[LS-DYNA, 2006, LS-DYNA, 2016], cependant elles n’expliquent pas vraiment la théorie der-
rière ces matériaux et les notations utilisées dans ces documentations ne sont pas claires.
Dans le but de comprendre cette théorie et pour pouvoir utiliser cette loi de comporte-
ment, nous avons donc besoin de réaliser des tests élémentaires qui sont décrits dans cette
Annexe. Cette Annexe reflète donc ce que nous avons compris de la loi de comportement
*MAT_CRUSHABLE_FOAM. Dans un premier temps, nous verrons quels paramètres peuvent
être renseignés pour le matériau.

B.1. Description du comportement

B.1.1. Comportement matériaux

Les paramètres demandés par le matériau sont :
— la masse volumique ;
— le module de Young ;
— le coefficient de Poisson ;
— la loi de comportement décrivant les contraintes hydrostatiques en fonction des défor-

mations volumiques ;
— tensile stress cutoff ;
— l’amortissement.

Les déformations volumiques, définies de sorte qu’elles soient positives dans le cas d’une com-
pression, sont calculées de la manière suivante, avec V0 le volume initial et V le volume courant :

γv =
V0 −V

V0
(B.1)

Les contraintes hydrostatiques σy, négatives en compression, sont définies en fonction des
déformations volumiques par un ensemble de points formant la courbe suivante (Figure B.1).
Lors d’un chargement en compression, le comportement de la mousse va suivre cette courbe
jusqu’à la décharge (point a). Les contraintes vont ensuite diminuer jusqu’à la tensile stress
cutoff (point b) et rester constantes jusqu’à la charge (point c). Les contraintes vont dans ce
cas réaugmenter afin de rejoindre la loi de comportement et de pouvoir la suivre (point d). Afin
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de comprendre le fonctionnement de cette loi de comportement, il est important de regarder
les équations la régissant.

FIGURE B.1 – Loi de comportement de la mousse en compresssion [LS-DYNA, 2006]

B.1.2. Calcul des contraintes hydrostatiques
Lors des simulations, LS-DYNA calcule des contraintes "trial" telles que :

σ
trial
i j = σ

n
i j +E ε̇

n+1/2
i j ∆tn+1/2 (B.2)

Dans la documentation LS-DYNA [LS-DYNA, 2016, LS-DYNA, 2006], les contraintes
principales σ trial

k sont comparées aux contraintes renseignées dans la loi de comportement
hydrostatique. dans le cas où σy < |σ trial

k |, alors les contraintes de la mousse seront définies

telles que σi = σy
σ trial

k
|σ trial

k | , sinon σk = σ trial
k . Après cette mise à l’échelle des contraintes

principales, le tenseur des contraintes est retransformé dans le système global. Pour simplifier,
nous avons compris que lorsque le volume de la mousse diminue, les contraintes suivent la
loi de comportement indiquée. Lors d’une décharge, les contraintes suivent la formule (B.2)
jusqu’à la tensile stress cutoff.

Afin d’avoir une pente importante et ainsi assurer que les contraintes suivent bien la loi de
comportement lors du chargement et celle de la décharge lors de cette dernière, il est important
de rentrer un module de Young élevé au début de la simulation. Nous verrons cela plus en détail
dans la suite.

B.2. Exemple, cas d’un cube

Afin de comprendre plus en détail la modélisation du matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM
avant de l’implémenter dans la maquette THUMS, nous avons réalisé différentes simulations
dans des cas simples.
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B.2.1. Cube en compression triaxiale
Dans un premier temps, nous nous intéressons au cas d’un cube soumis à une compression
triaxiale. Pour ce faire, nous avons représenté un cube dont toutes les faces sont bloquées sauf
deux (Figure B.2). Les déformations εzz sont donc nulles. Des déplacements de norme d sont
imposés sur les 2 faces restantes. Lors de cette simulation, nous avons utilisés les paramètres
suivants :

— ρmousse = 1×10−10 tonnes/mm3

— Emousse = 700 MPa
— ν = 0.495
— Tensil stress cutoff = 0 MPa
— amortissement = 0.1

(a) Cube en compression triaxiale (repré-
senté en 2d)

(b) Déplacement normalisé imposé aux
deux faces du cube

FIGURE B.2 – Description de la simulation

Cette simulation nous permet de voir que le comportement de la mousse suit bien la loi
de comportement imposée (Figure B.3a). De plus, nous pouvons voir que les contraintes
σxx, σyy et σzz sont égales à chaque instant (Figure B.3b). Les contraintes suivent la loi de
comportement imposée en fonction des déformations volumiques déterminées de la sorte :
1
3 σy(γv) avec γv = ∑εii +∑i ̸= j εiiε j j + εxxεyyεzz.

Nous avons vu le comportement de la mousse en compression, cependant il est également
important de comprendre ce qu’il se passe lors d’une mise en traction de la mousse, qui n’est
pas non plus documentée.

B.2.2. Cube en allongement
Dans le but de déterminer la réponse en traction de la mousse, nous avons mis un cube en
traction uni-axiale. Dans ce cas, lorsque le volume de la mousse augmente, les contraintes
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(a) Contraintes hydrostatiques en fonction
des déformations volumiques (b) Contraintes σii en fonction du temps

FIGURE B.3 – Contraintes dans un cube en compression triaxiale

augmentent suivant le comportement de la mousse à la décharge, c’est-à-dire avec le module
hydrostatique Knew que nous expliquons dans la suite, jusqu’à la tensile stress cutoff puis
restent constantes lorsque le volume continue à augmenter. Dans cette simulation, la tensile
stress cutoff a été augmentée car dans le cas contraire, les contraintes présentes dans la mousse
auraient été nulles pour γv < 0.

FIGURE B.4 – Loi de comportement de la mousse lors d’un allongement

B.2.3. Cube en traction-compression

Maintenant que nous avons vu ce qu’il se passe dans le cas de compression pure ainsi que de
traction pure, il est important de comprendre ce qu’il se passe dans un cas où les deux types
de chargements sont présents. Pour cela, nous avons réalisé une simulation telle que décrite
sur la Figure B.5, en imposant un allongement de 20% sur une face, une compression de 80%
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sur l’autre face mobile. Le reste des faces étant bloquées grâce à des appuis plans.

(a) Cube en traction-compression (repré-
senté en 2d)

(b) Déplacement normalisé imposé aux
faces du cube

FIGURE B.5 – Description de la simulation

Comme dans le cas de la compression biaxiale, le volume du cube diminue au cours de la
simulation, ainsi, γv ≥ 0. Le comportement de la mousse en traction compression va donc
suivre notre loi de comportement de la même façon que dans le cas d’une compression biaxiale
(Figure B.6). Les contraintes σii vont également être égales lors de la simulation.

FIGURE B.6 – Contraintes dans un cube en traction-compression

Nous pouvons conclure de ces simulations que le matériau *MAT_CRUSHABLE_FOAM a été
modélisé par les principes suivants : lorsque le volume de la mousse diminue, les contraintes
σii sont identiques et égales à 1

3 σy(γv) avec γv = ∑εii +∑i ̸= j εiiε j j + εxxεyyεzz. Dans le cas d’un
relachement suite à une compression ou d’une augmentation du volume de la mousse, les
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contraintes diminuent rapidement avant d’attendre la tensile stress cutoff. Cependant, comme
mentionné plus haut, il est important de renseigner un module de Young à la décharge élevé
pour cette mousse. De plus, le module hydrostatique variant au cours de la simulation, dans la
réalité, nous aurions une variation du module de Young ou du coefficient de Poisson, dans le
modèle matériaux *MAT_CRUSHABLE_FOAM ces deux derniers paramètres sont constants
dans ce qui est renseigné. Il est donc important de comprendre comment évolue la vitesse de
propagation des ondes dans ce matériau.

B.3. Le module de Young

B.3.1. Valeur
Dans le cas où le module de Young à la décharge n’est pas assez important, le logiciel LS-DYNA
va renvoyer un message d’avertissement dans les logs de la simulation avant de changer la
valeur du module de Young (Figure B.7). À notre connaissance, ce message d’avertissement
n’est pas documenté. Il est important de comprendre quelle devra être la valeur du module de
Young pour que la simulation puisse se dérouler sans encombre.

FIGURE B.7 – Avertissement : changement de module de Young, console LS-DYNA

Dans cette loi de comportement, comme expliqué sur la Figure B.1, le module de Young va régir
la pente menant à la tensile stress cutoff lors du déchargement ou lors d’une augmentation
du volume de la mousse. Il est donc important que cette pente soit plus importante que la
pente maximale retrouvée dans la loi de comportement afin d’éviter tout chevauchement des
courbes. Cependant, la loi de comportement étant définie par les contraintes hydrostatiques
en fonction du volume de la mousse, la pente associée ne sera pas directement le module de
Young mais le module hydrostatique associé.

Dans la loi de comportement implémentée lors des simulations (Figure B.2a), la pente maximale
est de Kmax = 700.8 MPa, ce qui correspond également à la valeur de Enew imposée par LS-
DYNA (Figure B.7). Nous pouvons en déduire que la valeur minimale que doit avoir le module
de Young à la décharge pour ce matériau est égale à la valeur maximale du module hydrostatique
pour la loi de comportement imposé. Cependant, lors de la décharge ou d’une augmentation
de volume, la pente n’est pas directement gouvernée par le module de Young Enew mais par le
module hydrostatique Knew (Figure B.9) :

Knew =
Enew

3(1−2ν)
(B.3)
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Dans le cas de notre loi de comportement, Knew = 2.3× 104 MPa. Dans le but de bien com-
prendre le calcul du module de Young à la décharge et du module hydrostatique associé, nous
réalisons de même une telle simulation sur la loi de comportement que nous utilisons dans
cette thèse pour le comportement des poumons (Figure B.8), la pente maximale de la loi de
comportement est Kmax = 5 MPa, LS-DYNA impose sont un module de Young à la décharge
Enew = 5 MPa. Nous obtenons donc un module hydrostatique Knew = 167 MPa (Équation B.3).
Nous pouvons donc comparer les pentes obtenues pour des réponses en traction de cubes com-
posés mousses avec différentes lois de comportement. En effet, lorsque le volume de la mousse
augmente, les contraintes augmentent linéairement en fonction de la déformation volumique,
suivant la pente régit par Knew. Dans ces simulations, la tensile stess cutoff a été augmentée
dans le but de pouvoir comparer les pentes (Figure B.9).

FIGURE B.8 – Autre loi de comportement implémenté dans LS-DYNA (en bleu) et com-
portement à la décharge (en rouge)

Nous pouvons remarquer un très faible décalage entre les lois de comportement en traction et
les droites de pentes Knew. Nous pouvons supposer que ce décalage soit lié à des arrondis ou
approximations.

B.3.2. Vitesse des ondes

La vitesse des ondes pouvant être un paramètre important dans le comportement des poumons
face à une explosion [Parsa et al., 2017], il est important de vérifier quelle est leur vitesse dans
notre mousse. Pour ce faire nous réalisons la simulation d’une barre, libre transversalement, sur
laquelle nous venons appliquer un échelon de contraintes (Figure B.10). Pour cette simulation,
nous avons utilisé la loi de comportement de la Figure B.8 et un coefficient de Poisson de 0.45.
Les éléments se trouvent respectivement à 7.4, 15.5 et 19.5 mm de la face sollicitée de la
barre. L’onde de compression arrivant respectivement à 3.0×10−4, 8.9×10−4 et 1.2×10−3 s,
nous pouvons en déduire que l’ordre de grandeur de la vitesse des ondes dans la mousse est
de 20 m/s, ce qui correspond à l’ordre de grandeur de la vitesse des ondes dans le poumon
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FIGURE B.9 – Comparaison du comportement en traction avec les valeurs de Knew déter-
minées théoriquement

(a) Position des éléments utilisés pour le calcul de la vitesse des ondes

(b) Contraintes en fonction du temps en trois éléments

FIGURE B.10 – Simulation pour la vitesse de propagation des ondes

[Parsa et al., 2017]. Nous pouvons donc en déduire que la vitesse des ondes dans la mousse est
régie par le module hydrostatique imposé par la loi de comportement. En effet, dans un solide,
la vitesse de propagation des ondes de surpression est égale à :

c =

√
E(1−ν)

ρ(1+ν)(1−2ν)
(B.4)

Comme E = 3K(1−2ν), on obtient :
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c =

√
3K(1−ν)

ρ(1+ν)
(B.5)

Pour un module hydrostatique de 0.14 MPa, on obtient donc une vitesse des ondes de l’ordre
de 20 à 30 m/s. En considérant le module de Young de 5 MPa imposé par LS-DYNA, on
obtiendrait une vitesse de l’ordre de 1000 m/s. Cela confirme que la vitesse des ondes dans le
poumon est régie par le module hydrostatique et non par le module de Young.
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Titre : Détermination des mécanismes de dégradation de poumons humains sous charge-
ment de blast et critères lésionnels associés.
Mots clés : Onde de choc, poumon, critère lésionnel, scénario de dégradation, analyse
multi-échelle, biomécanique

Résumé : Les lésions pulmonaires repré-
sentent la première cause de mortalité face
à un blast. Dans un but de protection, il
est primordial de comprendre les causes de
ces dégradations. Pour l’instant, les effets de
cette onde de choc sur les poumons sont mal
décrits. En effet, dans la littérature, les mo-
dèles de poumons, utilisés pour l’évaluation
des blessures pulmonaires face à une explo-
sion, reposent sur des indicateurs globaux
tels que la pression intra-pulmonaire ou la
vitesse de l’avant de la cage thoracique. Ce-
pendant, ces indicateurs globaux ne sont pas
associés à des mécanismes physiques de dé-
gradations. Les travaux de cette thèse s’in-
téressent à l’étude des mécanismes de dé-
gradations pulmonaires face à un blast ainsi
qu’aux critères lésionnels qui y sont associés.
De plus, cette étude permet une première
approche de définir les paramètres impor-
tants pour la représentation du comporte-
ment du thorax face au blast dans le but de
concevoir un simulant représentatif.
En raison du manque de compréhensions des
mécanismes de dégradation des poumons,
une modélisation à deux échelles est propo-
sée. Dans un premier temps, une étude des
chargements et de leurs effets à l’échelle ma-
croscopique, sur des modèles simples, per-
met de mieux comprendre les effets entrant
en jeu face au blast et de valider des hypo-
thèses qui seront utilisées dans l’établisse-
ment d’une simulation plus précise. De plus,

des autopsies provenant d’essais de l’IRBA
seront étudiées dans le but de déterminer
la localisation de ces blessures, en parti-
culier leur zone d’amorçage. Dans un se-
cond temps, les mécanismes de dégradation,
à l’échelle microscopique, possibles face au
blast seront étudiés. Pour comprendre les
mécanismes de dégradation du poumon, à
l’échelle microscopique, une analyse des ef-
fets de tous les accidents mécaniques im-
pactant les poumons est réalisée. Un tri
est proposé sur les chargements induisant
un saignement. En couplant ces données
à quelques observations de la littérature à
l’échelle des fibrilles de collagène, un méca-
nisme de sur-allongement des renforts des
parois alvéolaires est retenu puis un cri-
tère macroscopique en déformation princi-
pale maximale lui est associé. Enfin, un cou-
plage entre les chargements macroscopique
et les critères tirés de cette étude à l’échelle
microscopique est réalisé par une simulation
des effets du blast sur une maquette à Élé-
ments Finis représentant la géométrie et les
propriétés mécaniques des organes du tho-
rax. Pour ce faire, le modèle THUMS a été
modifié pour y implémenter un comporte-
ment des poumons plus représentatif du réel.
Ce couplage a permis de mettre en évidence
la présence d’allongement dans la partie des
poumons où sont localisées les dégradations
lors de la compression de la cage thoracique.
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Title : Determination of degradation mechanisms of human lungs under blast loading and
associated lesion criteria.
Keywords : Shock wave, Lung, Lesion criteria, Degradation scenario, Multi-scale analysis,
Biomechanics

Abstract : Lung damage is the leading
cause of death in the face of a blast. For
protection purposes, it is essential to unders-
tand the causes of this damage. For the mo-
ment, the effects of this shock wave on the
lungs are poorly described. Indeed, in the
literature, the lung models used for the eva-
luation of lung injuries in the face of an ex-
plosion rely on global indicators such as the
intra-pulmonary pressure or the velocity of
the front of the rib cage. However, these glo-
bal indicators are not associated with physi-
cal mechanisms of injury. The work of this
thesis is interested in the study of the me-
chanisms of pulmonary degradations in front
of a blast as well as the lesion criteria which
are associated with it. Moreover, this study
allows a first approach to define the impor-
tant parameters for the representation of the
behavior of the thorax in front of the blast
with the aim of designing a representative
simulant.
Due to the lack of understanding of the me-
chanisms of lung degradation, a two-scale
modeling is proposed. First, a study of the
loads and their effects at the macroscopic
scale, on simple models, allows a better un-
derstanding of the effects involved face of
the blast and a validation of the hypotheses
that will be used in the establishment of a
more accurate simulation. In addition, au-

topsies from IRBA tests will be studied in
order to determine the location of these in-
juries, in particular their initiation zone. In
a second step, the possible degradation me-
chanisms, at the microscopic scale, in front
of the blast will be studied. To understand
the mechanisms of lung degradation, at the
microscopic scale, an analysis of the effects
of all the mechanical accidents impacting
the lungs is performed. A sorting is proposed
on the loads inducing bleeding. By coupling
these data to some observations of the lite-
rature at the scale of collagen fibrils, a me-
chanism of over-elongation of the alveolar
wall reinforcements is retained and a macro-
scopic criterion in maximum principal defor-
mation is associated to it. Finally, a coupling
between the macroscopic loadings and the
criteria drawn from this study at the micro-
scopic scale is carried out by a simulation
of the effects of the blast on a Finite Ele-
ment model representing the geometry and
the mechanical properties of the thorax or-
gans. For this purpose, the THUMS mo-
del was modified to implement a lung be-
havior more representative of the real one.
This coupling allowed to highlight the pre-
sence of elongation in the part of the lungs
where the degradations are located during
the compression of the thoracic cage.
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