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Introduction générale

Le plexus brachial est une structure anatomique complexe, et centrale
dans la fonction du membre supérieur homolatéral, dont il procure l’innerva-
tion. Situé au niveau cervical, le plexus brachial est constitué du regroupe-
ment des racines spinales C5 à T1, et se ramifie en troncs, divisions, faisceaux,
pour enfin donner les branches nerveuses terminales du membre supérieur
qui seront à l’origine de l’innervation aussi bien motrice que sensitive de ce
dernier, de l’épaule à la main. Les lésions du plexus brachial sont fonction-
nellement dévastatrices, résultant dans leurs formes complètes en un membre
supérieur paralysé, flasque et insensible.

Le plexus brachial appartient au système nerveux périphérique. Sa com-
position histologique est donc similaire à celle du nerf périphérique : des
axones, regroupés en fascicules, entourés de tuniques de tissu conjonctif qui
assurent sa résistance aux mécanismes de traction et de compression, tout
en jouant un rôle de support pour les vaisseaux nourriciers qui lui sont desti-
nés. Trois types de tuniques de tissu conjonctif sont décrites dans le système
nerveux périphérique, de la profondeur vers la superficie l’endonèvre, le pé-
rinèvre et l’épinèvre.

Situé au niveau cervical dans une zone de grande mobilité, le plexus bra-
chial est particulièrement vulnérable à de nombreux mécanismes lésionnels :
parmi ceux-ci, les principales causes de traumatismes fermés sont représen-
tées par des sollicitations mécaniques à haute vitesse chez l’adulte, lors d’ac-
cidents de la voie publique ou de sports à risque. Ainsi, les traumatismes
du plexus brachial de l’adulte restent relativement fréquents, touchent prin-
cipalement une population jeune et active, et impliquent fréquemment un
handicap fonctionnel majeur du membre supérieur affecté, aboutissant à un
reclassement professionnel et engendrant des coûts élevés qui se répercutent
au-delà du système de santé, sur la société civile [28].

Sur le plan clinique, les traumatismes fermés du plexus brachial de l’adulte
impliquent dans les deux tiers des cas les zones les plus proximales du plexus,
notamment lors des traumatismes à haute vitesse, alors que les zones distales
semblent relativement épargnées, plutôt concernées par les traumatismes à
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basse vitesse du sujet âgé [6].
En raison des enjeux individuels et collectifs, sociaux et financiers, portés

par la pathologie du plexus brachial, de nombreux auteurs ont tenté, de ma-
nière plus ou moins fructueuse, d’en élucider les mécanismes dès la deuxième
moitié du XXe siècle. Les premières théories apparaissent dans les années
1950, sous la plume de Barnes [29], et seront largement reprises par divers
auteurs [9] jusqu’à leur récente remise en question par des travaux cliniques
plus rigoureux [30]. Le versant microstructurel est resté quant à lui relative-
ment inexploré, une seule étude histologique du plexus brachial ayant vu le
jour en 1984 [8].

Plusieurs tentatives de reproduction des traumatismes cliniques in vitro
ont été publiées depuis le siècle dernier, pour la plupart peu informatives en
raison de modèles animaux souvent peu pertinents, et d’une méthodologie
quelquefois fantaisiste. L’échec relatif de ces études a mis en lumière la né-
cessité de prendre en compte non seulement la complexité des mécanismes
lésionnels du plexus brachial, mais aussi et surtout la complexité de sa mi-
crostructure, afin de pouvoir en comprendre le comportement biomécanique.
Néanmoins, ces dernières années ont vu apparaître des études de caracté-
risation mécanique s’intéressant aux différentes zones du plexus brachial et
ouvrant la voie à une meilleure compréhension de son comportement global
[14].

Dans ce contexte, une simulation numérique prenant en compte à la fois
les aspects macroscopiques et microscopiques du plexus brachial apparaît
comme une méthode prometteuse pour en comprendre les lésions associées
aux mouvements de l’épaule et de la ceinture scapulaire. Deux principaux
modèles ont vu le jour en ce sens [19, 18] ; ces deux modèles n’ont malheureu-
sement permis qu’une modélisation grossière du plexus brachial, le modélisant
comme une structure homogène et ignorant les différences microstructurelles
en son sein.

Par conséquent, la compréhension du comportement mécanique du plexus
brachial exige en premier lieu des données histologiques précises, ainsi que des
données de caractérisation mécanique rigoureuse, qui permettent d’étayer des
hypothèses, notamment microstructurelles, rendant compte des mécanismes
lésionnels en jeu. A partir de ces données seulement, une modélisation du
comportement mécanique du nerf périphérique en général, et du plexus bra-
chial en particulier, pourra être proposée.

Si la modélisation du comportement mécanique du plexus brachial est es-
sentielle pour la meilleure compréhension et prévention des lésions fermées de
ce dernier, son intérêt devient considérable dans la prise en charge chirurgi-
cale de ces lésions, à l’aide de la simulation chirurgicale et du développement
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d’outils d’aide à la navigation per-opératoire.
La complexité de cette région anatomique et des indications chirurgi-

cales implique la nécessité d’une véritable expertise non seulement clinique
mais aussi technique des praticiens prenant en charge les lésions du plexus
brachial. Les variations anatomiques sont fréquentes [31], les abords chirurgi-
caux complexes en raison de structures vasculaires particulièrement à risque,
rendant ces gestes techniquement difficiles, y compris pour des chirurgiens
chevronnés.

Les techniques chirurgicales classiques du plexus brachial nécessitent des
abords chirurgicaux à ciel ouvert souvent extensifs, incluant une dissection
des structures nerveuses qui sera inéluctablement vectrice de fibrose et de pro-
lifération des tissus cicatriciels autour des réparations nerveuses effectuées,
entravant par là-même le potentiel de récupération. Afin de limiter la taille
des incisions nécessaires et donc les phénomènes cicatriciels, l’abord endosco-
pique du plexus brachial a été développé dans les 10 dernières années, par
l’utilisation du robot chirurgical Da Vinci ®[32] ou de matériel d’arthroscopie
[33]. Cependant, si la chirurgie par voie ouverte – lors de laquelle le repérage
est facilité par la présence de certaines structures anatomiques (vasculaires
et musculaires) – nécessite une expertise technique certaine, la chirurgie par
voie endoscopique ne permet pas l’identification de ces mêmes jalons au cours
de la dissection, et ajoute à la difficulté technique une difficulté de repérage
extrêmement handicapante, aggravant par conséquent le risque de lésions des
structures anatomiques cruciales environnantes (artérielles, veineuses, pulmo-
naires). Ces difficultés n’ont à ce jour pas permis l’application de la chirurgie
endoscopique du plexus brachial en routine clinique. Le développement d’ou-
tils d’aide à la navigation per opératoire utilisant la réalité augmentée, ou
encore de modèles patient-spécifiques, permettrait de diminuer les risques de
ces interventions chirurgicales ainsi que les temps opératoires. La réalité aug-
mentée (RA) ou réalité mixte (RM) permet à ce jour l’élaboration d’outils de
repérage de structures anatomiques ou pathologiques lors des chirurgies en-
doscopiques. De tels outils, basés sur des imageries préalables (IRM, TDM),
permettent un guidage temps-réel et patient-spécifique avec superposition
d’images de synthèse sur les images visualisées en peropératoire par la ca-
méra de l’endoscope. Ces représentations numériques des structures d’intérêt
sont capables de se déformer en temps réel en fonction des gestes opératoires,
mais aussi des mouvements physiologiques (notamment respiratoires) et donc
d’approximer au mieux la position de ces structures au fil de l’intervention
chirurgicale. Ainsi, on dispose d’un véritable GPS pour le chirurgien, qui
lui permet une prise de décision optimisée en per-opératoire, en fonction de
la position des structures d’intérêt. Un tel modèle numérique doit être ali-
menté par des données biomécaniques, notamment dans des conditions de
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sollicitation proches des conditions peropératoires, mais aussi permettre son
adaptation aux exigences de la réalité augmentée, i.e. être économe en temps
et en ressources de calcul.

Ce travail a pour objectif principal d’apporter des données de caractérisa-
tions mécaniques des différentes zones du plexus brachial et une compréhen-
sion microstructurelle des différences en termes de comportement mécanique
de ces dernières, et de proposer de meilleurs modèles mécaniques qui nous
permettent, d’une part, d’en décrire les mécanismes lésionnels, et d’autre
part, de modéliser son comportement peropératoire.

Ce manuscrit décrit donc les étapes qui ont permis la caractérisation et
la modélisation du comportement mécanique du plexus brachial.

La première partie présente une synthèse de l’état de l’art sur d’une part,
les caractéristiques morphologiques du plexus brachial, qu’elles soient ma-
croscopiques au travers de son anatomie, ou microscopiques au travers de
son histologie, d’autre part la traumatologie du plexus brachial et la prise en
charge chirurgicale qui peut lui être proposée, et, enfin, le comportement mé-
canique et la modélisation des nerfs périphériques et en particulier du plexus
brachial.

La deuxième partie, divisée en deux sections, aborde la caractérisation
morphologique et mécanique du plexus brachial.

La première section de la deuxième partie aborde l’analyse histomorpho-
logique mise en oeuvre afin d’approfondir la répartition entre axones et tissu
conjonctif au niveau des différentes zones du plexus brachial et d’éclairer les
différences structurelles entre ces dernières. La mise en évidence de ces dif-
férences morphologiques nous oriente vers une explication microstructurelle
des lésions observées en pratique clinique.

La deuxième section de la deuxième partie présente trois études expéri-
mentales de caractérisation mécanique du plexus brachial humain utilisant
des sollicitations cycliques sur éprouvettes issues de spécimens cadavériques.
La première se consacre à la caractérisation en traction axiale de chaque
zone du plexus brachial, et nous permet d’objectiver les différences de com-
portement mécanique entre les structures proximales et distales de ce dernier.
La deuxième porte sur la caractérisation en traction axiale de chaque phase
(axones, tissu conjonctif) constituant la microstructure des nerfs périphé-
riques, et nous permet de mettre en évidence les différences de comportement
mécanique entre ces deux phases, corroborant l’hypothèse microstructurelle
énoncée au chapitre précédent. La troisième porte sur la caractérisation en
compression radiale des nerfs périphériques. L’étude de ces deux modes de
sollicitation nous permet d’apporter des données sur le comportement mé-
canique du nerf périphérique et du plexus brachial dans deux situations re-
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présentatives des traumatismes les affectant, et l’étude lors de sollicitations
cycliques nous permet de nous rapprocher au mieux des conditions physiolo-
giques du vivant ainsi que des conditions peropératoires.

La troisième partie présente deux modèles mathématiques : l’un adapté
à la modélisation précise du comportement mécanique du plexus brachial en
première charge en trois dimensions, afin d’améliorer la compréhension des
mécanismes traumatiques ; l’autre modélisant le comportement du plexus
brachial lors de sollicitations axiales cycliques, en une dimension, plus éco-
nome en termes de temps et de ressources de calcul et permettant de modé-
liser les sollicitations et mobilisations peropératoires.
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Partie 1

Etat de l’art

Introduction
Nous présentons dans cette partie les problématiques chirurgicales et bio-

mécaniques de l’étude.
Dans la première section, nous nous plaçons d’un point de vue anato-

mique – que l’anatomie soit macroscopique, i.e. anatomie normale, ou micro-
scopique, i.e. histologie – , puis chirurgical, afin d’aborder le système nerveux
périphérique et le plexus brachial en particulier. D’une part, nous mettons en
lumière les particularités structurelles du nerf périphérique, permettant une
mobilité articulaire physiologique, ainsi que les différences existantes entre
zones proximales et distales. D’autre part, nous décrivons les conditions et
mécanismes lésionnels des nerfs périphériques et du plexus brachial ainsi que
leurs conséquences, et les moyens thérapeutiques chirurgicaux pouvant être
mis en oeuvre ainsi que le développement possible d’aides à la navigation per
opératoire.

Nous évoquons dans la deuxième section tout d’abord les études exis-
tantes du comportement mécanique des nerfs périphériques en général, et du
plexus brachial en particulier, et nous présentons les limites et les discor-
dances des données publiées dans la littérature. Ensuite, nous abordons les
différents modèles mécaniques d’intérêt pour la modélisation du comporte-
ment biomécanique des tissus mous biologiques, et en particulier des nerfs
périphériques, ainsi que leurs applications et leurs limites.

De ces perspectives chirurgicale et mécanique se dévoilent deux axes prin-
cipaux, sur lesquels nous avons construit la suite de notre étude. D’une part,
il apparaît essentiel de mettre en lumière les différences, qu’elles soient mor-
phologiques ou biomécaniques, entre les structures proximales et distales du
plexus brachial. D’autre part, à la fois la compréhension des mécanismes lé-
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sionnels du plexus brachial et le développement d’outils de navigation per
opératoire nécessitent le raffinement des modèles mécaniques proposés pour
la modélisation des nerfs périphériques.

1.1 Le plexus brachial : une structure mixte
Au sein de cette section, nous initions tout d’abord le lecteur à la structure

du système nerveux périphérique, au niveau macroscopique et histologique,
avant de nous pencher sur les particularités anatomiques du plexus brachial.
Nous exposons ensuite les mécanismes lésionnels des nerfs périphériques en
général et du plexus brachial en particulier, décrits à partir de la pratique
clinique chirurgicale, ainsi que leurs conséquences fonctionnelles. Enfin, nous
décrivons les options thérapeutiques disponibles ainsi que leurs limites et les
développements possibles afin de pallier ces dernières.

1.1.1 Le système nerveux
Le système nerveux est divisé en deux parties : le système nerveux central

(SNC), qui comprend le cerveau et la moelle épinière, et le système nerveux
périphérique (SNP), qui comprend les nerfs périphériques et les ganglions
nerveux situés en dehors du cerveau et de la moelle épinière. Le SNC est
protégé par les méninges (de la profondeur à la superficie : pie mère, arach-
noïde, dure mère), et les nerfs périphériques composant le SNP sont protégés
par leurs tuniques fibreuses (endonèvre, périnèvre, épinèvre). A l’extrémité
distale des nerfs périphériques efférents se situent des structures majoritaire-
ment musculaires, et à l’extrémité des nerfs périphériques afférents se situent
des récepteurs permettant de donner des informations sur l’état des tissus
périphériques et de les rapporter au SNC. Certains de ces récepteurs sont
sensibles à des stimuli chimiques (chémorécepteurs), d’autres à des stimuli
mécaniques (mécanorécepteurs).

Le SNC comprend des tissus nerveux protégés par des structures osseuses :
le cerveau et la moelle épinière, protégés respectivement par la boite crâ-
nienne et le rachis.

Le cerveau (Figure 1.1) est composé des cellules nerveuses, les neurones,
et de cellules de support, les astrocytes et la glie. Le tissu cérébral est nommé
matière grise ou matière blanche. La matière grise est composée des corps
cellulaires des axones et de fibres non myélinisées, et la matière blanche est
composée des axones myélinisés. La couleur blanche est due à la gaine de
myéline créée par les oligodendrocytes entourant les axones. Le cerveau est
divisé en deux hémisphères cérébraux, le tronc cérébral, et le cervelet. Les
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Figure 1.1 – Représentation schématique du cerveau. Illustration adaptée
de [1].

deux hémisphères cérébraux sont séparés, mais reliés par un faisceau épais de
matière blanche appelé le corps calleux. A l’intérieur du parenchyme cérébral,
il existe des cavités remplies de liquide, le liquide cérébro-spinal (LCS), les
ventricules. Le LCS est produit à l’intérieur des ventricules et circule autour
du cerveau et de la moelle épinière, fournissant une stabilité mécanique par
l’amortissement des chocs, et une stabilité homéostasique.

La moelle épinière est une structure allongée au sein du canal rachidien,
qui donne à chaque niveau vertébral deux racines spinales. A son extrémité
distale, la moelle épinière s’affine et se prolonge par la queue de cheval, formée
par le regroupement des nerfs spinaux qui sortiront aux niveaux lombaires
et sacrés. De la même manière que le cerveau, la moelle épinière est formée
de matière grise et de matière blanche, la matière blanche étant disposée à
la périphérie, et la matière grise au centre en forme d’ ”ailes de papillon”.

Le cerveau et la moelle épinière sont entourés de trois couches de tissu fi-
breux, les méninges (Figures 1.2 et 1.3). La pie mère est l’enveloppe méningée
la plus fine, adhérente à la surface du cerveau et de la moelle épinière. Elle
définit la limite profonde de l’espace sous arachnoïdien, qui est rempli par le
LCS, et délimité en dehors par l’arachnoïde. Immédiatement au contact et
en dehors de l’arachnoïde, est située la dure mère. La dure mère est la plus
épaisse et la plus résistante des enveloppes méningées ; elle est composée de
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Figure 1.2 – Représentation schématique des méninges du cerveau. Illus-
tration adaptée de [1].

tissu conjonctif. A l’intérieur de la boite crânienne, la dure mère est adhé-
rente aux parois osseuses et forme des expansions entre les deux hémisphères,
la faux du cerveau, et entre le cerveau et le cervelet, la tente du cervelet.

1.1.2 Le système nerveux périphérique
Le système nerveux périphérique (SNP) est composé des racines ner-

veuses, des ganglions et des nerfs périphériques. L’ensemble de ces struc-
tures permet la connexion du système nerveux central (SNC) au système
nerveux périphérique, permettant d’intégrer au niveau cérébral les informa-
tions afférentes (stimuli sensitifs) et de transmettre au niveau périphérique
les ordres moteurs (efférents). Les nerfs périphériques et les racines nerveuses
sont composés de neurones et de tissu conjonctif, mais leur organisation histo-
anatomique et structurelle diffère, permettant différents degrés de protection
physique et chimique des structures neuronales.

Les lésions neuronales au niveau des nerfs périphériques et/ou au niveau
des racines nerveuses peuvent entrainer des déficits moteurs et/ou sensitifs.
Les fibres sensitives, dites afférentes, relaient l’information de la périphérie
vers le SNC, et leurs lésions se traduisent par des troubles sensitifs. Les fibres
motrices, ou efférentes, relaient l’information du SNC vers la périphérie, et
leurs lésions se traduisent par des troubles moteurs. Alors que les nerfs péri-
phériques sont majoritairement mixtes, i.e. contiennent des fibres sensitives
et motrices, les racines nerveuses ne contiennent que l’un ou l’autre type
spécifiquement.

Cette sous section couvre les notions d’anatomie et de physiologie du
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Figure 1.3 – Représentation schématique des méninges médullaires. D :
Dure mère. A : Arachnoïde. P : Pie mère. Illustration adaptée de [1].

SNP nécessaires à la compréhension de la problématique du plexus brachial.
Nous décrirons dans un premier temps l’anatomie et l’histologie des nerfs
périphériques et des racines.

Anatomie générale du système nerveux périphérique

La colonne vertébrale est composée de 33 vertèbres, étagées en 5 régions
anatomiques distinctes : cervicale, thoracique, lombaire, sacrée et coccy-
gienne. La région cervicale est composée de 7 vertèbres, la région thoracique
12, la région lombaire 5, la région sacrée comporte 5 vertèbres fusionnées et
la région coccygienne 4 vertèbres également fusionnées. Le canal vertébral est
formé par les foramens vertébraux de chaque vertèbre, et contient la moelle
épinière. Entre chaque vertèbre se dessine le foramen intervertébral, délimité
par les pédicules vertébraux de la vertèbre inférieure et de la vertèbre su-
périeure, les colonnes zygapophysaires en arrière, et les corps vertébraux en
avant. Le foramen intervertébral contient les racines médullaires afférente
(sensitive) et efférente (motrice), qui fusionnent pour former le nerf périphé-
rique. La racine vertébrale est donc une zone de jonction entre le SNC (la
moelle) et le SNP (le nerf périphérique).

Le nombre de racines médullaires n’est pas identique au nombre de ver-
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tèbres : en effet, il existe 31 paires de racines médullaires (8 cervicales, 12
thoraciques, 5 lombaires, 5 sacrées et une coccygienne). La région cervicale
comporte donc une paire de racines médullaires de plus que de vertèbres.
Par convention, au niveau cervical, la racine médullaire porte le numero de
la vertèbre sous-jacente, alors que dans les autres régions médullaires, thora-
cique, lombaire, sacrée et coccygienne, la racine médullaire porte le numero
de la vertèbre sus-jacente. Ainsi, il existe 7 vertèbres cervicales, mais 8 paires
de racines médullaires, la racine médullaire située au dessous de C7 portant
donc le numero C8.

Le nerf périphérique proprement dit et la racine médullaire sont mécani-
quement et structurellement différents [1] : bien que les axones contenus dans
le nerf périphérique soient organisés en fascicules séparés de tissu conjonctif,
les axones de la racine médullaire cheminent au sein de la même structure
sans être séparés par du tissu conjonctif. Il existe également des différences
essentielles dans la composition de la couche protectrice de tissu conjonc-
tif qui englobe le nerf périphérique (épinèvre) et la racine médullaire (dure
mère).

Le nerf périphérique Contrairement au SNC qui est protégé par des
structures osseuses, les nerfs périphériques cheminent relativement exposés,
protégés la plupart du temps uniquement par des tissus mous. Le nerf pé-
riphérique est un assemblement en faisceau d’axones entourés de différentes
couches de tissu conjonctif qui assurent sa résistance en traction axiale et
en compression radiale. Les axones à l’intérieur du nerf périphérique sont
ainsi organisés en fascicules, dont l’ensemble forme le nerf périphérique pro-
prement dit. Il existe à chaque niveau organisationnel une couche de tissu
conjonctif : l’endonèvre entoure chaque axone, le périnèvre entoure chaque
fascicule, et l’épinèvre forme une structure fibreuse englobant l’entièreté du
nerf périphérique (Figure 1.4). Les cellules de Schwann constituent le support
homéostatique des neurones en formant la gaine de myéline au sein du nerf
périphérique, augmentant la conduction électrique au niveau axonal.

A l’intérieur de chaque nerf, les fascicules et les axones cheminent en
formant des ondulations ; ces ondulations permettent une réserve de longueur
dans les mouvements physiologiques, autorisant une élongation du nerf sans
appliquer directement d’effort de traction sur les fascicules et les axones,
dont la course s’aligne tout simplement alors que le nerf est étiré (Figure
1.5) [34]. Ainsi, Vogl et al [3] ont montré la capacité du nerf lingual de la
baleine (Balaenoptera musculus et Balaenoptera physalus) à supporter des
élongations de 75 à 115% lors de l’alimentation, grâce à des ondulations
particulièrement marquées (Figure 1.6), voire des repliements au sein du
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Figure 1.4 – Représentation du nerf périphérique et de ses composants.
Epineurial sheath : enveloppe épineuriale. Blood vessels : vaisseaux sanguins.
Fascicle : fascicule. Epineurium : épinèvre. Périneurium : périnèvre. Axon :
axone. Myelin sheath : gaine de myéline. Figure issue de [2].

nerf. Ce phénomène souligne l’importance des ondulations comme réserve de
longueur permettant de tolérer des élongations longitudinales physiologiques
chez les mammifères.

Cette organisation structurelle associée aux propriétés mécaniques des tu-
niques conjonctives du nerf permet de préserver l’intégrité des fragiles axones
lors de sollicitations mécaniques physiologiques telles que les mouvements ar-
ticulaires ou les contractions et étirements musculaires.

Les tuniques conjonctives du nerf (endonèvre, périnèvre, épinèvre) ap-
portent une protection mécanique lorsque le nerf est mis en traction et/ou
en compression. L’épinèvre est composé de fibres de collagène type I et III
ainsi que de fibres d’élastine [35]. Ce réseau dense des fibres de collagène et
d’élastine permet à l’épinèvre d’absorber les chocs et de dissiper les énergies
lors d’une sollicitation en compression, et donc de protéger le nerf [34]. Bien
que certains auteurs aient émis l’hypothèse que l’épinèvre apportait une cer-
taine résistance aux forces de traction axiale, il est à présent communément
admis que ce n’est pas le principal contributeur de la résistance axiale du
nerf [36, 37].

La plupart des nerfs périphériques contient plus d’un fascicule. Le péri-
nèvre qui entoure chaque fascicule est le principal vecteur de résistance et
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Figure 1.5 – Coupe histologique longitudinale du nerf ulnaire, coloration au
trichrome de Gomori, magnification x5. Les axones sont colorés en rouge et le
tissu conjonctif en bleu. On remarque la grande quantité de tissu conjonctif,
notamment de périnèvre, entre les fascicules, ainsi que les ondulations des
fascicules avec échanges de fibres. Enfin, les ondulations des axones au sein
des fascicules sont marquées (flèche noire).

Figure 1.6 – Coupes histologiques du nerf lingual de la baleine Balaenop-
tera physalus, en position non étirée (haut) et étirée (bas). Les images de
gauche représentent la paroi de tissu conjonctif du nerf, et celles de droite les
fascicules à l’intérieur du nerf. Images issues de [3].
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d’élasticité du nerf périphérique [34] . Le périnèvre contient des fibres de col-
lagène de type I et II, ainsi que des fibres élastiques orientées selon 3 axes :
circonférentiel, longitudinal et oblique, qui permettent une résistance mul-
tidirectionnelle aux forces de traction exercées sur les fascicules [35]. Enfin,
l’endonèvre, qui entoure chaque axone, est lui aussi composé de collagène
(fibres de type I, II, IV) et présente une résistance minime à la traction
[34, 38].

Ces trois couches de tissu conjonctif agissent en synergie à différentes
échelles et dans différentes directions et donnent ainsi la résistance globale
du nerf périphérique à la traction et à la compression, protégeant mécani-
quement les axones lors des mouvements articulaires ou sous des charges
physiologiques.

La racine spinale A chaque étage métamérique la moelle épinière donne
naissance à une paire de nerfs spinaux ou racines spinales, composés chacuns
de radicelles issues de la confluence de deux composantes : une composante
dorsale sensitive et une composante ventrale motrice.

La racine spinale, comme le nerf, est composée de faisceaux d’axones. A
son extrémité distale, la composante dorsale de la racine spinale présente un
élargissement, le ganglion dorsal (GD), qui contient les corps cellulaires des
neurones sensitifs afférents. Les corps cellulaires des neurones efférents, ou
motoneurones inférieurs, eux, se situent au niveau médullaire.

Afin de comprendre l’organisation structurelle de la racine médullaire, il
nous faut décrire la structure dont elle est issue : la moelle, et les tuniques
fibreuses qui l’entourent, les méninges. Les méninges sont organisées, de la
profondeur à la superficie, en 3 couches : pie mère, arachnoïde, et dure mère.
Le liquide céphalorachidien (LCR) circule dans l’espace sous arachnoïdien,
situé entre la pie-mère (couche méningée la plus profonde, au contact de la
moelle), et l’arachnoïde. Le LCR protège les tissus neuronaux, le cerveau et
la moelle épinière, en amortissant les chocs thermomécaniques. Les racines
médullaires sont également couvertes de dure mère, et cette dure mère est
en continuité avec l’épinèvre du nerf périphérique, ainsi qu’avec la dure mère
de la moelle. Certains auteurs considèrent la dure mère comme le principal
déterminant de la resistance des racines médullaires [39].

En sus des différences structurelles entre le nerf et la racine médullaire, il
existe des différences substantielles dans leur composition tissulaire et dans
l’orientation des axones au sein même de la racine médullaire, qui contribuent
aux différences de comportement mécanique entre ces deux tissus. A la diffé-
rence du nerf, les axones contenus dans la racine médullaire sont globalement
parallèles les uns aux autres, présentent peu d’ondulations, et présentent donc
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Figure 1.7 – Coupe histologique longitudinale de la racine C5, coloration au
trichrome de Gomori, magnification x5. Les axones sont colorés en rouge et le
tissu conjonctif en bleu. On remarque la faible proportion de tissu conjonctif
par rapport aux axones. Enfin, les axones ne présentent pas d’ondulations ni
d’échanges de fibres et cheminent parallèlement les uns aux autres.

moins de réserve de longueur en cas de traction (Figure 1.7).
Cependant, les fibres de collagène de la dure-mère protégeant la racine

médullaire semblent onduler le long de cette dernière, permettant un allonge-
ment de la racine médullaire sans effort de traction sur celle-ci. Le collagène
est reconnu comme étant le principal contributeur de la résistance méca-
nique des tissus mous, dont le nerf périphérique et la racine médullaire. Les
travaux de Stodieck ont démontré que le contenu en collagène de la racine
médullaire était 3 à 7 fois inférieur à celui du nerf périphérique. Une étude
mécanique comparant les propriétés mécaniques des racines lombaires et du
nerf sciatique chez un modèle murin montrait que la résistance des racines
médullaires était égale à 10% de celle du nerf sciatique, et que son module
d’élasticité était égal à 17% de celui du nerf [40].

Bien que les racines médullaires soient théoriquement plus protégées, no-
tamment par des structures osseuses, que les nerfs périphériques, elles consti-
tuent vraisemblablement une zone de faiblesse anatomique plus vulnérable
aux forces de tractions que les nerfs périphériques.
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Histologie du système nerveux périphérique

Les nerfs périphériques sont des organes complexes, ubiquitaires dans le
corps humain, qui fournissent l’innervation motrice et/ou sensitive de tous
les tissus ou organes. Ils sont composés d’un parenchyme (axones et cellules
de Schwann) et d’un stroma (le tissu conjonctif). Les nerfs périphériques sont
usuellement classés en 3 catégories principales en fonction des fibres qui les
composent : (i) nerfs sensitifs, (ii) nerfs moteurs, et (iii) nerfs mixtes.

Le ”parenchyme” du nerf La plus petite unité fonctionnelle du nerf pé-
riphérique est la fibre nerveuse, ou axone. Il existe plusieurs classifications
des fibres nerveuses, basées sur différents paramètres tels que la vitesse de
conduction, la fonction, le diamètre etc. Nous nous cantonnerons à la distinc-
tion entre fibres nerveuses ou axones myélinisés et non myélinisés, classifica-
tion qui permet de rendre compte indirectement de la plupart des paramètres
sus-cités.

Histologiquement, ce sont les cellules de Schwann qui englobent certains
axones pour former la couche de myéline. La myéline est responsable de
l’aspect macroscopique blanc et brillant des nerfs périphériques et de la sub-
stance blanche du cerveau.

Une fibre myélinisée est donc composée d’un seul axone, entouré d’une
seule cellule de Schwann. La membrane de cette cellule de Schwann s’enroule
littéralement autour de l’axone pour former une gaine multilamellée de myé-
line. Tout au long de la fibre myélinisée, les territoires de chaque cellule de
Schwann définissent des zones de transition, qui ne sont pas recouvertes de
myéline. Ces zones de jonction sont donc des gaps dans la gaine de myéline,
et sont appelées noeuds de Ranvier. La distance entre deux noeuds de Ran-
vier, ou distance internodale, dépend du diamètre des fibres, et varie entre
150 et 1500 µm.

Les fibres non myélinisées sont composées de groupes de plusieurs axones
de petite taille entourés collectivement par une seule cellule de Schwann.

Les tuniques conjonctives du nerf Contrairement au système nerveux
central où les enveloppes conjonctives sont localisées à la périphérie, consti-
tuant les méninges, au niveau du système nerveux périphérique les neurones,
les axones et les cellules gliales sont enveloppés et soutenus par diverses en-
veloppes fibreuses qui les protègent des phénomènes d’étirement et de com-
pression physiologiques.

Classiquement, les troncs nerveux, qu’ils soient composés d’un seul ou de
plusieurs fascicules, sont entourés d’épinèvre ; les fascicules sont individuel-
lement entourés d’une tunique fibreuse lamellaire, le périnèvre, qui lui-même
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Figure 1.8 – Coupes transversales d’un nerf périphérique murin coloré au
bleu de Toluidine. Les fascicules, l’épinèvre, le périnèvre, et l’endonèvre, sont
montrés à basse (A) et haute magnification (B et C). L’épinèvre est situé à
la périphérie du nerf et contient les vaisseaux nourriciers du nerf : les vasa
nervorum (B). Le périnèvre et l’endonèvre sont plus facilement identifiables à
la partie distale d’un nerf en cours de régénération où une compartimentation
a lieu (C). Image et légende tirées de [4].

entoure l’endonèvre, ou tissu fibreux intrafasciculaire (Figure 1.8).
L’épinèvre est une couche de tissu conjonctif protectrice qui contient les

vaisseaux nourriciers du nerf : les vasa nervorum, qui traverseront le péri-
nèvre pour alimenter le réseau microvasculaire de l’endonèvre. Chez l’hu-
main, l’épinèvre représenterait 30 à 70% de l’aire de subsection totale d’un
nerf périphérique [4], et serait plus épais au niveau des articulations afin de
protéger les axones lors des mouvements articulaires physiologiques. Il existe
une continuité entre épinèvre et dure mère au niveau de la jonction entre les
radicelles spinales et les nerfs rachidiens proprement dits [41].

Ce tissu conjonctif contient des fibroblastes, du collagène (type I et II) et
quelques adipocytes, qui semblent avoir un rôle de protection du nerf [35].

Le périnèvre, quant à lui, est une tunique dense et mécaniquement résis-
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tante qui entoure chaque fascicule [4, 42]. Le périnèvre s’étend de la jonction
entre le SNC et le SNP jusqu’à la périphérie, où il englobe également les
récepteurs sensitifs musculaires ainsi que les terminaisons sensitives encapsu-
lées ; au niveau des fibres myélinisées, le périnèvre s’interrompt à environ 1µm
de la jonction neuromusculaire[41]. Le périnèvre est composé de couches suc-
cessives de cellules polygonales aplaties et de collagène : jusqu’à 15 couches
peuvent être retrouvées autour des fascicules chez les mammifères [43, 44].
Le nombre de couches de cellules périneuriales varie d’un nerf à l’autre, et
dépend également du nombre de fascicules : plus le nombre de fascicules
augmente dans un nerf, moins le périnèvre sera épais. Le nombre de cellules
périneuriales augmente également au niveau des bifurcations du nerf [41].
Outre son rôle dans le maintien d’un milieu osmotique optimal, dans la dif-
fusion des métabolites vers le nerf et immunologique, le périnèvre présente
une résistance mécanique importante grâce à la présence de fibres de colla-
gène et d’élastine orientées [4, 5], qui lui permettent de protéger les fibres
axonales des forces de traction.

Une étude réalisée par Tillett et al [5] démontre que l’interface entre les
axones et le périnèvre est composée d’attaches fibrillaires (Figure 1.9) per-
mettant des mouvements limités entre les axones et le périnèvre, insuffisants
pour compromettre la microvascularisation du nerf, mais rompus lorsque ex-
posées à des forces de cisaillement plus importantes.

Enfin, l’endonèvre est une couche de tissu conjonctif lâche, aréolaire, qui
entoure et protège les axones au sein des fascicules, ayant vraisemblable-
ment un rôle d’amortissage lors des mouvements articulaires, et de protec-
tion contre les traumatismes extérieurs [45]. L’endonèvre contient des fibro-
blastes, des cellules de Schwann, mais également des cellules de l’immunité
et une matrice extracellulaire composée de fibres de collagène non orientées
et de polysaccharides [4].

Le collagène Le collagène est l’un des principaux composants des tissus
biologiques, auxquels il confère leur résistance mécanique. Il est le principal
constituant des tissus dits conjonctifs. Le collagène est une protéine en triple
hélice constituée d’acides aminés tels que la glycine [46], disposée en struc-
tures linéaires d’ordres croissants jusqu’à former la fibrille de collagène. Dans
de nombreux tissus, comme les parois artérielles ou le derme, les fibrilles de
collagène sont organisées en réseau. Dans le nerf périphérique, les fibrilles de
collagène se présentent en faisceaux parallèles à l’axe du nerf, ce qui permet
à ce dernier de résister à des forces de traction physiologiques selon son axe
longitudinal lors de la mobilisation des articulations.
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Figure 1.9 – Image d’un nerf sciatique de rat obtenue par microscopie
électronique à balayage, montrant à gauche la tunique fibreuse périneuriale
du nerf (S) et à droite les structures axonales, recouvertes par des attaches
fibrillaires (F) les unissant au périnèvre. Echelle : 10µm. Image tirée de [5].

1.1.3 Anatomie descriptive du plexus brachial
Le plexus brachial est une structure anatomique nerveuse issue des racines

médullaires de C5 à T1 qui fournit l’innervation sensitive et motrice de la
ceinture scapulaire et du membre supérieur homo-latéral.

Le plexus brachial est composé, de la région proximale à la région distale,
de plusieurs zones délimitant des sous structures : les racines, les troncs (ou
troncs primaires), les divisions, les faisceaux (ou troncs secondaires), et les
branches terminales (ou nerfs périphériques) (Figure). Afin d’en faciliter la
description anatomique, le plexus brachial est classiquement divisé en deux
parties : le plexus supraclaviculaire, localisé au niveau du triangle cervical
postérieur, et le plexus infraclaviculaire, situé dans la région axillaire. Bien
que très simplifiée, cette description classique fournit une base pour la des-
cription anatomique précise de chaque région. Une fois décrite l’anatomie
classique du plexus brachial, ses variations peuvent être décrites, celles-ci
représentant selon les séries jusqu’à 53% des cas [47, 8, 48, 49].

Anatomie du nerf spinal

Les fibres nerveuses constituant le plexus brachial sont issues de la réunion
des rameaux ventraux des racines spinales, de la cinquième racine cervicale
(C5) à la première racine thoracique (T1). Les racines spinales se regroupent
en plexus destinés aux membres - au membre supérieur il s’agit du plexus
brachial.
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Les nerfs spinaux sont issus de l’union des racines spinales antérieure
et postérieure après leur émergence du foramen intervertébral. Lors de leur
émergence du foramen intervertébral, les racines sont usuellement constituées
d’un seul large fascicule, entouré d’épinèvre [8].

La racine antérieure contient des axones des neurones situés dans les co-
lonnes antérieure et latérale de la moelle épinière. Chaque racine émerge sous
la forme de 2 à 8 radicules disposées en 2 à 3 rangs sur le versant antérola-
téral de la moelle épinière. Les racines ventrales sont composées d’axones α
et γ de large diamètre, qui innervent les muscles striés, ainsi que de quelques
axones de petit diamètre.

La racine postérieure contient, elle, des axones de neurones dont le corps
cellulaire est situé dans le ganglion spinal, et qui reçoivent des informations
sensitives superficielles (cutanées) et profondes (musculaires et articulaires)
[50]. Les fibres les plus larges (Ia) proviennent des faisceaux musculaires et
participent aux boucles des réflexes médullaires ; des fibres de taille intermé-
diaire (A-β) transmettent les informations provenant des mécanorécepteurs
cutanés et articulaires. La plupart des axones contenus dans la racine dorsale
sont de petite taille (C, non myélinisés, A δ, myélinisés) et transmettent les
informations nociceptives et thermiques. Chaque racine dorsale est composée
de deux fascicules, medial et latéral, et diverge en radicules qui rejoignent la
moelle épinière le long du sillon postérolatéral.

Les radicules sortent de la moelle épinière et traversent la pie mère, puis
cheminent latéralement, ventralement et caudalement pour traverser l’es-
pace subarachnoïdien où elles baignent dans le liquide cérébrospinal [51, 52].
Les radicules se rejoignent afin de former les racines dorsale et ventrale qui
pénètrent ensemble un mince fourreau d’arachnoïde et de dure-mère. A ce
niveau, il peut exister des communications intradurales entre des racines de
niveaux adjacents [53, 54, 55].

Chaque racine est couverte par la pie-mère et l’arachnoïde, jusqu’au point
où les racines traversent séparément la dure-mère. Ensuite, les deux racines
sont couvertes par la dure-mère, qui est en continuité avec l’épinèvre qui
apparaît là où les deux racines se rejoignent pour former le nerf spinal.

Immédiatement en distalité du ganglion spinal, les deux racines spinales
s’unissent pour former le nerf spinal, et émergent du foramen intervertébral.
Le nerf spinal donne à son émergence des branches récurrentes méningées
(nerf sinu-vertébral de Luschka), puis se divise en deux rami : le ramus ventral
et le ramus dorsal. Le ramus ventral est rejoint à son origine par un rameau
communicant issu du ganglion sympathique correspondant [56].

Plusieurs structures protègent les racines spinales cervicales contre les
phénomènes de traction : la continuité entre la dure-mère et l’épinèvre des
nerfs spinaux, ainsi que les structures fibreuses attachant l’épinèvre des ra-
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cines cervicales supérieures et moyenne (C5, C6, C7) aux processus trans-
verses des vertèbres correspondantes au niveau du foramen intervertébral.
Ces structures ligamentaires seraient absentes au niveau des racines cervi-
cales inférieures (C8, T1), qui seraient par conséquent plus vulnérables [6].

Anatomie classique du plexus brachial

Le plexus brachial est constitué dans la plupart des cas de l’union des
rami ventraux des racines cervicales spinales de C5 à C8 et T1 (Figure 1.10).
Le plexus brachial suit une direction globale vers le bas et latérale. Trois
troncs sont formés par l’union des rami ventraux dans le triangle cervical
postérieur. Les racines C5 et C6 se rejoignent au bord supérieur du muscle
scalène moyen pour former le tronc primaire supérieur, C7 constitue le tronc
primaire moyen, et C8 et T1 se rejoignent en arrière du muscle scalène an-
térieur, au col de la première côte, pour former le tronc primaire inférieur.
Le tronc primaire inférieur repose sur la première côte, en arrière de l’ar-
tère sous clavière homolatérale. Les trois troncs primaires suivent un trajet
oblique vers le bas et latéralement, et convergent à la face postérieure de la
clavicule. Lors des mouvements du membre supérieur, les troncs primaires
sont inclinés verticalement lorsque l’épaule est en adduction, et horizontale-
ment lorsque l’épaule est à 90° d’abduction [57, 58].

Lors de leur passage derrière la clavicule, les trois troncs primaires se
divisent chacun en une division antérieure et une division postérieure. Fonc-
tionnellement, les divisions antérieures innervent les parties antérieures (flé-
chisseurs) du membre supérieur, et les divisions postérieures innervent les
parties postérieures (extenseurs) du membre supérieur. Les divisions posté-
rieures des trois troncs primaires fusionnent en arrière et au dessus de l’artère
axillaire pour former le tronc secondaire ou faisceau postérieur. Le faisceau
postérieur est de plus petit diamètre que les autres faisceaux. Les divisions
antérieures, elles, fusionnent en deux faisceaux distincts. Les divisions an-
térieures des troncs primaires supérieur et moyen se rejoignent sur le bord
latéral de l’artère axillaire et donnent le faisceau latéral. La division anté-
rieure du tronc primaire inférieur, quant à elle, se prolonge par le faisceau
médial, au bord postérieur, puis médial de l’artère axillaire.

Chaque faisceau se divise en deux branches terminales : le faisceau latéral
donne le nerf musculo-cutané et la racine latérale du nerf median, le faisceau
medial donne le nerf ulnaire et la racine médiale du nerf médian, et le faisceau
postérieur donne le nerf axillaire et le nerf radial.
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Figure 1.10 – Anatomie classique du plexus brachial. U : tronc supérieur.
M : tronc moyen. L : tronc inférieur. LC : faisceau latéral. MC : faisceau
médial. PC : faisceau postérieur. Image tirée de [6].
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Variations anatomiques du plexus brachial

Les variations anatomiques du plexus brachial sont plus la règle que l’ex-
ception. En effet, Uysal et al. [49] ont démontré à l’aide d’une étude ana-
tomique sur 200 plexus brachiaux que seulement 46.5% des cas présentaient
une disposition classique du plexus brachial, alors que 53.5% des cas pré-
sentaient une variation anatomique significative, les plus fréquentes étant les
plexus brachiaux pré- ou post-fixés.

Les termes pré-fixé et post-fixé se rapportent, respectivement, aux contri-
butions des racines spinales cervicales C4 et T2. Comme décrit précédem-
ment, le plexus brachial est le plus fréquemment composé de l’union des
rami antérieurs des 4 racines cervicales inférieures ainsi que de la première
racine thoracique. Cependant, en raison des échanges axonaux entre racines
adjacentes, C4 donne habituellement des contributions à C5, et T2 à T1. Ces
contributions sont également sujettes à variations dans leur volume. Ainsi,
un plexus brachial pré-fixé sera observé dans 48% des cas, alors qu’un plexus
post-fixé n’est relevé que dans 0.5 à 4% des cas [8, 59, 49].

Rapports anatomiques du plexus brachial

Les rapports anatomiques du plexus brachial sont présentés en Figure
1.11.

La limite proximale du plexus brachial est décrite au bord distal des
muscles scalènes. En proximalité de cette limite, les racines spinales cervicales
se situent dans le triangle interscalénique délimité par les muscles scalènes
antérieur et moyen. A ce niveau, les muscles scalènes et les fascias cervicaux
entourent un espace bien délimité où les rapports entre racines, troncs et
muscles sont variables. Harry et al [31], dans une étude anatomique sur 102
sujets, ne retrouvent la disposition classique du plexus brachial entre les
muscles scalènes antérieur et moyen que dans 60% des cas. La variation la
plus commune était l’émergence des racines C5 et/ou C6 à travers ou en
avant du muscles scalène antérieur.

Au niveau cervical, le plexus brachial se situe au niveau du triangle posté-
rieur, délimité par la clavicule en bas, et le bord inférieur du muscle sterno-
cléido-mastoïdien en dedans. A ce niveau, le plexus brachial est recouvert
par le fascia profond, le muscle platysma, et la peau. Sa partie proximale
se situe au dessus de l’artère sous clavière, alors que le tronc primaire infé-
rieur lui, est postérieur à cette dernière. Le plexus brachial chemine ensuite
derrière la clavicule, au contact du dôme pleural, et derrière le muscle sous
clavier pour entrer dans la région axillaire avec l’artère axillaire, par le canal
cervicoaxillaire. A ce niveau, le plexus brachial présente des rapports étroits
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Figure 1.11 – Rapports anatomiques du plexus brachial. Image tirée de [7].
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avec l’artère axillaire, qui est subdivisée en 3 parties. Dans la première partie
de l’artère axillaire, les faisceaux latéral et postérieur cheminent à son bord
latéral, et le faisceau médial à son bord postérieur. Les faisceaux se disposent
ensuite autour de la seconde partie de l’artère axillaire comme indiqué par
leurs noms : le faisceau latéral à sa partie latérale, le faisceau médial à sa
partie médiale, et le faisceau postérieur à sa partie postérieure. Enfin, au
niveau de la troisième partie de l’artère axillaire, les faisceaux se divisent
afin de donner leurs branches terminales, les nerfs périphériques du membre
supérieur.

Histologie du plexus brachial

Bien que la littérature sur le nerf périphérique soit fournie, comme pré-
senté en 1.1.2, il n’existe qu’une seule étude portant précisément sur l’histo-
logie du plexus brachial, publiée par Bonnel en 1984 [8].

Au niveau des racines du plexus brachial, Bonnel décrit une organisa-
tion mono-fasciculaire, avec la présence d’un seul fascicule contenant tous les
axones, qu’ils soient moteurs ou sensitifs, entourés d’une tunique unique de
tissu conjonctif, l’épinèvre, en continuité avec la dure-mère [8]. En progres-
sant vers la distalité, le nombre de fascicules augmente progressivement par
division des fascicules présents en amont, leur diamètre diminuant : Bonnel
rapporte 2 à 7 fascicules au niveau des racines, 8 à 11 fascicules au niveau
des troncs, et 15 à 18 fascicules au niveau des faisceaux. La quantité de tissu
conjonctif augmente de proximal en distal, se situant dans une fourchette de
29 à 77% au niveau des racines, 53-58% au niveau des troncs, et atteignant 77
à 86% au niveau des branches terminales. La Figure 1.12 montre des sections
histologiques à intervalles réguliers sur un plexus brachial et reflète la varia-
bilité du nombre de fascicules et de la surface de tissu conjonctif de proximal
en distal.

1.1.4 Lésions du système nerveux périphérique
Lésions des nerfs périphériques

Il existe 3 principales causes de lésions des nerfs périphériques.
La première est l’étirement du nerf. Bien que le nerf présente une certaine

élasticité, des lésions apparaissent dès que sa structure est exposée à des
tensions excédant sa résistance. La littérature retrouve une interruption de
la conduction nerveuse pour des étirements longitudinaux supérieurs à 10%
de la longueur native du nerf.

La compression nerveuse, ainsi que l’ischémie du nerf qui en résulte, sont
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Figure 1.12 – Sections histologiques sur un plexus brachial complet. Image
tirée de [8].

également des mécanismes lésionnels. Ceux ci peuvent intervenir lorsqu’une
compression mécanique du nerf provoque des lésions axonales et interrompt
la conduction nerveuse, ou lorsqu’une ischémie secondaire à une diminution
de la vascularisation du nerf, elle même consécutive à une compression au
long cours, provoque un oedème et un blocage de la conduction nerveuse.

Enfin, les lésions directes du nerf, lorsque celui-ci est coupé, étiré ou
écrasé, résultant en une solution de continuité, représentent un autre méca-
nisme lésionnel.

Plutôt que de classifier les lésions nerveuses en fonction du mécanisme
lésionnel, celles-ci sont en pratique clinique classifiées sur l’étendue de l’in-
terruption de la structure anatomique du nerf. Deux systèmes de classifi-
cation ont été proposés au siècle dernier : la classification de Seddon, et la
classification de Sunderland.

La classification de Seddon, proposée en 1943, comporte 3 catégories [60].
La neurapraxie, lésion la plus légère, présente le plus de potentiel de récupéra-
tion. Il s’agit de la situation où aucun composant du nerf n’a été interrompu,
et la fonction du nerf récupèrera sans nécessité de traitement chirurgical. On
parle de bloc transitoire. La catégorie intermédiaire est l’axonotmésis. Dans
ce cas, l’axone et sa gaine de myéline sont interrompus, mais le reste de la
structure du nerf (épinèvre, périnèvre, endonèvre) est intact, et les patients
récupèrent le plus souvent une fonction complète. La troisième catégorie est
appelée neurotmésis. Il s’agit de la subsection complète du nerf, avec présence
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d’une solution de continuité. La formation de tissu cicatriciel au niveau du
site lésionnel forme un obstacle physique à la repousse axonale, et la récupé-
ration fonctionnelle est rare en l’absence d’intervention chirurgicale.

La classification de Sunderland présente quant à elle cinq catégories [61].
Les deux premières catégories de Sunderland, soit les lésions de premier et
deuxième degré, sont équivalentes aux catégories de neurapraxie et d’axonot-
mésis de Seddon. Les lésions de troisième degré apparaissent lorsque axone,
gaine de myéline, et endonèvre sont interrompus. Dans les lésions de qua-
trième degré, toutes les structures du nerf sont interrompues, sauf l’épinèvre,
qui reste intact. Enfin, les lésions de cinquième degré correspondent à la neu-
rotmésis de Seddon, lorsque le nerf est complètement interrompu. Les qua-
trième et cinquième degrés de Sunderland ne permettent pas de récupération
fonctionnelle complète en l’absence d’intervention chirurgicale.

Le plexus brachial en particulier

Lésions en traction du plexus brachial : Expérience clinique Il
existe peu d’études sur l’incidence des traumatismes en traction du plexus
brachial. L’une des premières, rapportée en 1992, concernait la population
britannique et rapportait une incidence de 400 à 500 traumatismes du plexus
brachial pour une population d’environ 60 millions à l’époque [62]. La majo-
rité de ces traumatismes était consécutive à des accidents de la voie publique,
et notamment des accidents de moto, impliquant des hommes jeunes [63].
Depuis, l’incidence des traumatismes du plexus brachial a diminué dans les
pays développés, grâce aux dispositifs de prévention, mais a augmenté dans
les pays émergents, notamment les pays asiatiques, avec l’essor des moyens
de transport motorisés à deux roues [64]. Plus récemment, les incidences an-
nuelles des traumatismes du plexus brachial ont été évaluées sur le continent
américain et sembleraient être de 0.36 à 6.3 cas/100000 habitants pour les
USA [65], et de 1.75 cas/100000 habitants au Brésil [28]. L’étude de Faglioni
et al. rapporte une majorité d’hommes (94.6%) parmi les victimes, dont l’âge
moyen était de 28.35 ans [28].

Les lésions du plexus brachial de l’adulte sont en majeure partie liées à
des mécanismes de traction ou d’étirement, notamment dans des contextes
d’accidents de la voie publique et plus particulièrement d’accidents de moto
[9, 66, 30]. Ce type de lésion du plexus brachial résulte d’une quantité va-
riable d’énergie imposée au plexus, responsable d’un spectre de lésions allant
de l’étirement modéré à la rupture ou l’avulsion de racines. Les trauma-
tismes en traction à basse énergie, ne donnant pas lieu à des ruptures ou
des avulsions radiculaires, causent en général des lésions suspectibles de se
résoudre spontanément : neurapraxie (type I de Sunderland) ou premiers
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degrés d’axonotmésis (types II et III de Sunderland). Cependant, les trau-
matismes du plexus à basse énergie, s’ils ne causent pas de rupture complète
des structures nerveuses, peuvent créer des lésions de la microvascularisation
du plexus brachial, et donc des lésions ischémiques [67]. Les traumatismes à
haute énergie du plexus sont responsables, quant à eux, de lésions plus impor-
tantes : rupture complète d’éléments structurels du plexus brachial (type V
de Sunderland) ou avulsion radiculaire. Lorsqu’il existe une combinaison de
ruptures incomplètes et d’avulsions, une récupération partielle est possible,
mais la reconstruction microchirurgicale améliore dans la plupart des cas le
pronostic fonctionnel.

Pour Coene [9] et Barnes [29], l’abaissement brutal de l’épaule entraine
des lésions localisées au niveau des racines cervicales supérieures (C5-C6) ou
du tronc primaire supérieur ; à l’inverse, la traction sur le membre supérieur
vers le haut, entrainant un élargissement de l’angle scapulo-huméral, entraine
des lésions au niveau des racines inférieures (C8-T1) ou du tronc primaire
inférieur ; enfin, la traction sur le membre supérieur à 90° d’abduction pro-
duirait des avulsions de toutes les racines (Figure 1.13). Lorsque l’impact est
extrême, tous les niveaux sont atteints.

Sur le plan clinique, Soldado et al [30] ont rapporté, à partir d’inter-
rogatoires sur les conséquences des accidents, les mécanismes lésionnels de
57 patients victimes de lésions du plexus brachial. Dans leur série, les avul-
sions des racines supérieures étaient causées par des impacts sur la partie
supérieure de l’épaule ipsilatérale, entraînant un abaissement brutal de celle-
ci, alors que les avulsions des racines inférieures étaient causées par deux
types de mécanismes différents, impliquant soit une retropulsion scapulaire
(ceinture de sécurité), soit une hyperabduction de l’épaule ipsilatérale. Bien
que présentant des points communs avec les mécanismes décrits par Coene,
notamment d’effet de l’abaissement brutal de l’épaule ipsilatérale sur les ra-
cines supérieures, ou la position d’hyperabduction de l’épaule sur les racines
inférieures, certaines divergences sont à relever, notamment l’effet de la re-
tropulsion scapulaire sur les racines inférieures.

Il est par conséquent difficile d’affirmer, au vu de la discordance des don-
nées de la littérature en ce qui concerne les lésions observées en pratique
clinique et malgré certains points communs, les mécanismes exacts à l’ori-
gine des lésions en traction du plexus brachial.

En ce qui concerne les régions anatomiques touchées, deux tiers des lé-
sions en traction du plexus brachial impliquent la région supraclaviculaire ; le
dernier tiers implique les régions plus distales, retroclaviculaire ou infracla-
viculaire, contenant les divisions, les faisceaux ou les branches terminales du
plexus [66]. Chez certains patients, un double niveau lésionnel peut exister,
supraclaviculaire et infraclaviculaire, et doit toujours être suspecté. Les fac-
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Figure 1.13 – Mécanismes traumatiques du plexus brachial selon Coene [9].

teurs principaux déterminant l’importance des lésions semblent être l’énergie
du traumatisme principalement, et secondairement la direction de traction,
avec la position de l’épaule et de la région cervicale lors du traumatisme.

Ainsi, un même patient peut présenter des lésions de nature différente à
différents niveaux ; par exemple, les racines inférieures peuvent être avulsées,
C7 ou le tronc moyen peut être rompu (type V de Sunderland), et le tronc
supérieur peut être en continuité mais présenter des lésions internes (types
I à IV et Sunderland). Cette variabilité dans l’étendue des lésions au sein
d’un même plexus brachial explique pourquoi une récupération spontanée
peut être possible dans certains cas mais pas d’autres semblant pourtant
similaires.

Cliniquement, certains schémas lésionnels sont plus fréquents, comme
les lésions supraclaviculaires, décrites selon les niveaux métamériques ou les
troncs impliqués, les lésions retroclaviculaires, impliquant les divisions, et les
lésions infraclaviculaires, impliquant les faisceaux et les branches terminales.

Lésions C5-C6 Environ 15% des patients victimes de lésion du plexus
brachial se présentent avec un tableau de lésion C5-C6 ou du tronc supé-
rieur [66]. Ces patients présentent une instabilité de l’épaule, une paralysie
de l’abduction et des rotations interne et externe d’épaule, une paralysie des
fléchisseurs du coude ainsi que de la supination. Un déficit sensitif est égale-
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ment présent dans les régions C5 et C6 (moignon de l’épaule et face latérale
du bras et de l’avant bras). L’extension du coude est normale, ainsi que les
fonctions distales du poignet et de la main.

Lésions C5-C7 Dans 20 à 35% des cas [66], la paralysie de C5 et C6 sera
accompagnée par un déficit partiel ou complet de C7 ou du tronc moyen.
Ces patients présentent donc en plus du tableau décrit ci dessus, un déficit
plus ou moins sévère des extenseurs du coude, du poignet, et quelquefois des
doigts. La contribution de C7 à l’extension des doigts et du poignet, et parfois
même du flechisseur profond des doigts, est variable selon les patients et peut
mener à différents tableaux déficitaires. Les déficits sensitifs sont ceux décrits
en C5-C6, associés à des déficits de la partie centrale de la main, du pouce
au majeur.

Lésions C8-T1 Environ 10% des patients [66] présentent des lésions iso-
lées de C8 et T1. Ces patients présentent des paralysies distales, touchant les
muscles intrinsèques de la main, associées à des déficits plus ou moins pro-
noncés des muscles extrinsèques de la main. Les déficits sensitifs concernent
les doigts ulnaires, et le bord medial de l’avant bras et du bras. Les lésions
des racines inférieures, notamment de T1, sont également responsables du
syndrome de Claude Bernard Horner (triade myosis, ptosis, enophtalmie) as-
socié à une anhydrose de l’hémiface ipsilatérale, en raison de l’avulsion des
contributions thoraciques au système sympathique.

Lésions panplexiques (C5-T1) Les paralysies complètes du plexus bra-
chial surviennent dans 50 à 75% des cas de lésions supraclaviculaires du
plexus brachial [66]. Ces patients présentent un membre supérieur entière-
ment paralysé et insensible.

Lésions infraclaviculaires et des branches terminales Les lésions re-
troclaviculaires et infraclaviculaires concernent les niveaux des divisions et
des faisceaux. Elles sont fréquemment associées à des fractures claviculaires et
parfois vasculaires. Quelques schémas lésionnels sont plus fréquents, comme
les lésions du faisceau postérieur (nerfs radial et axillaire), ou des lésions
isolées du nerf axillaire ou du nerf suprascapulaire.

Options thérapeutiques chirurgicales

De nombreuses études portant sur l’exploration et la reconstruction du
plexus brachial suite à un traumatisme en traction rapportent les bénéfices
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de l’intervention chirurgicale chez de nombreux patients [68, 69, 70, 71]. L’in-
dication chirurgicale se porte chez les patients qui n’ont pas d’espoir de récu-
pération spontanée, ou dont la récupération spontanée donne des résultats
insuffisants.

Chez les patients victimes de traumatismes par traction du plexus bra-
chial, l’absence à ce jour de moyen d’identifier clairement la présence d’une
rupture nerveuse complète ou d’une avulsion de racine impose au chirurgien
une période d’observation au cours de laquelle des signes de récupération
spontanée, cliniques ou électromyographiques, vont être recherchés.

Timing de la chirurgie La décision concernant le timing de la chirurgie
de reconstruction du plexus brachial repose sur les trois principes suivants
[72] :

— les meilleurs résultats fonctionnels sont ceux des patients qui récu-
pèrent spontanément, sans intervention chirurgicale ;

— l’intervention chirurgicale est indiquée pour les patients qui ne pré-
sentent aucun espoir de récupération spontanée, ou dont la récupéra-
tion spontanée ne permet pas une fonction suffisante ;

— la plupart des séries montre que la qualité du résultat fonctionnel de
la chirurgie est inversement proportionnelle au délai entre le trauma-
tisme et l’intervention chirurgicale.

Selon ces trois principes, la reconstruction primaire du plexus brachial
peut être initiée, selon les cas, soit immédiatement après le traumatisme,
soit dans un délai de plusieurs mois.

Si la reconstruction primaire immédiate du plexus brachial est évidente
dans le cas des lésions ouvertes (e.g. blessure par arme blanche) afin de per-
mettre la réparation immédiate des structures nerveuses lésées, elle est beau-
coup moins commune dans le cas des lésions fermées (e.g. traumatismes par
traction), où une période d’observation est nécessaire afin de permettre la
récupération spontanée des déficits initiaux.

Il n’existe à ce jour pas de consensus sur la durée de la période d’obser-
vation, et les avis divergent dans la littérature [68, 71, 73]. Bien que certains
auteurs préfèrent une prise en charge chirurgicale très précoce, de l’ordre de
2 semaines après le traumatisme, afin de faciliter le geste chirurgical en évi-
tant les phénomènes fibrotiques et cicatriciels [68, 74], la plupart des auteurs
recommandent un délai limite de 5 à 6 mois [69, 70, 71], l’application d’un
délai plus court n’ayant pas fait la preuve d’un bénéfice fonctionnel statisti-
quement significatif[75, 73]. Dans une récente revue de la littérature sur 43
études, Martin et al. relèvent de meilleurs résultats fonctionnels (proportion
de récupération avec BMRC supérieur ou égal à 4) lorsque la chirurgie est
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effectuée avant 6 mois [71].

Abords chirurgicaux

Abord à ciel ouvert Les éléments du plexus brachial sont exposés clas-
siquement via un abord supraclaviculaire (éléments proximaux : racines,
troncs, nerf suprascapulaire) et/ou infraclaviculaire (éléments intermédiaires
et distaux : divisions, faisceaux, branches terminales) (Figure 1.14).

La variabilité des abords chirurgicaux du plexus brachial réside principa-
lement dans le dessin des incisions utilisées. Classiquement, une incision en
zigzag (Figure 1.15) est utilisée : l’incision supra claviculaire peut débuter
aussi proximalement que l’angle de la mandibule, suivre le bord postérieur du
muscle sternocleidomastoïdien, jusqu’au milieu de la clavicule, puis rejoindre
l’incision infra claviculaire qui s’étend jusqu’au relief de l’apophyse coracoïde
avant de plonger dans le sillon deltopectoral pour rejoindre le cas échéant la
région axillaire. Certains chirurgiens préfèrent utiliser des incisions séparées,
ou diminuer la taille de ces dernières.

Après l’incision cutanée, le platysma est incisé et les branches du plexus
cervical sont identifiées et protégées. La veine jugulaire externe est identifiée
et rétractée, et la dissection se poursuit au bord postérieur du muscle ster-
nocleidomastoïdien, qui est rétracté médialement, et dont la moitié latérale
est désinsérée par certains chirurgiens. La couche superficielle du fascia cer-
vical profond est ouverte et le tissu adipeux cervical est rétracté. Le muscle
omohyoïdien ainsi que les vaisseaux cervicaux transverses sont identifiés et
sectionnés. Ainsi sont exposés les éléments proximaux et supérieurs du plexus
brachial, i.e. le tronc supérieur et les racines C5 et C6 (Figure 1.14). La racine
C7 et le tronc moyen sont retrouvés entre les muscles scalènes antérieur et
moyen. Plus caudales et postérieures sont retrouvées les racines inférieures C8
et T1, qui sont usuellement difficiles d’accès, et au contact direct de l’artère
sous clavière.

L’abord infraclaviculaire du plexus brachial permet d’en exposer les fais-
ceaux et les branches terminales. Une fois la peau incisée, l’abord suit le sillon
deltopectoral où la veine céphalique est préservée et écartée. Le muscle grand
pectoral peut être désinséré de sa terminaison sur l’humerus puis le muscle
petit pectoral est désinséré de l’apophyse coracoïde afin d’exposer le plexus
brachial et ses branches terminales. A ce niveau, l’artère et la veine axil-
laires sont au contact direct du plexus brachial et particulièrement à risque
de lésion per opératoire.

Ces incisions permettent une exposition large du plexus brachial (Figure
1.16), mais la dissection extensive des tissus environnant le plexus brachial

47



Figure 1.14 – Représentation schématique des abords supra et infra clavi-
culaires du plexus brachial. La partie supra claviculaire du plexus brachial
est située en arrière du muscle omohyoïdien et la partie infra claviculaire en
arrière du muscle petit pectoral. Adaptation d’un schéma issu de [6]. M :
muscle. N : nerf.
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Figure 1.15 – Abord classique du plexus brachial, supra et infra claviculaire,
préopératoire immédiat. Collection privée A. Perruisseau-Carrier.

expose à une dévascularisation de ce dernier ainsi qu’à des phénomènes fi-
brotiques cicatriciels, tous deux susceptibles d’entraver la repousse axonale
et responsables de cicatrices pouvant être douloureuses et/ou disgrâcieuses.

Abord endoscopique L’abord endoscopique du plexus brachial a été dé-
veloppé dès 2014, par l’utilisation du robot chirurgical Da Vinci®(Intuitive
Surgical™) (Figure 1.17) [10]. L’abord endoscopique du plexus brachial per-
met, de la même manière que la chirurgie de l’appendicite (appendicectomie)
est réalisée aujourd’hui par laparoscopie, de limiter la taille des incisions né-
cessaires ainsi que la dissection des tissus, et par là même la genèse de fibrose
post opératoire. Cependant, si la chirurgie par voie ouverte – lors de laquelle
le repérage est facilité par la présence de certaines structures anatomiques
(vasculaires et musculaires) – nécessite une expertise technique certaine, la
chirurgie par voie endoscopique ne permet pas l’identification de ces mêmes
jalons au cours de la dissection (Figure 1.18), et ajoute à la difficulté tech-
nique une difficulté de repérage extrêmement handicapante, aggravant par
conséquent le risque de lésions des structures anatomiques cruciales environ-
nantes (artérielles, veineuses, pulmonaires) dont les conséquences peuvent
être dramatiques. Ces difficultés n’ont à ce jour pas permis l’application de
la chirurgie endoscopique du plexus brachial en routine clinique, et nous en-
couragent à nous tourner vers le développement d’aides à la navigation per
opératoire telles celles qui existent pour la chirurgie laparoscopique [76].
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Figure 1.16 – Abord classique du plexus brachial, supra et infra claviculaire,
vue peropératoire. Collection privée A. Perruisseau-Carrier.

Figure 1.17 – Utilisation du robot Da Vinci ®pour la chirurgie endosco-
pique du plexus brachial. Image issue de [10].
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Figure 1.18 – Vision per-opératoire lors de la chirurgie endoscopique du
plexus brachial. Collection privée, Pr P. Liverneaux.

Conclusion
Dans cette première section, nous avons présenté les particularités mor-

phologiques du nerf périphérique, en particulier la dualité axones-tissu conjonc-
tif, et l’organisation de ce dernier en trois couches : l’épinèvre, la plus pé-
riphérique, le périnèvre, entourant les fascicules et théoriquement la plus
résistante aux mécanismes de traction, et l’endonèvre, entourant les axones.
Nous avons décrit la transition entre le SNC et le SNP au travers de la ra-
cine médullaire, et la position charnière du plexus brachial entre les deux
systèmes nerveux, central et périphérique. Le plexus brachial emprunte ainsi
des caractéristiques aux deux systèmes, en fonction de ses zones, proximales
ou distales. Sur le plan histologique, nous avons constaté la rareté des don-
nées concernant le plexus brachial, concentrées en une seule étude, celle de
Bonnel, [8], qui démontre que la quantité de tissu conjonctif au sein du plexus
brachial augmente de proximal en distal, ainsi que le nombre de fascicules,
alors que la taille des fascicules et le nombre d’axones suit une tendance
décroissante de proximal en distal. Nous disposons ainsi d’une piste morpho-
logique, microstructurelle, expliquant la prédominance des lésions du plexus
brachial aux niveaux proximaux qui est observée en pratique clinique.

Un état de l’art des connaissances en termes de mécanismes lésionnels
du plexus brachial a été réalisé, exposant les hypothèses cliniques théoriques
initiales de Barnes et de Coene [29, 9], qui ne reposaient sur aucune étude
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mécanique ni clinique systématique et avaient pourtant été reprises un demi
siècle durant ; nous avons également présenté les travaux cliniques plus ré-
cents [30] qui les remettent en question et démontrent que la compréhension
des mécanismes lésionnels du plexus brachial ne sont pas encore élucidés.
Nous avons ainsi constaté le manque de données et les contradictions exis-
tantes dans la littérature à ce sujet. Nous verrons dans la section suivante un
certain nombre de tentatives d’études mécaniques, plus ou moins rigoureuses,
et de modélisation du comportement du plexus brachial en traction qui ont
pour but d’améliorer la compréhension de ces mécanismes lésionnels.

Enfin, les options thérapeutiques chirurgicales ont été abordées, nous met-
tant face à un choix cornélien : un abord chirurgical à ciel ouvert, avec une
meilleure visualisation des structures anatomiques et un meilleur repérage
au prix d’une récupération entravée par les phénomènes cicatriciels exten-
sifs, ou un abord endoscopique, moins pourvoyeur de fibrose mais exposant à
des difficultés de repérage cruciales à proximité de structures vasculaires dont
une lésion peut avoir des conséquences dramatiques. Dans ce dernier cas, un
outil d’aide à la navigation per-opératoire, à l’image d’un ”GPS”, présente
tout son intérêt. Le développement d’un tel outil nécessite d’identifier les
lois de comportement mécanique permettant l’ajustement du modèle géomé-
trique du plexus brachial lors de sa mobilisation par le chirurgien ; la section
suivante s’attache donc à décrire les modèles mécaniques d’intérêt pour la
modélisation des tissus biologiques, leurs applications et leurs limites.
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1.2 Comportement mécanique des tissus bio-
logiques
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Symboles
W Fonction d’énergie de déformation
F Tenseur gradient de transformation
X Vecteur de position dans la configuration de référence (non déformée)
x Vecteur de position dans la configuration courante (déformée)
R Tenseur de rotation pure
U Tenseur d’élongation pure droit
V Tenseur d’élongation pure gauche
E Tenseur de Green Lagrange
Ii ième invariant du tenseur gradient de transformation F
J Jacobien du tenseur gradient de transformation (I3)
C Tenseur d’élongation ou de dilatation Cauchy-Green droit, description Lagragienne
B Tenseur d’élongation ou de dilatation Cauchy-Green gauche, description Eulérienne
P Premier tenseur de Piola-Kirchhoff, tenseur de Boussinesq
S Second tenseur de Piola-Kirchhoff, tenseur de Piola-Lagrange
f Force dans la configuration courante non déformée
A0 Aire de la section dans la configuration non déformée de l’éprouvette
A Aire de la section dans la configuration déformée de l’éprouvette
p Pression hydrostatique
m0 Vecteur unitaire représentant la direction principale de la 1e famille de fibres

dans la configuration de référence
m Vecteur unitaire représentant la direction principale de la 1e famille de fibres

dans la configuration courante
m′

0 Vecteur unitaire représentant la direction principale de la 2e famille de fibres
dans la configuration de référence

m′ Vecteur unitaire représentant la direction principale de la 2e famille de fibres
dans la configuration courante

G Tenseur structure de la 1e famille de fibres
G′ Tenseur structure de la 2e famille de fibres
λfi Elongation des fibres de ieme famille
wi ∂W/∂Ii.
S Fonction objective à optimiser
c Set de paramètres modèles
D Tenseur de rigidité
q Vecteur flux de chaleur
s Entropie spécifique
Dp Partie plastique du tenseur de déformation
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λi élongation principale dans la direction i
σ Tenseur de contrainte de Cauchy
φ Angle entre la direction principale de la famille de fibres

et la direction de sollicitation
ϵ Tenseur de déformation lagrangien infinitésimale droit
ρ0 masse volumique dans la configuration de référence
ρ masse volumique dans la configuration courante
Ψ Energie libre de Helmholtz
ξ Vecteur des forces internes
θ Temperature
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Introduction
Comme de nombreux autres tissus biologiques, le nerf périphérique pré-

sente un comportement mécanique dit hyperélastique, associé à un compor-
tement viscoélastique. De plus, les propriétés du nerf seront différentes en
fonction de la direction dans laquelle il est sollicité. En effet, le nerf est com-
posé de fibres longitudinales organisées en faisceaux, et cette organisation
implique un comportement mécanique différent lorsque la sollicitation mé-
canique est effectuée dans l’axe des fibres par rapport à toutes les autres
directions de sollicitation. Ces matériaux dont le comportement mécanique
varie en fonction de la direction de sollicitation sont appelés matériaux aniso-
tropes. Dans ces matériaux anistropes, ceux qui présentent des fibres organi-
sées en faisceaux et donc un axe de symétrie sont appelés matériaux isotropes
transverses.

Au sein de cette section, nous exposons tout d’abord une revue bibliogra-
phique des études de caractérisation mécanique des nerfs périphériques en
général (1.2.1) et du plexus brachial en particulier (1.2.2), puis des modèles
géométriques du plexus brachial existant ce jour dans la littérature (1.2.3).
Enfin, nous rappelons les modèles hyperélastiques d’intérêt utilisés dans la lit-
térature ou utilisables pour la modélisation du comportement biomécanique
des nerfs périphériques (1.2.4).

1.2.1 Etudes du comportement mécanique des nerfs
périphériques

De nombreuses études portant sur les nerfs périphériques ont montré que
la réponse mécanique du nerf était liée au type de lésion [77], à l’organisation
histologique du nerf (proportion de fascicules) [78], mais aussi aux conditions
d’essai (vitesse de chargement, cyclage, conservation et/ou fixation des tissus)
[79, 12, 15, 25, 13, 80, 14, 81, 16, 82, 17]. L’historique des traumatismes
préalablement subis par le tissu modifient également la réponse de ce tissu
à la sollicitation mécanique. Par exemple, Beel [83] a démontré sur le nerf
sciatique de la souris des modifications de la raideur suite à un traumatisme
par écrasement. Ainsi, pour décrire la réponse biomécanique d’une structure
biologique à une sollicitation, il est nécessaire de prendre en compte non
seulement le comportement propre des matériaux constituant cette structure,
mais aussi leur géométrie, et leur histoire.

Outre une composante hyperélastique, le comportement mécanique du
nerf présente également une composante viscoélastique, permettant de proté-
ger l’intégrité du nerf périphérique dans les amplitudes articulaires normales
et préservant l’intégrité des fibres nerveuses à faible vitesse [78, 84], mais en-
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traînant également une rétraction des tissus in vivo après section [85]. Dans
ces conditions, plusieurs points doivent être pris en compte lors de l’étude du
comportement mécanique des nerfs périphériques : la différenciation entre
sollicitations à forte et faible vitesse, la réalisation de cycles de précharge
préalable reproduisant les conditions physiologiques de sollicitation du nerf,
la conservation des tissus et les conditions d’hygrométrie lors des tests mé-
caniques.

Ma et al ont décrit les propriétés mécaniques des nerfs ulnaire (4 spe-
cimens) et médian (2 specimens) [25]. Les specimens testés étaient frais-
congelés, non fixés, et des essais de traction monotone à rupture étaient
conduits à une vitesse de 3mm/min ; cependant, aucun dispositif ne permet-
tait d’en limiter la déshydratation au cours des essais.

L’étude de Ma et al. rapportait un comportement hyperélastique et vis-
coélastique du nerf, sans cependant rapporter de valeurs de contrainte ou
déformation maximales ni de module d’élasticité.

Kerns et al ont décrit les propriétés mécaniques des nerfs tibial et fibulaire
au membre inférieur, tout en analysant histologiquement les spécimens après
les essais conduits [11]. Leur travail démontre la présence d’ondulations au
sein du périnèvre et des axones au sein des fascicules, ainsi que l’effet d’ali-
gnement entraîné par la traction longitudinale (Figure 1.19). Ils rapportent
également des modules d’élasticité moyens de l’ordre de 10.41 MPa pour le
nerf fibulaire, et de 9.50 MPa pour le nerf tibial.

1.2.2 Etudes mécaniques du plexus brachial in vitro
Les études disponibles dans la littérature à ce jour concernant le compor-

tement mécanique du plexus brachial en traction sont rares et leurs résultats
sont variables [12, 15, 25, 13, 80, 14, 81, 16, 82, 17]. Comme pour les nerfs
périphériques, la variabilité des réponses obtenues peut être due à la conser-
vation des tissus (i.e. fixé ou non fixé) ou à la méthodologie utilisée pour
mesurer la déformation du plexus brachial, mais aussi à la complexité anato-
mique de la structure testée. Nous avons regroupé les études retrouvées selon
les variables étudiées : l’effet de la vitesse de charge, l’effet de la direction de
charge, et l’effet de la conservation des tissus.

La plupart des études retrouvées se base sur des spécimens humains
adultes cadavériques [12, 25, 13, 16, 82, 17], ou des spécimens animaux
[15, 80, 14, 81].

La plus ancienne étude retrouvée sur le comportement du plexus brachial
en traction date de 1986 [12]. Destandau et al avaient à l’époque testé 48
racines spinales cervicales, prélevées sur cadavre (âge 63-90 ans) à une vi-
tesse de 600mm/min, en traction monotone à rupture. Les structures testées
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Figure 1.19 – Images histologiques rapportées par Kerns et al [11]. Les
images de gauche représentent des coupes histologiques longitudinales de nerf
fibulaire, avant (A) et après sollicitation en traction axiale (B), et celles de
droite des coupes histologiques du nerf tibial, avant (B) et après (D) traction
axiale.

étaient des hémi-rachis cervicaux prélevés en bloc avec leurs racines cervi-
cales, dont 2 étaient fixés (formol) et les autres, frais congelés, Destandau
ne s’intéressant pas aux différences entre ces deux groupes. L’apparence gé-
nérale des courbes de contrainte-déformation rapportées est identique pour
tous les specimens (Figure 1.20) : des courbes en J dont la première partie
est de faible module, correspondant à l’alignement des fibres de collagène sui-
vies par une phase plus rigide quasi-linéaire à partir de laquelle est calculé le
module d’élasticité du nerf. L’allongement du nerf continue jusqu’à atteindre
une première contrainte maximale (pic) à partir de laquelle l’endommage-
ment du nerf commence à avoir lieu avec une ou plusieurs phases de perte
de résistance (phase descendante) due à la rupture d’une ou plusieurs ra-
cines. Après chaque rupture de racine, les racines encore intactes reprennent
la résistance à la sollicitation mécanique. Ces mécanismes continuent de se
dérouler jusqu’à la rupture totale du plexus brachial. On parle ici de rupture
progressive. La résistance du nerf est calculée à partir du premier pic de force
avant la première rupture. Ce dernier est nommé force à rupture. Destandau
rapporte 16 cas d’avulsions radiculaires sur les 48 racines testées, les autres
cas présentant des ruptures extra-radiculaires. Les forces moyennes à rupture
étaient de 69.3 ± 27.8 N dans les cas d’avulsions radiculaires, et de 79.3 ±
26.3 N dans les cas de ruptures extra-radiculaires. Les racines C5, C6 et C7
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Figure 1.20 – Courbes de traction et de rupture présentées par Destandau
[12]. Courbe a : arrachement radiculaire. Courbe b : rupture extra rachidienne
du nerf rachidien.

sont rapportées comme étant plus résistantes aux phénomènes de traction car
protégées par des expansions de la dure mère et des ligaments foraminaux.
Les moyennes des forces à rupture pour chaque racine étaient situées entre
50 et 120N.

Effet de la vitesse de chargement Quatre études se concentrent prin-
cipalement sur l’effet de la vitesse de chargement [13, 86, 39, 14].

Marani [13] en 1993, conduit ses expérimentations sur des plexus bra-
chiaux fixés (20 spécimens) et non fixés (2 spécimens), en traction monotone
à rupture à quatre vitesses différentes : 10 mm/min, 20 mm/min, 50mm/min,
et 500mm/min. Les résultats expérimentaux suivent la même courbe géné-
rale que ceux de Destandau. Les auteurs décrivent également des courbes
contrainte-déformation en ”marches d’escalier” après la contrainte maximale
(Figure 1.21), et attribuent cette forme à la rupture progressive des diffé-
rentes tuniques fibreuses du plexus brachial, et émettent l’hypothèse que le
périnèvre serait en continuité alors même que l’épinèvre aurait rompu. Aux
plus basses vitesses, les auteurs décrivent une déformation à rupture allant
jusqu’à un tiers de la longueur initiale du specimen testé, alors qu’aux vi-
tesses les plus élevées, la déformation à rupture survient aux alentours de 3
à 5% d’élongation.

Nishida, en 2015, réitère ces expérimentations, en utilisant cette fois des
spécimens issus de racines spinales lombo-sacrées de cochon, frais, conservés
dans une solution saline [86]. Des essais de traction monotone à rupture sont
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Figure 1.21 – Courbe de traction présentée par Marani [13], montrant la
force en N et le travail mécanique en J. Cette courbe représente un essai de
traction à une vitesse de 50mm/min, la longueur du nerf entre les clamps
était de 19 mm et 8 mm étaient fixés dans les clamps à chaque extrémité.

effectués à trois différentes vitesses : 0.01, 0.1, 1 et 10cm/sec. Nishida et al
retrouvent des modules d’élasticité moyens décroissants de 2.3MPa à 1.5MPa
lors de l’augmentation des vitesses de sollicitation. Cependant, la dispersion
des résultats de Nishida en termes de modules d’elasticité pour chaque vitesse
de sollicitation ne nous permettent pas de conclure à une différence significa-
tive. La diminution des modules d’élasticité avec l’augmentation de la vitesse
de sollicitation en traction semble discordante avec les autres résultats de la
littérature à ce sujet, notamment ceux de Singh [39, 14].

Singh et al, en 2006 [39], conduit également des tests en traction uniaxiale
monotone à rupture sur des spécimens de racines spinales lombo-sacrées de
rat (96 spécimens), frais, conservés dans une solution saline, à 2 vitesses de
sollicitation différentes : 0.01mm/sec (quasistatique) et 15 mm/sec (dyna-
mique). Les modules d’élasticité sont significativement différents entre les
deux groupes, 1.3MPa en sollicitation quasistatique, et 2.9MPa en sollicita-
tion dynamique. De même, les contraintes maximales sont statistiquement
différentes, cependant les déformations maximales ne le sont pas.

En 2018, Singh et al [14] reproduisent ces tests en traction uniaxiale mo-
notone à rupture sur des segments (n=114) de plexus brachiaux obstetricaux
et de nerfs tibiaux (n=22) de porcelets (3-5 jours), frais, conservés dans une
solution saline. Les segments du plexus brachial sont répartis en troncs, fais-
ceaux, et nerfs périphériques. Deux vitesses de sollicitation sont utilisées :
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Figure 1.22 – Résultats présentés par Singh [14]. Trunks : troncs. Chords :
faisceaux. Nerves : branches terminales. Tibial nerve : nerf tibial.

0.01mm/sec (groupe A) et 10mm/sec (groupe B). Les valeurs de contrainte
maximale, déformation maximale et module d’élasticité sont significative-
ment plus hautes dans le groupe B. De même, ces valeurs sont significative-
ment plus élevées dans le groupe ”nerf tibial” que dans les groupes ”troncs”
et ”faisceaux” (Figure 1.22). Il s’agit de la première et seule étude portant
sur le plexus brachial néonatal.

Il est à noter qu’aucune des études décrites ci dessus ne prend en compte
la longueur initiale des éprouvettes utilisées, ce qui impacte considérablement
la pertinence des conclusions de ces différentes études. Il est en effet essentiel
de considérer l’effet de la vitesse de déformation en prenant en compte la
longueur initiale des éprouvettes afin de pouvoir effectuer des comparaisons
à longueur équivalente.

Différences proximo-distales du plexus brachial Dans ses travaux de
2018, Singh a également décrit des différences en termes de caractéristiques
mécaniques des régions proximales et distales du plexus brachial [14]. Les
segments du plexus brachial étaient répartis en troncs, faisceaux, et nerfs pé-
riphériques. Singh retrouvait des différences statistiquement significatives en
termes de module d’élasticité aux deux vitesses de sollicitation, avec un gra-
dient de proximal en distal : à 0.01mm/sec, le module d’élasticité moyen des
troncs était de 1.48MPa ; des faisceaux de 2.41MPa ; des nerfs périphériques
de 14.87MPa ; et des nerfs tibiaux de 14.83MPa.

Effet de la direction de chargement Sachant que les lésions du plexus
brachial peuvent survenir à différents niveaux, qu’il s’agisse d’avulsions de
racines spinales ou de ruptures plus distales, et que le plexus brachial se si-
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tue dans une région mobile (mobilité pluridirectionnelle du rachis cervical,
mobilité de la ceinture scapulaire sur le thorax), il est nécessaire d’étudier le
comportement du plexus brachial entier dans différentes directions de trac-
tion afin de modéliser au mieux les conditions de traumatisme. Il existe à ce
jour peu d’études conduites sur plexus brachial humain cadavérique explo-
rant l’effet de la direction de traction sur des plexus brachiaux entiers afin de
déterminer l’effet de la direction de sollicitation sur le site de survenue des
lésions [15, 16, 82, 17].

L’une des premières études sur le sujet a été réalisée par Kawai en 1989
[15]. Dix neuf lapins ont été utilisés pour la réalisation de tests en traction sur
plexus brachial, dans 3 directions différentes : vers le haut, latérale, et vers
le bas. Pour ce faire, le rachis cervical du lapin était fixé à l’aide de broches,
et le membre supérieur du lapin était tracté dans l’une des directions sus
nommées, à une vitesse de 500mm/min. Les auteurs décrivent des courbes
en marches d’escalier de la même manière que Destandau, chaque marche
correspondant à la rupture d’une racine (Figure 1.23). Les auteurs rapportent
des forces maximales à rupture du plexus brachial de l’ordre de 20N (vers
le haut) à 38 N (vers le bas). Les lésions retrouvées sont majoritairement
des avulsions de racines, au niveau des racines cervicales de C6 à T1 (Figure
1.24). Les auteurs rapportent des déformations à rupture de l’ordre de 7 à
9% après l’analyse vidéo de marquages au bleu de méthylène. Bien que cette
étude ait pavé la voie en terme d’expérimentation sur le plexus brachial, sa
méthodologie reste discutable : nous relevons que la traction sur le membre
supérieur entier reflète le comportement mécanique non seulement du plexus
brachial mais aussi des structures ostéoarticulaires situées entre celui ci et le
point de traction, et ne permet pas d’interpréter les résultats rapportés en
termes de force maximale et contrainte maximale à rupture.

Zapalowicz et al, en 2000, ont démontré que la traction latérale du plexus
brachial menait à des lésions de type avulsion radiculaire [16]. Onze plexus
brachiaux, intacts, issus de 7 cadavres humains adultes, ont été prélevés après
ablation des tissus musculaires et conjonctifs environnants au niveau cervical.
La zone de prélèvement s’arrêtait au niveau des branches terminales du plexus
brachial au niveau de la fosse axillaire. La partie proximale des spécimens,
i.e. le rachis cervical, était fixée par broches au socle de la machine, et les
branches terminales clampées dans les mors mobiles de manière à ce que la
traction se fasse dans la direction latérale. Les plexus brachiaux étaient ainsi
étirés à une vitesse de 10mm/min. La force maximale moyenne enregistrée
était de 388.5N (217.7-546.3) (Figure 1.25), la contrainte maximale moyenne
2.6MPa (1.3-3.5) et la déformation maximale 38.6% (19.6-58.8). Les auteurs
rapportent également les sites de rupture initiaux : C5 (n=2), C5 et C6 (n=1),
C7 (n=1), C8 (n=3), C8 et T1 (n=1), tronc supérieur (n=1), faisceaux (n=2).
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Figure 1.23 – Exemple de courbe charge-élongation rapportée par Kawai
et al. [15] pour le groupe ”traction vers le bas”. On note que l’élongation
rapportée correspond à l’élongation de l’ensemble du membre supérieur mo-
bilisé. Les pics correspondent à la rupture des racines cervicales.
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Figure 1.24 – Exemple de plexus brachial après sollicitation en traction. La
racine C5 montre des signes de rupture post ganglionnaire, et les racines C6,
C7, C8 et T1 montrent des signes d’avulsion. Photographie issue de Kawai
et al. [15].

Figure 1.25 – Force à rupture sur plexus brachial complet (10mm/min).
Figure issue de Zapalowicz et al. [16].
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Figure 1.26 – Photographies représentatives des tests en traction effectués
par Zapalowicz et al. [17]. Le rachis cervical est fixé à une barre métallique
permettant d’orienter le plexus en fonction de la direction de traction souhai-
tée : parallèle à l’axe du rachis (groupe C), perpendiculaire à l’axe du rachis
(groupe B), et selon un angle de 45° caudal (groupe A) par rapport à l’axe
du rachis.

Plus récemment, en 2018, Zapalowicz et al [17] ont étudié le comporte-
ment en traction du plexus brachial en fonction de la direction de traction.
Trois directions de traction différentes ont été utilisées : parallèle à l’axe du
rachis (groupe C), perpendiculaire à l’axe du rachis (groupe B), et selon un
angle de 45° caudal (groupe A) par rapport à l’axe du rachis (Figure 1.26).
Trente specimens frais ont été répartis en 3 groupes de 10. Les moyennes des
forces maximales à rupture pour les groupes A, B et C étaient respective-
ment 665.0N, 588.0N, et 632.0N. Les auteurs ne décrivent pas les valeurs de
déformation maximale. Sur les 30 spécimens testés, un total de 89 avulsions
radiculaires et de 51 ruptures ont été rapportés par les auteurs (Figure1.27).
Les specimens du groupe B représentaient la majorité des avulsions radi-
culaires (41/89). Parmi ceux ci, les racines les plus fréquemment touchées
étaient C6 (10/41) et C7 (10/41). Cependant, sur le total des avulsions ra-
diculaires présentées tous groupes confondus, les racines les plus souvent
atteintes étaient C7 (20/89), C8 (20/89), et T1 (20/89). Les lésions de type
rupture étaient plus fréquentes dans le groupe A (traction à 45°) (24/51) et le
groupe C (traction parallèle) (19/51). Le groupe B ne présentait que 8 cas de
rupture. Dans les groupes A et C, les ruptures survenaient plus distalement,
au niveau des divisions (10/24 et 7/19) ou des faisceaux (9/24 et 38/51). Au
total, les ruptures survenaient majoritairement au niveau des divisions et des
faisceaux, donc en distalité, et plus rarement au niveau des racines ou des
troncs.

Ces études confirment l’existence d’une corrélation entre la direction de
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Figure 1.27 – Photographies représentatives d’un specimen du groupe C
après rupture. On note à droite des avulsions des nerfs spinaux C5 et C7 -
T1, et une rupture de la branche antérieure de C6. A gauche, il existe des
avulsions des nerfs spinaux de C5 à T1. Figure et légende issues de Zapalowicz
et al. [17].

traction sur le plexus brachial et la survenue de lésions nerveuses ainsi que
leur type [16, 17]. Ces deux études montrent également une cohérence dans
les propriétés mécaniques et les valeurs de contrainte à rupture dans les
différentes directions de sollicitation bien que les sites lésionnels diffèrent.
Cependant, ces études réalisées ex vivo restent difficilement extrapolables
aux conditions traumatiques in vivo, et montrent des contradictions avec ces
dernières rapportées en pratique clinique (voir 1.1.4).

Effet de la fixation des tissus sur leur comportement mécanique La
fixation des tissus, utilisant la plupart du temps le formol, ou par d’autres
procédés [87], permet la conservation des tissus mous, au prix de la modifi-
cation de leur aspect mais également de leurs propriétés mécaniques. Deux
études se sont penchées sur le sujet en ce qui concerne les tissus nerveux
[13, 87].

L’étude de Marani et al [13], déjà rapportée ci-dessus pour ses apports
sur l’effet de la vitesse de chargement, a utilisé des tissus frais congelés et des
tissus fixés (formol). Les valeurs de contrainte et de déformation à rupture
rapportées sont respectivement de 0.25MPa et 5% pour les nerfs fixés, et
de 0.14MPa et 3.3% pour les nerfs frais congelés. Bien que les différences
entre ces valeurs soient faibles et peu significatives en pratique, le nombre
de spécimens testés dans chaque catégorie reste faible, et une étude de plus
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grande ampleur pourrait être souhaitable afin d’étudier plus avant l’effet de
la fixation sur le comportement mécanique des tissus nerveux fixés.

Plus récemment, Southandel et al [87] ont rapporté l’effet de la fixation
selon le procédé de Thiel [88] sur les tissus nerveux. Les nerfs médians de
9 spécimens anatomiques ont été utilisés, un côté non fixé et un côté fixé
selon le procédé de Thiel. Les nerfs médians étaient étirés à une vitesse de
0.5% par seconde. Les auteurs rapportent des modules d’élasticité moyens de
7.45MPa du côté fixé, et 9.20MPa du côté non fixé, la différence n’étant pas
statistiquement significative (test de Wilcoxon, p=0.313).

Cependant, bien que la fixation par le procédé de Thiel semble présenter
des résultats prometteurs en termes de similarités biomécaniques avec les
tissus frais et frais congelés, le faible nombre de specimens dans chaque série
nous encourage à utiliser des tissus non fixés, afin de nous rapprocher au
mieux des conditions physiologiques des tissus testés.

Les résultats des études menées sur plexus brachial, utilisant des maté-
riaux non fixés, sont résumés dans le tableau 2.15. Nous pouvons remarquer
des modules d’élasticité bien inférieurs au niveau des racines par rapport aux
nerfs périphériques, parfois d’un facteur 10 [14]. On note également l’effet des
vitesses de sollicitation sur les valeurs de module d’élasticité, de contrainte
maximale et de déformation maximale.

1.2.3 Modèles géométriques existants du plexus bra-
chial et des nerfs périphériques

A ce jour, seulement deux modèles éléments finis du plexus brachial ont
été rapportés dans la littérature [19, 18].

Premier modèle éléments finis du plexus brachial publié, le modèle déve-
loppé pendant mon travail de Master 2 [18] a été élaboré à partir de la seg-
mentation manuelle d’IRM du plexus brachial droit d’un adulte sain, acquises
dans 3 positions différentes d’abduction de l’épaule. Ce modèle comprenait
les différentes régions du plexus brachial des racines jusqu’aux nerfs péri-
phériques, et comparait la modélisation du comportement du plexus brachial
par une loi élastique de Hooke, et une loi hyperélastique isotrope d’Ogden,
lors de la mobilisation de l’épaule en abduction. La distance entre les mo-
dèles déformés du plexus brachial et les données vérités-terrains obtenues par
IRM puis segmentées, à 45° et 135° d’abduction de l’épaule, était estimée à
l’aide de points de repère anatomiques et une distance de Hausfdorff était
calculée. Les résultats de Perruisseau-Carrier et al montraient une meilleure
estimation du déplacement du plexus brachial par un modèle hyperélastique
d’Odgen (Figure 1.29), avec des distances inférieures à chacun des points
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Figure 1.28 – Résumé des études de caractérisation mécanique du plexus
brachial et utilisant des matériaux non fixés.
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Figure 1.29 – Maillage du plexus brachial utilisé dans le modèle de
Perruisseau-Carrier [18].

de repère anatomiques choisis, et une distance de Hausdorff inférieure par
rapport aux données obtenues à l’aide d’une loi élastique de Hooke. Bien
que ce modèle soit anatomiquement pertinent, sa résolution semble perfec-
tible, et les différences de caractéristiques mécaniques des différentes régions
du plexus brachial ne sont pas prises en compte. Enfin, seules deux lois de
comportement mécanique sont abordées.

En 2018, Mihara et al proposent à leur tour une modélisation éléments
finis du plexus brachial et de la moelle cervicale, afin d’étudier sa réponse
à des sollicitations en traction dans différentes directions [19] : rétroflexion,
latéroflexion, rotation du rachis cervical, et abduction du membre supérieur.
Le modèle proposé est anatomiquement simplifié (Figure 1.30), et son com-
portement est considéré comme homogène et modélisé par une loi élastique
de Hooke reprenant les propriétés mécaniques des racines spinales définies
par Nishida [86]. En retroflexion et en latéroflexion du rachis cervical, les
déformations du plexus brachial semblent concentrées au niveau de la racine
C5 et le tronc supérieur ; en abduction, les déformations semblent centrées
sur les racines C7 et C8, ainsi que le tronc inférieur. Les taux de déformation
atteints sont de l’ordre de 21% en retroflexion, 15% en latéroflexion, et 16%
en abduction de l’humerus. Toutefois, ce modèle ne prend pas non plus en
compte les variations de comportement mécanique au sein du plexus brachial
entre les éléments proximaux et distaux, et l’utilisation d’un modèle élastique
homogène uniquement basé sur les caractéristiques matériau du nerf spinal
reste discutable, avec les réserves déjà décrites sur les résultats présentés par
Nishida.

Une modélisation plus fine du nerf périphérique avec prise en compte des
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Figure 1.30 – Modèle éléments finis du plexus brachial utilisé par Mihara
et al [19].

spécificités mécaniques des sous structures histologiques a été proposée par
Chang [89] en 2015. Chang a élaboré un modèle éléments finis d’un nerf scia-
tique de rat, avec une différenciation claire de l’épinèvre, du périnèvre et de
l’endonèvre. La géométrie des structures était déterminée par tomographie
par cohérence optique, et chacune était considérée comme isotrope, homo-
gène et incompressible. Le comportement hyperélastique de chaque structure
était décrit par une loi d’Ogden de 1er ordre, alors que le comportement visco-
élastique était modélisé par un modèle de Maxwell généralisé. Les différents
paramètres du modèle étaient définis par analyse éléments finis inverse. A
l’issue de la simulation d’essais de compression radiale comparée à des essais
expérimentaux sur nerfs sciatiques murins, le module de cisaillement apparait
plus important dans le périnèvre, et plus faible dans l’endonèvre et l’épinèvre.

Cependant ce modèle ne différenciait pas l’endonèvre des axones au sein
des fascicules, et considérait l’intérieur du fascicule comme composé exclusi-
vement d’endonèvre.

Plus récemment, Stouthandel et al. [20] ont proposé une segmentation du
plexus brachial à partir d’IRM et de TDM de spécimens anatomiques embau-
més selon la technique de Thiel avec congélation. Les spécimens embaumés
étaient positionnés sur la table de radiothérapie et congelés en place. La pré-
cision avec laquelle le plexus brachial était identifiable sur les séquences IRM
représentait un critère de validation de ces dernières. Stouthandel et al ne
précisent pas si la segmentation du plexus brachial a été réalisée de manière
manuelle ou semi automatique. Le modèle 3D du plexus brachial ainsi obtenu
permettait d’individualiser les troncs, divisions et faisceaux de manière plus
marquée que le modèle 3D présenté par Perruisseau-Carrier et al. [18]. Le
modèle de Stouthandel est présenté en Figure 1.31.
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Figure 1.31 – Segmentation du plexus brachial proposée par Stouthandel et
al [20]. a, b et c : segmentation 2D à partir de données IRM. d : reconstruction
3D.

La précision du modèle de Stouthandel en fait un apport extrêmement
intéressant dans la modélisation géométrique du plexus brachial. Cependant,
cette procédure impliquant une congélation reste malheureusement inappli-
cable en pratique clinique.

Conclusion

Cette étude bibliographique montre que les nerfs périphériques en général
et le plexus brachial en particulier présentent un comportement mécanique
hyperélastique et viscoélastique. Nous avons vu que le nerf périphérique et
notamment le plexus brachial présentent une morphologie complexe, et que
cette complexité se traduit au niveau biomécanique par un comportement
complexe, impacté par la vitesse de sollicitation [13, 86, 39, 14], l’effet de la
fixation des spécimens utilisés [13, 87], et enfin le type et la direction de sollici-
tation [15, 16, 82, 17]. Les travaux de Singh et al [14] ébauchent l’existence de
différences de comportement mécanique entre les structures distales et proxi-
males du plexus brachial. Nous notons à l’issue de cette étude bibliographie
l’importance de la méthodologie dans la caractérisation mécanique des tissus
biologiques et en particulier des nerfs périphériques et du plexus brachial,
le comportement mécanique de ce dernier ne pouvant être considéré comme
uniforme. Ces observations nous permettent de définir les conditions d’une
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caractérisation mécanique rigoureuse par zones du plexus brachial dévelop-
pée en Chapitre 3, afin d’alimenter en perspective la modélisation éléments
finis avec des modèles mathématiques représentatifs des différentes parties
du plexus brachial.

Dans les sous sections suivantes, nous exposons les principaux modèles
hyperélastiques (1.2.4) d’intérêt pour la modélisation des nerfs périphériques.
L’aspect viscoélastique ne rentrant pas dans le cadre de ce travail, les modèles
viscoélastiques ne seront pas traités dans cette thèse.

1.2.4 Modélisation mathématique du comportement hy-
perélastique

Hyperélasticité

Les matériaux qui peuvent se déformer de manière élastique à très grandes
déformations sans dissipation d’énergie et pour lesquels est postulé l’existence
d’une énergie de déformation sont appelés matériaux à comportement hy-
perélastique. De cette énergie de déformation dérive la loi de comportement.
La formulation d’une loi de comportement satisfaisante en hyper-élasticité
repose sur la proposition d’un potentiel élastique W , judicieux, objectif et
respectant les symétries matérielles du matériau considéré. Les élastomères,
les tissus biologiques, les mousses, sont des exemples de matériaux à com-
portement hyperélastique [90].

La Figure 1.33 montre une courbe contrainte-déformation typique d’un
matériau hyperélastique : nous pouvons relever sur cette représentation les
trois principales caractéristiques des matériaux à comportement hyperélas-
tique que sont la capacité à supporter de très grandes déformations, un com-
portement non linéaire, et une augmentation exponentielle de la raideur de la
courbe contrainte-déformation en grandes déformations. La partie initiale de
la courbe, aussi appelée ”toe region”, correspond à l’alignement progressif des
fibres, notamment de collagène. La deuxième partie de la courbe, ou partie
linéaire, avec augmentation de la pente de la courbe, correspond à la sollici-
tation progressive des fibres alignées, et c’est sur cette partie linéaire qu’est
calculé le module d’élasticité du matériau testé. Enfin, la troisième partie de
la courbe, où la pente diminue progressivement, correspond à l’apparition de
lésions microscopiques – rupture des fibres – puis macroscopiques au sein du
matériau, créant un endommagement progressif jusqu’à rupture complète.

L’objectif de cette section est de présenter les modèles hyperélastiques les
plus utilisés et en particulier les modèles construits sur la base phénoménolo-
giques. Pour ce faire, les concepts de base de la mécanique des milieux conti-
nus en grandes transformations sont rappelés dans un premier temps, ainsi
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Figure 1.32 – Pelote statistique (Figure issue de [21] ).

les différentes tensorielles utilisées dans la modélisation des milieux conti-
nus et la formulation des milieux hyper-élastiques sont présentées. Dans un
second temps, les potentiels hyperélastiques les plus utilisés sont présentés.

Elastomères Un élastomère biocompatible est un polymère très utilisé
dans le domaine médical grâce à ses propriétés mécaniques très intéressantes
proches des tissus biologiques. Ces propriétés sont obtenues après un pro-
cessus de synthèse (vulcanisation) permettant de créer des réticulations sous
forme de ponts qui constituent des liaisons covalentes entre des molécules
non consécutives de la chaîne polymère [91]. A une température supérieure à
son Tg, cette conformation forme au repos un ensemble isotrope dit « pelote
statistique », dans lequel les chaînes se replient de façon aléatoire en formant
des enchevêtrements (Figure 1.32).

En présence de sollicitations extérieures, les réticulations empêchent les
glissements irréversibles entre chaînes et donnent par conséquent des pro-
priétés hyperplasiques à l’élastomère (capacité de récupérer sa forme origi-
nale après application de contraintes en grandes déformations), ainsi qu’une
stabilité thermique [92].

En petites déformations, une faible raideur est observée sur le compor-
tement en traction monotone des élastomères de grade médical. Cette faible
raideur est due à la rupture des faibles liaisons de la pelote statistique (zone
1, élastique entropique) permettant ensuite la mobilité des chaînes polymé-
riques au niveau atomique et leur alignement entre les liaisons covalentes
(zone 2, quasi-plateau). Une fois les chaines alignées avec la direction de sol-
licitation, une rigidification exponentielle apparaît, en raison de la résistance
des chaînes à l’élongation en grandes déformations. Dans un état plus ordonné
de la matière, l’entropie diminue et les chaines tendent alors à maximiser leur
entropie en s’opposant à la cause de la diminution de l’entropie, i.e. la sollici-
tation (zone 3) [93]. Il faut noter que dans certains cas, les enchevêtrements
et les liaisons entre moléculaires sont suffisamment nombreux et résistants.
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Figure 1.33 – Représentation d’une courbe contrainte-déformation typique
d’un matériau à comportement hyperélastique (Figure issue de [22] ).

Ils ne permettent pas ainsi un glissement entre les chaines moléculaires sans
frottement d’où l’absence de la zone 2 quasi-plateau (Figure 1.33).

Un tissu biologique : le nerf périphérique Le nerf périphérique, comme
décrit en 1.1.2, est composé d’axones répartis en fascicules, et de trois couches
de tissu conjonctif organisées du centre vers la périphérie, l’endonèvre, le pé-
rinèvre et l’épinèvre. Parmi ces trois couches de tissu conjonctif, le périnèvre
est le principal contributeur à la résistance mécanique du nerf en traction
mais aussi en compression, et est composé de fibres de collagène orientées en
faisceaux longitudinaux et de fibres d’élastine.

En très petites déformations, les ondulations du nerf, que ce soit au niveau
des axones, des fascicules, ou du tissu conjonctif, permettent une réserve de
longueur et l’adaptation à des étirements physiologiques (e.g. arc de mobilité
d’une articulation) [11, 3]. Lorsque la déformation augmente, les fibres de
collagène ont un rôle important : elles commencent à se déplier, s’alignent et
finissent par supporter la charge, augmentant la raideur du tissu sollicité.

En plus de sa capacité à supporter de grandes déformations, comme
les tissus biologiques, le nerf présente des caractéristiques hautement ani-
sotropes. En effet, son comportement est similaire à celui de composites ren-
forcés de fibres. D’autres tissus biologiques présentent des caractéristiques
similaires, tels que les tendons, les ligaments et les artères [94, 95].
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Figure 1.34 – Représentation des chaînes constitutives d’un polymère
(haut). Les chaînes sont enchevêtrées et les liaisons (points de réticulation)
entre celles-ci sont représentées par les points. La partie du bas représente
l’alignement des chaînes lors de l’élongation.

Comme les autres tissus biologiques, le nerf est majoritairement composé
d’eau, et est donc incompressible ou quasi-incompressible, et par conséquent
présente de faibles variations de volume [96]. De ce fait, la plupart des modèles
hyperélastiques considérés pour les tissus biologiques supposent que le tissu
est incompressible.

Dans la sous section suivante, des rappels théoriques sur les grandes dé-
formations sont présentés, et les modèles hyperélastiques d’intérêt pour la
modélisation du comportement mécanique du nerf sont décrits, ainsi que
leurs applications et leurs limites.

Théorie de la déformation finie

Les déformations des matériaux sont classées en deux types à savoir les
déformations infinitésimales (petites), et les déformations finies (grandes).
Les grandes déformations sont caractérisées par de grandes rotations du ma-
tériau, qui rendent caduque l’assomption de linéarité de la géométrie du
matériau des déformations infinitésimales. Dans le cas des matériaux hyper-
élastiques, les déformations sont finies. Cette section contient des rappels sur
la théorie des grandes déformations [97].

Cinématique des grandes déformations - Description de Lagrange
et d’Euler Une déformation signifie un changement de forme ou de taille
d’un matériau continu, d’une configuration non déformée (de référence) vers
une configuration déformée (courante). Soit un solide déformable Ω occupant
une configuration initiale donnée C0 à l’instant t0. Ce même solide occupe la
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configuration déformée Ct à l’instant t. On définit la fonction transformation
ϕ qui associe à un point matériel M(X̄) de C0 le point m(x̄) de Ct :

x = ϕ(X) = X + u(X) (1.1)

X représente la position du point matériel M , x celle de même point à
l’instant t et u est le vecteur déplacement du point considéré.

Lorsque la configuration utilisée pour représenter les grandeurs forces,
déplacements, vitesses, etc est la configuration non déformée, initiale C0, on
parle d’une description Lagrangienne. Inversement, si toutes les grandeurs
sont décrites dans la configuration déformée Ct, la description est appelée
Eulérienne.

Gradient de transformation Le tenseur gradient de transformation
(F) est l’application linéaire tangente qui transporte un segment matériel
∂X de C0 au segment matériel ∂x de Ct. Le gradient de transformation
caractérise donc la transformation locale dans le matériau et il est défini
par :

(F) = ∂ϕ(X)
∂X = ∂x

∂X (1.2)

Le tenseur gradient (F) permet également d’obtenir les lois transforma-
tions des éléments d’aire et de volume. Ainsi un élément de surface dS de
normale unitaire N défini dans C0 se transforme en élément de surface ds
de normale unitaire n dans Ct (équation 1.3) et un élément de volume dV 0

dans C0 se transforme en dV dans Ct (équation 1.4).

nds = J(F)−TNdS (1.3)

dV = JdV 0

et

J = det(F) = ρ0

ρ

(1.4)

où J est le Jacobien de la transformation, ρ0 et ρ sont respectivement la
masse volumique dans la configuration initiale et à l’instant t.
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Elongation principale Le ratio d’élongation, ou élongation, est une
mesure du ratio d’élongation d’un élément dans une direction donnée. Il est
défini comme le ratio entre la longueur finale lt et la longueur initiale L0 du
matériau dans une direction donnée,

λ = lt

L0 (1.5)

Lorsque la direction d’élongation coïncide avec une direction principale,
l’élongation est appelée élongation principale.

Les valeurs propres de F sont les ratios d’élongation dans les trois prin-
cipales directions de déformation (étirement principaux), qui seront notées
(λ1, λ2, λ3). Si le tenseur gradient de transformation est symétrique ou sans
rotation, alors il est diagonal quand il est décrit dans le référentiel donné
par les directions principales. Dans ce cas, les élongations principales sont les
éléments diagonaux du tenseur gradient de transformation.

λi = Fii(i = 1, 2, 3) (1.6)

Invariants Les invariants d’un tenseur sont les valeurs qui ne changent
pas, quels que soient le cadre de référence ou les rotations.Pour le tenseur
gradient de transformation F, on distingue trois invariants qui sont décrits
en fonction des élongations principales par les équations suivantes :

I1(F) = tr(F) = λ1 + λ2 + λ3 (1.7)

I2(F) = 1
2

(tr(F)2 − tr(F2)) = λ1λ2 + λ2λ3 + λ3λ1 (1.8)

I3(F) = det(F) = λ1λ2λ3 (1.9)

Le troisième invariant du gradient de transformation donne une mesure
du changement de volume (1.4) :

I3(F) = J = det(F) = V

V0
= ρ0

ρ
(1.10)

où V0 et V sont les volumes du matériau dans les configurations respective-
ment non déformée et déformée et ρ0 et ρ sont les densités du matériau dans
les configurations respectivement non déformée et déformée.

Décomposition polaire Le gradient de transformation peut être dé-
composé en rotation et déformation,

F = R.U = V.R (1.11)
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où R est le tenseur orthogonal de rotation pure, et U et V sont sont les ten-
seurs d’élongations à droite et à gauche respectivement, ils sont symétriques
définis positifs, ils possèdent les mêmes valeurs propres.

Tenseurs de déformation Le produit scalaire des deux vecteurs élé-
mentaires dans la configuration instantanée, déformée est décrit en fonction
des composants dans la configuration initiale par la relation suivante :

dxT dx1 = dXT .(FT .F).dX1 = dXT .C.dX1 = dXT .(UT .U).dX1 (1.12)

Le tenseur Cauchy-Green droit C correspond à une description lagran-
gienne du tenseur de dilatation. Inversement, le produit scalaire des vecteurs
élémentaires dans la configuration initiale est exprimé à partir des vecteurs
de la configuration déformée par :

dXT dX1 = dxT .(F−T .F−1).dx1 = dxT .B−1.dx1 (1.13)

Le tenseur B = F.FT = V.VT est le tenseur de Cauchy-Green gauche de
caractère Eulérien.

Les tenseurs C et B sont des tenseurs d’élongation ou de dilatation. Ils
s’agit de tenseurs de transformation d’une mesure métrique entre la configu-
ration initiale non déformée et la configuration instantanée déformée. Les ten-
seurs de dilatation sont symétriques et définis positifs. Leurs valeurs propres
sont données par les élongations principales au carré (λi)2 .

Tenseurs de contraintes Il existe différentes mesures de contrainte dans
l’étude du comportement des matériaux. Pour ce travail, nous allons définir
certaines de ces mesures dans ce paragraphe.

La contrainte nominale (ou contrainte ingénieur ou contrainte conven-
tionnelle) est une contrainte directement corrélée avec les mesures expéri-
mentales, et définie dans le cas d’une sollicitation uni-axiale en traction ou
en compression par

σn = f

A0
(1.14)

où f est la force appliquée et A0 la section de référence de l’éprouvette.
La contrainte ingénieur est donc une mesure qui combine des données de la
configuration de référence (mesure d’aire de section) et de la configuration
instantanée (mesure de force).
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Si on définit la section dans la configuration instantanée, déformée, on
calcule ainsi la contrainte vraie :

σv = f

At

(1.15)

où At est l’aire de la section dans la configuration déformée de l’éprouvette.
Dans les grandes déformations, trois tenseurs de contrainte principaux

sont usuellement utilisés : le tenseur de Cauchy, le 1er tenseur de Piola-
Kirchhoff, et le 2nd tenseur de Piola-Kirchhoff.

Soit df l’effort intérieur de cohésion exercé sur un élément de surface ds
de la configuration déformée Ct.

df = σ.n.ds (1.16)

On définit ainsi le vecteur contrainte t par la relation :

t = σ.n (1.17)

Le tenseur de contraintes σ est appelé de Cauchy. Il permet de calculer
le vecteur de contrainte t dans la configuration déformée Ct. Le tenseur de
contraintes σ est symétrique, son écriture dans la configuration actuelle lui
donne un caractère eulérien et correspond au tenseur de contraintes vraies.

L’écriture de l’équation en fonction des grandeurs dans la configuration
non déformée permet de définir le premier tenseur de Piola-Kirchhoff P ou
tenseur de Boussinesq en substituant (1.3) dans (1.16) :

df = P.N.dS

avec

P = J.σ.F−T

(1.18)

Le pseudo-vecteur contraintes t0 décrit dans une description lagrangienne
est défini par

t0 = P.N (1.19)

Étant donné que le premier tenseur de Piola-Kirchhoff P est non symé-
trique, l’image de t0 par l’application F−1 permet d’introduire un tenseur de
contraintes lagrangien symétrique, le second tenseur de Piola-Kirchhoff ou
tenseur de Piola-Lagrange S :

S = J.F−1.σ.F−T (1.20)
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Equations constitutives des matériaux hyperélastiques

Les équations constitutives des matériaux sont la formulation mathéma-
tique du comportement mécanique de ces matériaux et forment la base de
leur modélisation mathématique.

Equations constitutives des solides Les équations constitutives des so-
lides sont dérivées du Principe des Puissances Virtuelles (PPV), des lois de
conservation ainsi que des lois thermodynamiques. Ces équations sont les
suivantes :

σ : Dp − ρ
∂Ψ
∂ξ

ξ̇ − q.
∇Θ
Θ

≥ 0 (1.21)

σ = ρF∂Ψ
∂EFT (1.22)

s = −∂Ψ
∂Θ

(1.23)

où Dp est la partie plastique du tenseur taux de déformation, ρ est la densité
du matériau dans la configuration courante, Ψ est l’énergie libre spécifique
(de Helmholtz), ξ est le vecteur des forces internes, q est le flux d’énergie, et
Θ est la température.

Fonction d’énergie de déformation Par définition, l’hyperélasticité d’un
matériau entraîne l’hypothèse de l’existence d’une fonction d’énergie libre de
Helmholtz définie par unité du volume de référence. Dans le cas où cette
fonction est uniquement fonction du gradient de transformation F, alors elle
est appelée fonction d’énergie de déformation ([98]). Elle est reliée à Ψ par
la fonction suivante :

W = W (F) = ρ0Ψ (1.24)

avec ρ0 la densité massique du volume non déformé.
L’énergie libre d’Helmholtz Ψ est la densité de l’énergie déformation

(énergie de déformation par unité de masse) appelée également énergie libre
spécifique.

La fonction d’énergie de déformation doit être égale à zéro dans la confi-
guration de référence, et différente de zéro lorsqu’il y a déformation de telle
manière que ([98])

W (I) = 0 (1.25)
W (F) ≥ 0 (1.26)
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Elle doit également tendre vers +∞ si detF approche soit +∞ soit 0+, i.e.

W (F) → +∞ quand detF → +∞ (1.27)
W (F) → +∞ quand detF → 0+ (1.28)

Le potentiel élastique W doit respecter le principe d’indifférence maté-
rielle (principe d’objectivité) qui garantit son invariance dans toute rotation
de la configuration instantanée Ct, cette condition se traduisant par :

W (F) = W (Q.F) (1.29)

quel que soit Q orthogonal.
Dans le cas où Q est la rotation particulière RT issue de la décomposition

polaire de F, la condition précédente donne alors :

W (F) = W (RT .F) = W (U) (1.30)

On montre ainsi que le principe d’objectivité est équivalent à l’assertion
que le potentiel W est fonction de U, et donc de C ou de la déformation de
Green Lagrange E :

W = W (C) (1.31)

Dans la modélisation des matériaux à comportement hyperélastique pré-
sentée dans ce travail, nous ne considérons que les aspects purement méca-
niques, et les variables thermodynamiques telles que l’entropie et la tempéra-
ture ne sont pas prises en compte. Le matériau hyper-élastique ne dissipe pas
d’énergie, et donc le premier et le second principe de la thermodynamique se
réduisent à la satisfaction de l’inégalité de Clausius-Duhem, qui s’exprime,
dans le cas purement mécanique, par :

S : Ė − Ẇ =
(

S − ∂W

∂E

)
: Ė = 0 (1.32)

Ce bilan énergétique traduit que la dissipation intrinsèque est nulle, ce qui
signifie que tout le travail des efforts internes est stocké sous forme d’énergie.

Il en résulte la forme générale de la loi de comportement d’un matériau
hyper-élastique donné dans la configuration initiale, en fonction du tenseur
de Green Lagrange E :
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S = ∂W

∂E (1.33)

En fonction du tenseur de Cauchy Green droit C :

S = 2∂W
∂C (1.34)

On peut déduire l’expression générale des lois de comportement hyper-
élastique dans la configuration déformé Ct. On peut également la mettre sous
la forme :

σ = 2
J

F.∂W
∂C .FT (1.35)

Sachant que la déformation est supposée élastique, la seule équation perti-
nente des équations constitutives est (1.22). Après avoir substitué la fonction
d’énergie de déformation (1.24) et Eq.(1.10), et en considérant W comme
une fonction de C, alors (1.22) devient [98] :

σ = 2J−1F∂W
∂C FT (1.36)

qui définit l’équation constitutive d’un matériau hyperélastique indépendam-
ment de son isotropie ou de sa compressibilité, et qui est indépendante de
l’environnement matériau.

Matériaux incompressibles Dans le cas des matériaux incompressibles,
J = λ1λ2λ3 = 1, ce qui reflète l’absence de changement de volume. Afin d’im-
poser cette contrainte kinématique, un scalaire (p) est introduit, représentant
la pression hydrostatique, et les équations (1.36) deviennent [98] :

σ = −pI + 2F∂W
∂C FT (1.37)

Ainsi, il est clair que le comportement mécanique du matériau est défini
par W .

Ce travail ne couvre que les matériaux incompressibles, car la plupart des
matériaux biologiques sont considérés comme incompressibles [99, 100, 101].
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Modèles hyperélastiques

Un grand nombre de modèles d’énergie de déformation peut être trouvé
dans la littérature. Dans ce travail, nous présentons quelques uns d’entre eux,
dont l’application est large et reconnue, qui sont les modèles Néo-Hookéen,
de Mooney-Rivlin, de Yeoh, polynomial, et d’Ogden pour les matériaux iso-
tropes, et les modèles HGO et GOH pour les matériaux anisotropes.

Modèles isotropes L’approche isotrope considère le matériau testé comme
ayant le même comportement, pour une même sollicitation, quelle que soit
la direction de sollicitation.

Nous présentons ici les lois hyperélastiques isotropes rapportées pour la
modélisation des nerfs périphériques dans la littérature.

Modèle NéoHookéen Le modèle Néo Hookéen a été développé pour
l’étude du caoutchouc vulcanisé, en utilisant une théorie statistique molécu-
laire [102].

W (I1) = c10(I1 − 3) (1.38)

A partir d’expérimentations, il a été démontré que ce modèle permet une
bonne approximation du comportement des élastomères lors de la sollicitation
en traction en petites et moyennes déformations [102].

Modèle de Mooney-Rivlin Le modèle de Mooney-Rivlin peut être vu
comme une extension du modèle néo-Hookéen. Il ajoute un nouveau terme
dépendant du second invariant. Les modèles néo-Hookéen et de Mooney Riv-
lin ne permettent pas de représenter l’augmentation de raideur du matériau
en grandes déformations, car ils utilisent uniquement des fonctions linéaires
des invariants [102]. Le modèle de Mooney Rivlin prend la forme suivante
[103] :

W (I1, I2) = c10(I1 − 3) + c01(I2 − 3) (1.39)

Parmi les modèles de la série de Rivlin, le modèle Néo Hookéen, initia-
lement développé pour la modélisation du comportement des caoutchoucs,
a ensuite été utilisé dans le cadre de la modélisation de tissus biologiques
en compression : glande mammaire [104], escarres [105]. Meaney, en 2003
[24] a intégré les modèles néo Hookéen et de Mooney-Rivlin dans un travail
d’approximation du comportement mécanique en traction du nerf optique du
cobaye, et démontré l’inadéquation du modèle de Mooney-Rivlin dans ce cas,
avec une absence de convergence en petites et grandes déformations (Figure
1.37).
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Modèle polynomial Ce modèle est une généralisation du modèle de
Mooney-Rivlin, présentant une combinaison polynomiale de I1 et I2. Il se
présente sous la forme générale suivante [106] :

W (I1, I2) =
N∑

i+j=1
cij(I1 − 3)i(I2 − 3)j (1.40)

Et dans sa forme de second ordre :

W (I1, I2) =c10(I1 − 3) + c20(I1 − 3)2

+ c01(I2 − 3) + c02(I2 − 3)2 + c11(I1 − 3)(I2 − 3)
(1.41)

Modèle de Yeoh Le modèle de Yeoh est dérivé du modèle polynomial,
et sa forme générale est la suivante :

W (I1) =
N∑

i=1
ci(I1 − 3)i (1.42)

qui est également appelé le modèle polynomial réduit, car il ne dépend pas
de I2. Il est communément appliqué en utilisant N = 3

W (I1) = c1(I1 − 3) + c2(I1 − 3)2 + c3(I1 − 3)3 (1.43)

D’après [107], la réduction du modèle polynomial général se justifie car
la sensibilité de la fonction d’énergie de déformation aux variations de I2
est bien moindre que sa sensibilité aux variations de I1. De plus, il apparaît
que l’omission de I2 lorsque les données expérimentales ne sont disponibles
que pour un seul mode de déformation permet d’améliorer la prédictivité du
modèle pour les autres modes de déformation.

Parmi les modèles de la série de Rivlin, seul le modèle de Yeoh a été pro-
posé en modélisation des tissus biologiques par Raghavan [108] initialement
pour la modélisation des parois artérielles aortiques dans le cas d’anevrysmes
aortiques, puis par Giannessi [109, 23] pour la modélisation du comportement
des nerfs périphériques en traction axiale. Les travaux de Giannessi, notam-
ment sur les nerfs périphériques, démontrent une bonne approximation en
petites déformations (jusqu’à 8%) des nerfs tibiaux et sciatiques de cochon
[23]. Giannessi a exploré les influences des paramètres c1, c2 et c3 sur l’aspect
de la courbe prédictive théorique calculée à l’aide du modèle de Yeoh, et dé-
montré qu’alors que la valeur du paramètre c1 agissait sur la pente de la ”toe
region” (partie initiale de la courbe contrainte-déformation), le paramètre c3
semble influer sur la raideur de la pente dans la seconde partie de la courbe
(Figure 1.35).
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Figure 1.35 – Représentation de l’effet de la variation des coefficients c1
(a), c2 (b) et c3 (c) du modèle de Yeoh sur l’évolution de la courbe théorique
contrainte déformation. En d les valeurs de sensitivité de c1, c2 et c3 sont
montrées en échelle logarithmique (Figure issue de [23] ).
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Modèle d’Ogden Le modèle d’Ogden a été particulièrement utilisé
pour la modélisation des tissus biologiques, et a été développé pour prédire
le comportement non linéaire des matériaux hyperélastiques en grandes dé-
formations. Ce modèle est construit sur l’hypotèse de Valanis-Landel, c’est
à dire que la fonction d’énergie de déformation peut être représsentée par
une fonction des étirements dans les directions principales [110]. L’énergie
de déformation a une forme exponentielle, qui est exprimée de la manière
suivante :

W (λ1, λ2, λ3) =
N∑

i=1

µi

αi

(λαi
1 + λαi

2 + λαi
3 − 3) (1.44)

On peut démontrer que les modèles Néo Hookéen et de Mooney Rivlin
sont également des cas particuliers du modèle d’Ogden [111]. Ce modèle est
particulièrement adapté aux très grandes déformations de matériaux caou-
tchoutiques.

Dans la littérature, le modèle d’Ogden a été utilisé pour la modélisation
du comportement du système nerveux central (cerveau [112], nerf optique
[24]), mais aussi des nerfs périphériques [89, 25].

L’utilisation des modèles isotropes dans la modélisation du nerf
périphérique Les travaux de Meaney [24] portent sur le nerf optique du
cobaye. Le nerf optique appartient au système nerveux central et présente
donc des différences histologiques fondamentales avec le système nerveux pé-
riphérique, telles que l’absence d’organisation en fascicules et l’absence de
périnèvre et d’endonèvre [113], la présence d’une artère centrale, ainsi que la
présence d’astrocytes accompagnant les fibres neuronales [114] – toutes diffé-
rences en impactant le comportement mécanique par rapport à celui du nerf
périphérique. Cependant, la proximité de la composition du nerf optique avec
les nerfs périphériques, notamment le fait qu’il soit majoritairement composé
d’axones, nous exhorte à ne pas négliger les résultats obtenus. Meaney a dé-
veloppé un modèle structurel rendant compte des ondulations axonales au
sein du nerf optique (Figure 1.36), donnant une réserve de longueur avant
que les axones eux-mêmes ne soient sollicités en traction, et comparé ce mo-
dèle structurel aux résultats de 3 modèles continus (Ogden de 1er ordre, Fung
et Mooney-Rivlin). Les modèles d’Ogden de premier ordre et de Fung per-
mettent une meilleure approximation du comportement du modèle structurel
que ne le permet le modèle de Mooney-Rivlin. Ces résultats mettent en avant
l’influence des ondulations sur le comportement mécanique du nerf, notam-
ment leur rôle dans l’existence de la ”toe region”, et la capacité du modèle
d’Ogden à représenter l’augmentation initiale de raideur de la pente de la
courbe expérimentale, à la différence des modèles issus de la série de Rivlin.
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Figure 1.36 – Microstructure des axones myélinisés au sein du nerf optique
du cobaye. Les axones sont visualisés par méthode immunohistochimique et
présentent des ondulations dans les conditions physiologiques in situ. Figure
issue de [24].

Ma et al [25] proposent une modélisation éléments-finis du comportement
en sollicitation uniaxiale (traction et relaxation) de deux nerfs périphériques
humains (nerf median et nerf ulnaire) in vitro à partir de données expérimen-
tales, ainsi que d’une situation de traction in vivo sur le nerf ulnaire à partir
de données per opératoires. Le modèle d’Ogden est utilisé afin de modéliser
le comportement hyperélastique du nerf périphérique dans la modélisation
éléments finis des deux situations, et la relaxation viscoélastique est modéli-
sée par un modèle de Prony. Dans la situation de sollicitation uniaxiale en
traction lognitudinale, le modèle d’Ogden semble fournir une bonne approxi-
mation des résultats expérimentaux obtenus en petites déformations (Figure
1.38). Les paramètres sélectionnés par les auteurs sont présentés en Figure
1.39. Il est à noter que la modélisation de la traction et de la relaxation
du nerf périphérique avec un modèle d’Ogden associé à un modèle de Prony
ne peut être modélisée par un set unique de paramètres. Dans le cas de la
modélisation du comportement du nerf ulnaire en traction in vivo, on note
que les valeurs de µ sont approximativement 4 fois plus élevées que dans les
conditions de traction in vitro, et que les résultats obtenus en termes de force
de traction sont nettements inférieurs aux données recueillies en per opéra-
toire (respectivement F=0.16N et F=1.23N). Cependant, l’expérimentation
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Figure 1.37 – Comparaison entre les modèles hyperélastiques d’Ogden, de
Mooney Rivlin et de Fung, avec un modèle structurel développé par Meaney
et al. La relation non linéaire entre contrainte et déformation est mieux ap-
prochée par le modèle d’Ogden ou celui de Fung. Figure issue de [24].
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Figure 1.38 – Courbes contrainte-déformation du nerf ulnaire et courbes
obtenues par analyse éléments finis présentées par Ma et al. Figure issue de
[25].

Figure 1.39 – Paramètres utilisés par Ma et al pour la modélisation du nerf
ulnaire. Figure issue de [25].

in vivo ayant été conduite sur un nerf périphérique préalablement sectionné,
lors de l’intervention chirurgicale visant à sa réparation, les phénomènes ci-
catriciels et fibrotiques en cours peuvent expliquer l’augmentation des forces
nécessaires à son élongation par rapport à des essais expérimentaux conduits
in vitro sur des nerfs préalablement intacts.

Les travaux de Chang, quant à eux, portent sur la modélisation éléments
finis du nerf périphérique sollicité en compression radiale [89]. L’ultrastruc-
ture de nerfs sciatiques de lapin a été modélisée à partir d’images tomo-
graphiques obtenues lors d’essais en compression radiale en définissant trois
différentes structures isotropes hyperviscoélastiques (périnèvre, épinèvre, en-
donèvre) utilisant un modèle d’Ogden de premier ordre pour la modélisation
de la partie hyperélastique. Les différents paramètres du modèle étaient dé-
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finis par analyse éléments finis inverse. Chang et al retrouvent un module de
cisaillement plus important dans le périnèvre, et plus faible dans l’endonèvre
et l’épinèvre. Cependant, la structure définie par endonèvre correspond en
réalité au fascicule en lui-même, composé par conséquent des fibres axonales
myélinisées ainsi que de l’endonèvre proprement dit. Cette subtilité explique
par conséquent un module de cisaillement inférieur à celui du périnèvre, étant
donné leur composition fondamentalement différente. Cependant, cela ne per-
met pas de statuer sur les raisons pour lesquelles le module de cisaillement
de l’épinèvre est largement inférieur à ceux de l’endonèvre et du périnèvre,
bien que les auteurs rapportent que l’épinèvre est composé d’un tissu aréolaire
lâche et de quelques fibres de collagène alignées [89]. Ces résultats permettent
néanmoins de confirmer la pertinence du modèle d’Ogden pour la modélisa-
tion hyperélastique du comportement du nerf périphérique en compression
radiale.

Le modèle d’Ogden est donc le plus utilisé dans la littérature pour la
modélisation du comportement mécanique des nerfs périphériques, que ce
soit en traction ou en compression.

Les modèles anisotropes De nombreux matériaux sont constitués d’une
matrice et d’une ou plusieurs familles de fibres. Il s’agit des matériaux com-
posites ou matériaux renforcés de fibres. Nous considérons dans ce travail les
matériaux composites dont les fibres sont continues au sein de la matrice et
qui présentent une ou deux familles de fibres. La direction d’une famille de
fibres est appelée direction privilégiée [98].

Les matériaux composites ont un comportement mécanique fortement dé-
pendant de la direction de la sollicitation et leurs réponses sont dites aniso-
tropes, avec une raideur du matériau usuellement plus haute dans la direction
des fibres. Il s’agit du cas du nerf périphérique, où l’orientation des axones
au sein des fascicules et des fibres de collagène au sein des couches de tissu
conjonctif joue un rôle mécanique spécifique.

Tenseurs structurels Pour les matériaux composites, la contrainte
en un point du matériau dépend du gradient de transformation F et des
directions privilégiées du matériau. Ainsi, l’anisotropie est définie par les
directions des fibres qui sont définies par deux unités vectorielles, m0 et m′

0
dans l’état non déformé, qui correspondent à la première et la deuxième
directions privilégiées. Ces directions privilégiées sont notées m et m′ dans
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l’état déformé [98].

m = Fm0 (1.45)
m′ = Fm′

0 (1.46)

A partir des directions des fibres, les tenseurs structurels G et G′, sont
définis ([98])

G = m0 ⊗ m0 (1.47)
G′ = m′

0 ⊗ m′
0 (1.48)

et la fonction d’énergie de déformation (W ) est exprimée comme une fonction
de C et G

W = W (C,G,G′) (1.49)

qui peut être décomposée en partie isotrope et anisotrope ([115])

W = Wiso(C) +Waniso(C,G,G′) (1.50)

W (C,G,G′) est objective et peut être exprimée comme une fonction scalaire
des variables tensorielles C, G, et G′ [98].

Pseudo-Invariants Cinq pseudo-invariants découlent de l’anisotropie
du matériau renforcé de deux familles de fibres, et sont nécessaires pour
former l’intégrité des bases des tenseurs C et G et pour satisfaire l’objectivité
de W [98]. Ils sont les suivants :

I4(C,m0) = m0 · Cm0 = λ2
f1 (1.51)

I5(C,m0) = m0 · C2m0 (1.52)
I6(C,m′

0) = m′
0 · Cm′

0 = λ2
f2 (1.53)

I7(C,m′
0) = m′

0 · C2m′
0 (1.54)

I8(C,m0,m′
0) = (m0 · m′

0)m0 · Cm′
0 (1.55)

où λfi sont les ratios d’étirement des fibres. I4 et I5 correspondent à la pre-
mière famille de fibres, alors que I6 et I7 correspondent à la seconde famille
de fibres. I8 implique un couplage entre les familles de fibres et peut être né-
gligé. Pour les matériaux composites, W peut être écrit comme une fonction
des cinq ou sept invariants, tel que

W = W (I1, I2, I3, I4, I5, I6, I7). (1.56)
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Dans le cas du nerf périphérique, les fibres sont considérées comme une
seule famille, réduisant donc l’expression de W à

W = W (I1, I2, I3, I4, I5). (1.57)

Un certain nombre de modèles anisotropes, ou isotropes transverses peut
être retrouvé dans la littérature. La plupart de ces modèles décrit le com-
portement de matériaux dans lesquels une matrice et un renfort sont dis-
tingués, notamment dans le cas des matériaux biologiques : les parois arté-
rielles [116, 95] ou les ligaments [94]. Une superposition du comportement
de la matrice et du comportement du renfort est généralement utilisée, en
additionnant deux densités d’énergie distinctes pour chacune de ces phases.
Ces modèles sont généralement définis en fonction des invariants et pseudo-
invariants, ou des élongations du matériau.

Holzapfel, Gasser & Ogden Le modèle HGO a été développé pour la mo-
délisation du comportement des parois artérielles avec deux familles de fibres
de collagène dans une matrice extracellulaire non orientée. Il décrit l’énergie
de déformation stockée dans un matériau composite renforcé de fibres. Il dé-
compose la fonction d’énergie de déformation en une partie isotrope et une
partie anisotrope. Une expression simple du modèle, représentant à la fois le
comportement isotrope de la matrice extracellulaire à travers I1 et l’isotropie
transverse associée aux fibres à travers I4 et I6 est de la forme suivante [115] :

W (I1, I4, I6) = Wiso(I1) +Waniso(I4, I6) (1.58)

La matrice extracellulaire est traitée comme un matériau Néo-Hookéen.
L’augmentation de la raideur du tissu observé en grandes déformations est
majoritairement dû aux fibres de collagène, raison pour laquelle une fonction
exponentielle est utilisée pour décrire l’énergie de déformation stockée dans
les fibres de collagène. Le modèle est présenté de la manière suivante [115]

W (I1, I4, I6) = µ

2
(I1 − 3) + k1

2k2

∑
i=4,6

{
exp

[
k2(Ii − 1)2

]
− 1

}
(1.59)

où µ > 0 et k1 > 0 sont des paramètres matériau et k2 > 0 est un paramètre
sans dimension. k1 et k2 sont les mêmes pour les deux familles de fibres.

Les fibres de collagène présentant une structure repliée, elles ne sont théo-
riquement pas capables d’opposer une résistance mécanique en compression.
Il est donc supposé que les fibres contribuent au comportement mécanique
du matériau en élongation mais pas en compression. Cela se traduit par l’in-
troduction du terme anisotrope quand I4 > 1 ou I6 > 1, et quand I4 ≤ 1 et
I6 ≤ 1 la réponse du matériau est purement isotrope [115].
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Figure 1.40 – Décomposition de la déformation d’un amas de fibres en 4
modes élémentaires selon les invariants de Charmetant. Figure issue de [26].

Modèle de Charmetant Développé en 2011 pour la modélisation de com-
posites renforcés de fibres, notamment de matériaux composites tissés, le mo-
dèle de Charmetant, Vidal-Sallé et Boisse (auquel nous réferrerons dans ce
document sous le nom de ”Modèle de Charmetant”) présente l’originalité de
décomposer les différentes déformations du matériau en invariants spécifiques
(Figure 1.40). Dans la littérature, le modèle de Charmetant est utilisé pour la
modélisation de composites textiles et de composites renforcés de fibres [117].
Les développements suivants concernant le modèle de Charmetant sont ba-
sés sur les travaux de L. Civier [118] et G. Bles [26] sur les câbles polymères
toronnés.

Le modèle hyperélastique de Charmetant décrit un matériau continu ho-
mogène, hyperélastique – dont la dissipation intrinséque est supposée nulle
–, défini par un système complet de variables d’état thermodynamiques com-
posé de :

— la température θ ;
— la compaction des fibres dans la direction transverse

Icomp = 1
4

ln I3

I4
(1.60)

— l’élongation des fibres dans la direction d’isotropie tranverse

Ielong = 1
2

ln I4 (1.61)

— le cisaillement des fibres dans la direction transverse
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Idist = 1
2

ln

I1I4 − I5

2
√
I3I4

+

√√√√(I1I4 − I5

2
√
I3I4

)2

− 1

 (1.62)

— le cisaillement longitudinal des fibres

Ish =
√
I5

I2
4

− 1 (1.63)

L’énergie massique ψ est donc définie comme la somme de potentiels mas-
siques dédiés chacun à un mode de déformation :

∀(θ, F̃ )
ψ(θ, Icomp, Ielong, Idist, Ish)

= Wcomp(θ, Icomp) +Welong(θ, Ielong) +Wdist(θ, Idist) +Wsh(θ, Ish)
ρ0

(1.64)

Charmetant fait ainsi le choix de décomposer la déformation en différents
modes à l’aide des invariants présentés en 1.60, 1.61, 1.62, et 1.63. A la
différence des lois élastiques isotropes transverses dérivant d’un potentiel de
loi linéaire, ces invariants préservent leur signification physique en grandes
déformations.

L’objectif de cette décomposition de la transformation est d’isoler diffé-
rents modes de déformation du matériau, afin de pouvoir écrire ensuite des
lois de comportement adéquates à chaque mode de déformation. Par exemple,
dans le cas du nerf périphérique, nous pouvons faire l’hypothèse que l’élon-
gation axiale des fibres pourra présenter un comportement hyperélastique,
le glissement des fibres les unes contre les autres dans le plan perpendicu-
laire à leur axe pourra présenter un comportement élastoplastique, et leur
glissement selon la direction axiale des fibres un comportement viscoélas-
tique. Chacun de ces comportements pourra être intégré dans la transforma-
tion globale complète du matériau, en restant découplé des autres modes de
transformation et sans donc impacter le comportement d’un autre mode de
déformation.

Conclusion
Dans cette première partie, les nerfs périphériques et le plexus brachial

ont été présentés dans leur globalité, de leur anatomie à leur structure his-
tologique et moléculaire. Cette description macroscopique et microscopique
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aux différentes échelles nous a permis d’opposer aux lésions du plexus bra-
chial obervées en pratique clinique des différences morphologiques entre les
structures proximales et distales.

Sur le plan biomécanique, nous avons présenté les études existantes sur
le comportement mécanique des nerfs périphériques et du plexus brachial.
Ce comportement mécanique, à l’instar des autres tissus biologiques, est hy-
perélastique et viscoélastique. Cette étude bibliographique nous a également
permis de relever le manque de données expérimentales systématisées sur
le plexus brachial de l’adulte humain, malgré les récents enrichissements par
études sur modèles animaux. Nous avons ensuite exposé les différents modèles
géométriques existants du plexus brachial ainsi que leurs limites, qu’elles im-
pliquent la géométrie ou les modèles mécaniques utilisés. Enfin, nous avons
vu que la modélisation du comportement hyperélastique du nerf périphé-
rique et du plexus brachial ne s’est basée jusqu’à aujourd’hui que sur des
modèles hyperélastiques isotropes, alors que le nerf présente par définition
une organisation isotrope transverse.

Ainsi, de ces revues bibliographiques se dégagent deux problématiques
majeures autour desquelles va s’articuler notre démarche. Tout d’abord, le
manque de données morphologiques et de données expérimentales concer-
nant le plexus brachial adulte humain, qui seront l’objet, respectivement, des
première et deuxième sections de la Partie 2, qui s’attacheront à enrichir les
données existantes respectivement sur le plan histologique et biomécanique.
Ensuite, le besoin d’une modélisation du comportement des nerfs périphé-
riques et du plexus brachial plus proche de la réalité pour permettre, d’un
côté, la meilleure compréhension des mécanismes traumatiques et, de l’autre,
son application à un outil d’aide à la navigation per opératoire. Cet aspect
sera traité dans le cadre de la Partie 3, à l’aide des données acquises dans les
parties précédentes.
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Partie 2

Caractérisation expérimentale
du plexus brachial

Nous avons vu dans la partie précédente l’importance de la caractérisa-
tion du plexus brachial et du nerf périphérique pour sa modélisation précise,
qu’il s’agisse d’une caractérisation morphologique ou d’une caractérisation
mécanique.

Cette partie s’attache à cette caractérisation, histolomorphologique dans
la première section, puis mécanique dans la deuxième section.

2.1 Analyse morphologique quantitative du
plexus brachial

Introduction
Comme nous l’avons vu dans la partie précédente, il est particulièrement

important d’étudier la microstructure de notre matériau et d’objectiver les
différences morphologiques entre les zones proximales et distales du plexus
brachial, avant de pouvoir en comprendre les différences en termes de com-
portement mécanique.

Dans ce deuxième chapitre, nous effectuons donc une étude histologique
des différentes zones du plexus brachial, au niveau desquelles nous détermi-
nons la proportion en axones et tissu conjonctif. Nous démontrons ainsi qu’il
existe des différences significatives en proportion d’axones et de tissu conjonc-
tif, l’une décroissante, l’autre croissante, de proximal en distal. Ces différences
histologiques, confirmées par les travaux de Bonnel [8], nous orientent vers
une explication microstructurelle des différences de comportement mécanique
entre structures proximales et distales rapportées précédemment dans la lit-
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Figure 2.1 – Coupes histologiques d’une racine cervicale (A) et du tronc
primaire supérieur (B), magnification x20. Coloration des fascicules ou axones
en rouge (flèche noire) et du tissu conjonctif ou épi-périnèvre en bleu (tête
de flèche blanche).

térature (voir 1.2.2), et permettront d’alimenter un modèle rhéologique du
nerf périphérique présenté en section 2.2.4.

Les spécimens utilisés pour l’analyse histologique ont été prélevés sur
des pièces anatomiques au sein du Laboratoire d’Anatomie de la Faculté de
Médecine de Brest. Le traitement des spécimens prélevés a été réalisé au
sein de l’Institut de Physique Biologique du Laboratoire ICube. L’analyse
histologique par segmentation a été réalisée en collaboration dans le cadre
du travail de PFE de Vadim Fleury, étudiant ingénieur militaire de l’ENSTA
de Bretagne, coencadré par M. Yann Marco et moi-même.

2.1.1 Matériel et Méthode
Matériel

Un total de 12 specimens de racines cervicales, troncs primaires, divisions,
troncs secondaires ou faisceaux, et branches terminales ont été prélevés sur
2 plexus brachiaux, fixés dans le formol, inclus en paraffine, sectionnés de
manière transversale et colorés au trichrome de Gomori.

Les coupes histologiques ont été numérisées à l’aide d’un microscope Ni-
kon ECLIPSE E600 de la plateforme IRIS du laboratoire ICUBE, grossisse-
ment x5 (Figure 2.1).
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Nom Localisation Taux Fascicules (%) Taux Epi-périnèvre (%)
Racine C5 PE 57.4 42.6
Racine C6 PE 62.9 37.1
Racine C6 PE 67.8 32.2
Racine C6 PE 60.3 39.7
Racine C8 PE 60.4 39.6
Racine T1 PE 70.3 29.7

Tronc Moyen PI 54.2 45.8
Tronc Supérieur PI 50.9 49.1
Tronc Supérieur PI 49.1 50.9

Division Postérieure I 27.6 72.4
Faisceau DI 22.4 77.6

Faisceau Postérieur DI 25.7 74.3

Table 2.1 – Résultats des aires des fascicules et d’épi-périnèvre par lame
histologique.

Méthode d’analyse

A partir des coupes histologiques, le ratio entre tissu conjonctif (épi-
périnèvre) et fascicules a été déterminé. La segmentation des images a été réa-
lisée en utilisant l’application Image Segmenter App de MATLAB®(R2019a,
Natick, Massachusetts : The Mathworks Inc.).

2.1.2 Résultats
Résultats histologiques

Les résultats obtenus sont présentés dans le tableau 2.1. Les taux de tissu
conjonctif (épi-périnèvre) sont plus élevés dans les régions proximales, et les
ratios entre aire des fascicules et aire du tissu conjonctif s’inverse dans les
régions distales du plexus brachial.

2.1.3 Discussion
L’objectif de ce travail d’analyse histologique était de démontrer des diffé-

rences microstructurelles entre les parties proximales (racines, troncs) et dis-
tales (faisceaux, branches terminales) du plexus brachial. Cette partie nous
a permis de confirmer l’existence d’une différence en termes de proportion
d’axones et de tissu conjonctif entre les zones proximales et les zones distales
du plexus brachial. Au niveau des zones proximales (racines), le rapport entre
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Nom Localisation Taux Fascicules, Taux Epi-périnèvre,
moyenne (écart type) moyenne (écart type)

Racines PE 63.2 (4.93) 36.8 (4.93)
Troncs PI 51.4 (2.59) 48.6 (2.59)
Division I 27.6 (-) 72.4 (-)
Faisceau DI 24.0 (2.33) 75.9 (2.33)

Table 2.2 – Résultats des moyennes des taux de fascicules et d’épi-périnèvre
par localisation.

taux de tissu conjonctif et taux d’axones est plus bas que dans les zones dis-
tales (divisions et faisceaux). La zone de transition semble se situer au niveau
des troncs, avec un rapport approchant 1 :1.

La littérature reste relativement pauvre en ce qui concerne l’étude histo-
logique du plexus brachial [8, 119, 120]. L’étude la plus complète sur le sujet
qui ait été publiée jusqu’ici est celle de Bonnel, réalisée en 1984 sur 100 plexus
brachiaux humains, parmi lesquels 21 ont été analysés histologiquement [8].
Bonnel rapporte une augmentation du nombre de fascicules et une diminution
de leur taille, de proximal en distal. Les résultats rapportés par Bonnel sont
globalement similaires aux nôtres, avec au niveau des troncs un taux de tissu
conjonctif de 53-58% et au niveau des divisions et des branches terminales de
73-86%. Cependant, Bonnel retrouve au niveau des racines une proportion de
tissu conjonctif de 29 à 77%, ce qui semble élevé par rapport aux proportions
de tissu conjonctif retrouvées plus en distalité, et par rapport à nos résultats
(36.8% en moyenne de tissu conjonctif au niveau des racines). Cette diffé-
rence peut s’expliquer par une possible confusion de la dure mère avec le tissu
épi-périneural, étant donné que les coupes histologiques de Bonnel ont été
réalisées très proximalement. Moayeri et al ont réalisé plus récemment une
étude du plexus brachial par cryomicrotomie sur 4 specimens anatomiques
avec mise en correspondance des images anatomiques et histologiques avec
des images échographiques, dans le but d’étudier la probabilité de lésions
du plexus brachial lors de gestes d’anesthésie tronculaire [119]. Moayeri et
al rapportent un ratio axones/tissu conjonctif de 1 :1 au niveau des muscles
scalènes, ce qui correspond anatomiquement au niveau des troncs du plexus
brachial, puis de 1 :2 au niveau claviculaire, c’est à dire au niveau des di-
visions du plexus brachial. Les pourcentages moyens d’axones rapportés par
Moayeri et al sont, respectivement aux niveaux des troncs (interscalène), des
divisions (mid-infraclaviculaire) et des faisceaux (coracoïde), de 45%, 34% et
34%. Bien que légèrement supérieurs aux nôtres dans les régions distales, ils
restent compatibles avec nos résultats. Ces différences peuvent s’expliquer
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par des méthodes différentes de coloration et de segmentation des coupes
effectuées (histologie dans notre cas, cryomicrotomie dans le cas de Moayeri
et al). Enfin, Van Geffen et al, dans une revue de littérature récente [120],
confirme les résultats rapportés par Bonnel [8] et Moayeri [119].

Ce travail présente naturellement des limites. Nous n’avons pu analyser
qu’un nombre limité de spéciments anatomiques en raison de la disponibilité
limitée de ces derniers, et la taille limitée de nos données ne nous a pas permis
d’analyse statistique. Nous avons choisi également d’utiliser la coloration
trichrome de Gomori afin de faciliter la distinction entre axones et tissu
conjonctif au niveau des coupes histologiques, mais cette dernière ne nous
a pas permis d’effectuer de comptes axonaux. Nous n’avons pas pu obtenir
de coupes histologiques des branches terminales (DE) du plexus brachial en
raison de la dégradation des tissus prélevés lors de leur conservation et de
la difficulté d’accès aux spécimens cadavériques ainsi que de l’organisation
du transport et du conditionnement, et cette analyse histologique devra être
complétée.

Conclusion
Nous avons présenté dans cette sous partie les caractéristiques histolo-

giques du plexus brachial, et les différences présentes entre structures proxi-
males et distales. Cette étude histologique a donc permis de confirmer et
d’enrichir les données histologiques préexistantes dans la littérature, et nous
permettra également d’alimenter un modèle rhéologique simple proposé dans
les sections suivantes afin de modéliser le nerf périphérique à partir de son
histologie et de données expérimentales recueillies sur la microstructure.

L’ensemble de ces données nous permet de proposer une hypothèse mor-
phologique à la prédominance des lésions des structures proximales du plexus
brachial observée en pratique clinique. Afin de confirmer à la fois cette hypo-
thèse morphologique, mais aussi la répartition des lésions du plexus brachial
observée en pratique clinique, il convient à présent d’étudier le comporte-
ment mécanique de chaque zone du plexus brachial, mais aussi des différentes
phases (axones, tissu conjonctif) composant le nerf périphérique. Cette ca-
ractérisation mécanique fait l’objet des sous parties suivantes.
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2.2 Caractérisation mécanique du plexus bra-
chial

Introduction
La sous partie précédente nous a permis d’identifier les différences mor-

phologiques entre les zones proximales et distales du plexus brachial. Ces
différences histologiques suggèrent une différence mécanique entre les deux
phases constituant le nerf périphérique (axones et tissu conjonctif), qui serait
à l’origine de la répartition ”géographique” des lésions en traction du plexus
brachial observées en pratique clinique. Il est à présent nécessaire de confir-
mer par une démarche scientifique et mécanique ces différences observées par
l’oeil du clinicien.

Il est donc particulièrement important à ce stade de caractériser le com-
portement mécanique du nerf périphérique, et notamment des différentes
zones du plexus brachial. Tout d’abord, une étude de faisabilité et de mise
en place des protocoles a été réalisée sur des plexus brachiaux porcins. Nous
présentons ensuite dans ce chapitre la caractérisation en traction axiale des
différentes zones du plexus brachial humain, de proximal en distal. Afin d’af-
finer les différences observées, nous présentons ensuite la caractérisation de
la microstructure nerveuse en traction axiale. Enfin, nous nous intéressons à
la caractérisation en compression radiale des nerfs périphériques.

Ces différents résultats nous permettent d’identifier les différences entre
zones proximales et distales du plexus brachial, et d’apporter des explications
microstructurelles à ces dernières. Ces résultats seront ensuite utilisés pour
la modélisation du plexus brachial en Chapitre 3.

2.2.1 Mise en place des protocoles sur plexus brachiaux
de cochon

Dans un premier temps, nous avons réalisé une étude de faisabilité et
de mise en place des protocoles sur plexus brachiaux porcins. Cette étude
nous a permis d’ajuster nos protocoles de conservation et d’hydratation des
tissus lors des tests, de confirmer le comportement hyperélastique du nerf
périphérique et d’identifier les modèles hyperélastiques les plus fidèles au
comportement du nerf périphérique.

Le modèle porcin a été choisi en raison de sa disponibilité et de ses si-
milarités avec le modèle humain, notamment au niveau anatomique et géo-
métrique. Le modèle porcin a été utilisé notamment par Nishida et al [86] et
Singh et al [14].
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Figure 2.2 – Plexus brachial porcin immédiatement après prélèvement, lors
de la découpe des éprouvettes.

Matériel et Méthode

Six plexus brachiaux porcins adultes (Figure 2.2) ont été prélevés en
post mortem immédiat au sein de l’IHU de Strasbourg. Une voie d’abord
postérieure était utilisée pour le prélèvement avec ablation de la scapula
afin d’exposer le plexus brachial. Les éprouvettes étaient coupées au bistouri
et conservées dans le serum physiologique à température ambiante jusqu’à
réalisation des essais. Les essais étaient réalisés dans les 3 heures suivant le
prélèvement. Les éprouvettes n’étaient pas protégées de la déshydratation
et les essais étaient réalisés à température ambiante, soit environ 20°C. Les
éprouvettes étaient fixées à l’aide de mors mécaniques (Figure 2.3).

La longueur ainsi que le diamètre initiaux de l’éprouvette étaient mesurées
à l’aide d’un pied à coulisse (WILMART®006122).

Des essais en traction uniaxiale monotone à rupture ont été réalisés à
l’aide d’une machine d’essais INSTRON ®5969 (moteur électromécanique,
cellule 50kN de classe 0.5)(INSTRON®, Norwood, MA) située sur la plate-
forme IRIS (Institut de Physique Biologique) du laboratoire ICUBE de Stras-
bourg (Figure 2.4). Les essais étaient pilotés en déplacement à 5mm/min. Les
données des essais étaient enregistrées à une fréquence de 20Hz.

Les données en contrainte-déformation étaient ensuite analysées à l’aide
de l’application HyperSaif développée sur MATLAB ®(R2019a, Natick, Mas-
sachusetts : The Mathworks Inc.) au sein du Laboratoire ICUBE par Saïf Ad-
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Figure 2.3 – Mode de fixation d’une éprouvette de plexus brachial porcin
à l’aide de mors mécaniques.

deen Al-Manaseer [121], afin d’identifier les modèles hyperélastiques permet-
tant d’approcher au mieux les données expérimentales par une méthode de
fitting basée sur une méthode d’optimisation déterministe. Le critère retenu
était une erreur des moindres carrés totale inférieure à 0.05 sur l’ensemble
des données.

Résultats

Au total, 25 éprouvettes ont été testées au cours de cette campagne.
Leurs caractéristiques sont présentées en Tableau 2.3. Un exemple de courbe
contrainte déformation obtenue au cours des essais est présenté en Figure
2.5. La forme générale de la courbe enveloppe contrainte-déformation pour
les éprouvettes de plexus brachial de cochon est la même (Figure 2.5) : on
retrouve une courbe en J typique des matériaux à comportement hyper-
élastique, avec une ”toe region” correspondant à l’alignement des fibres de
collagène, suivie d’un raidissement de la pente de la courbe correspondant à
la mise en charge progressive des fibres, jusqu’à une perte de raideur de la
pente correspondant à la rupture partielle des fibres mises en charge.

Les courbes contrainte déformation des éprouvettes de diamètre supérieur
à 5 mm et de diamètre inférieur à 3 mm sont présentées en Annexe A.

Les résultats d’identification des modèles hyperélastiques sont présentés
en Tableau 2.4. Un exemple est présenté en Figure 2.6.
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Figure 2.4 – Machine d’essais INSTRON ®5969 (moteur électromécanique,
cellule 50kN)(INSTRON®, Norwood, MA) de la plateforme IRIS (Institut de
Physique Biologique) du laboratoire ICUBE de Strasbourg.

Figure 2.5 – Courbe contrainte déformation obtenue pour l’éprouvette
cochon-20.

Diamètre (mm) Longueur (mm)
Moyenne 4.36 18.98
Minimum 6.67 33.11
Maximum 2.23 9.76

Table 2.3 – Caractéristiques géométriques des éprouvettes de plexus bra-
chial porcin.
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Modèle hyperélastique n
Polynomial de 2nd ordre 24/25
Yeoh 18/25
Ogden de 3e ordre 5/25

Table 2.4 – Résultats de l’identification des modèles hyperélastiques dans
l’approximation des données expérimentales. n : nombre de cas où le mo-
dèle permet une approximation avec un taux d’erreur aux moindres carrés
inférieur à 0.05.

Figure 2.6 – Exemple de résultat obtenu lors de l’identification des modèles
hyperélastiques sur les données expérimentales sur plexus brachial de cochon.
En noir les données expérimentales, en rouge la modélisation par un modèle
polynomial de 2nd ordre, en vert la modélisation par un modèle d’Ogden de
3e ordre.
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Conclusions

Cette première partie expérimentale sur les plexus de cochon nous a per-
mis de mettre en place les protocoles expérimentaux pour réaliser les essais de
traction. Nous avons entre autres grâce aux travaux de Yang [122] constaté
l’utilité d’intégrer la préservation de l’hydratation par la mise en place de
film alimentaire dans les essais suivants, le séchage des éprouvettes modifiant
leurs propriétés mécaniques.

A partir de cette première campagne d’essais, nous avons pu identifier le
modèle polynomial de second ordre comme le plus adapté à la modélisation
des nerfs périphériques car permettant un taux d’erreur totale inférieur à
0.05 dans 24 cas sur 25, comparativement aux modèles de Yeoh (18 cas / 25)
et d’Ogden de troisième ordre (5 cas / 25).

A présent nous pouvons nous attacher à la caractérisation des plexus
brachiaux humains issus de specimens cadavériques.

2.2.2 Méthode générale de conservation et de prélève-
ment sur spécimens cadavériques

Afin de caractériser le comportement mécanique des différentes parties
du plexus brachial, des campagnes d’essais ont été menées. Ces essais ont été
menés en collaboration dans le cadre du travail de PFE de Vadim Fleury,
étudiant ingénieur militaire de l’ENSTA de Bretagne, coencadré par M. Yann
Marco et moi-même. Tous les essais ont été menés à l’aide du matériel de la
plateforme MASMECA de l’IRDL (Institut de Recherche Dupuy de Lôme) à
Brest. Au total, neuf plexus brachiaux humains, quatre droits et cinq gauches,
ont été utilisés pour les essais. Les plexus ont été prélevés sur des specimens
anatomiques humains frais congelés au Laboratoire d’Anatomie de la Faculté
de Médecine de Brest (Université de Bretagne Occidentale) entre juin 2021
et septembre 2022. Une voie d’abord antérieure avec ablation de la clavicule
était utilisée (Figure 2.7).

Les plexus brachiaux étaient conservés après prélèvement dans une solu-
tion saline et recongelés à -18°C. Il a été démontré que la congélation n’altére
pas les propriétés mécaniques des tissus composés de collagène [123], ni les
propriétés de rétractation des nerfs périphériques [124], et permet de limiter
la dégénérescence wallérienne des axones [125, 126].

Le jour des essais, les plexus brachiaux étaient décongelés à température
ambiante et conservés dans la solution saline, et ce en moyenne 3 heures avant
d’être testés. Le découpage des éprouvettes était effectué au bistouri immé-
diatement avant les tests, et, une fois mises en places entre les mors, la partie
exposée de chaque éprouvette était enveloppée d’une feuille de film alimen-
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taire afin d’en limiter la déshydratation. Les phénomènes de déshydratation
étant susceptibles d’altérer les propriétés mécaniques des specimens, et ne
reflétant pas les conditions physiologiques, ceux-ci sont évités par différents
moyens dans la littérature : emballage de gaze humide [11], huile minérale
[39, 14]. Nous avons choisi le film alimentaire en raison des facilités de mise
en place et de limitation des phénomènes de glissement entre les mors. Les
essais étaient menés à température ambiante, en moyenne 25°C.

2.2.3 Caractérisation en traction
Dans cette partie, nous nous consacrons à la caractérisation des diffé-

rentes zones du plexus brachial en traction uniaxiale. Pour ce faire, nous
avons délimité les zones du plexus brachial telles qu’elles sont classiquement
décrites, et nous avons réalisé des tests en sollicitation uniaxiale cyclique
afin d’identifier les différences en termes de caractéristiques mécaniques de
proximal en distal.

Ces résultats, comparés aux études similaires présentées dans la litté-
rature, ont permis d’une part d’apporter des données standardisées sur le
comportement mécanique du plexus brachial humain, mais aussi de confirmer
l’expérience clinique en démontrant l’existence de différences statistiquement
significatives entre zones proximales et distales du plexus brachial en termes
de caractéristiques mécaniques.

Matériel et Méthode

Matériel Un total de 6 plexus brachiaux, divisés en un total de 47 seg-
ments, ont été utilisés pour cette étude.

Les différentes régions du plexus brachial étaient repérées et découpées en
éprouvettes pour être testées. Dans le cadre de cette étude, le choix a été fait
de distinguer les régions du plexus brachial sur la base des zones illustrées en
Figure 2.8. Les éprouvettes ont été regroupées en fonction de leur localisation
sur le plexus brachial : racines ou proximales extrêmes (PE), troncs primaires
ou proximales intermédiaires (PI), divisions ou intermédiaires (I), troncs se-
condaires, faisceaux ou distales intermédiaires (DI), branches terminales ou
distales extrêmes (DE).

Une machine d’essais électrodynamique BOSE®Electroforce ®3330 (mo-
teur électromagnétique, cellule 3.2kN) (BOSE®ElectroForce®3330 Series II,
Minnetonka, MN) et une machine d’essais INSTRON ®5969 (moteur élec-
tromécanique, cellule 2kN)(INSTRON®, Norwood, MA), situées sur la pla-
teforme MASMECA de l’IRDL (Institut de Recherche Dupuy de Lôme) à
Brest, ont été utilisées pour ces essais (Figure 2.9).
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Figure 2.7 – Vue de face lors d’un prélèvement de plexus brachial sur
specimen cadavérique, par abord antérieur avec excision de la clavicule. Etoile
blanche : tronc supérieur formé de la jonction des racines C5 et C6. Flèche
blanche : tronc moyen dans la continuité de la racine C7.
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Figure 2.8 – Plexus brachial et délimitation des régions pour les besoins
de l’étude. Rouge : racine (proximal extrême, PE) ; jaune : tronc primaire
(proximal intermédiaire, PI) ; violet : division (intermédiaire, I) ; vert : tronc
secondaire ou faisceau (distal intermédiaire, DI) ; bleu : branche terminale
(distale extrême, DE).
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Méthode des essais

Les données des essais étaient enregistrées à une fréquence de 20Hz.
Chaque éprouvette était fixée à l’aide de mors mécaniques, et protégée par

une feuille de film alimentaire présentant une incision en son milieu, afin de
contrôler l’hydratation de l’éprouvette. La longueur L0 ainsi que l’épaisseur
e0 et la largeur l0 initiales de l’éprouvette étaient mesurées à l’aide d’un pied à
coulisse (WILMART®006122). e0 et l0 étaient calculées en faisant la moyenne
des mesures respectivement d’épaisseur et de largeur initiales effectuées en
trois endroits : au mors supérieur, au mors inférieur, et à mi-distance. La
section initiale était calculée par multiplication de e0 par l0.

Les essais de traction cycliques étaient pilotés en déplacement à 0.2 mm/s
avec un retour à zéro effort lors de la décharge. Trois cycles étaient réalisés à
un même niveau de déformation puis une augmentation du déplacement de
10% de la longueur initiale du spécimen était effectuée. Cette augmentation
de 10% était réitérée jusqu’à 60% de la longueur initiale du spécimen où, si le
spécimen n’avait pas rompu, un déplacement de 100% de la longueur initiale
du spécimen était effectué (Figure 2.10. Les essais de traction cyclique étaient
menés jusqu’à rupture des spécimens.

Méthode d’analyse A partir des données de force et déplacement obte-
nues lors des essais de traction cyclique, et des mesures des longueurs et
sections initiales des éprouvettes, l’évolution de la contrainte nominale en
fonction de la déformation logarithmique a été représentée. Nous consta-
tons un phénomène d’accomodation cyclique au cours de l’essai, accompagné
d’une accumulation de déformation résiduelle.

Les valeurs de contrainte nominales sont calculées à partir des données
expérimentales des efforts et de la subsection initiale supposée égale à S0 =
e0 ∗ l0 avec e0 épaisseur de l’éprouvette et l0 largeur de l’éprouvette, suivant
la formule 2.1 :

σnom = F

S0
(2.1)

Les valeurs de déformation logarithmique sont quant à elles calculées à
partir des valeurs de déformation nominales :

ϵlog = ln (1 + ϵnom) (2.2)
Avec

ϵnom = δ

L0
(2.3)
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Figure 2.9 – Machines d’essais électrodynamique BOSE®Electroforce
®3330 (A) et électromécanique INSTRON ®5969 (B) situées sur la pla-
teforme MASMECA de l’IRDL (Institut de Recherche Dupuy de Lôme) à
Brest.

Figure 2.10 – Exemple de pilotage en déplacement d’un essai de traction
cyclique (éprouvette 29).
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Figure 2.11 – Exemple de la définition d’une courbe enveloppe et du module
d’élasticité (éprouvette 29).

où δ désigne le déplacement longitudinal, et L0 la longueur initiale de l’éprou-
vette.

Une courbe enveloppe est définie sur les réponses contrainte-déformation
avant rupture de chaque éprouvette, et un module d’élasticité est déterminé
sur la portion linéaire de cette courbe enveloppe pour chaque éprouvette
(Figure 2.11). Sur la base de cette méthode de détermination d’un module
d’élasticité, une comparaison des valeurs obtenues pour les différents spéci-
mens en fonction de leur localisation est proposée. Les valeurs de contraintes
et déformations à rupture sont également relevées et comparées.

Enfin, les données obtenues pour les modules d’élasticité, les contraintes
maximales et les déformations maximales sont analysées et comparées deux
à deux par un test t de Welsh effectué à l’aide du logiciel R via l’interface
pvalue.io. Le seuil de significativité a été fixé à 0.05.

Résultats

Parmi les 47 éprouvettes testées en traction, 77% (10 sur 13) des proxi-
maux extrêmes, 67% (6 sur 9) des proximaux intermédiaires, 0% (0 sur 2)
des intermédiaires, 60% (6 sur 10) des distaux intermédiaires et 85% (11
sur 13) des distaux extrêmes étaient exploitables ; les éprouvettes restantes
présentaient soit un glissement, soit une rupture dans les mors, rendant les
données obtenues inexploitables.

Les valeurs L0 et s0 moyennes pour chaque zone sont présentées en Ta-
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PE (N=10) PI (N=6) DI (N=6) DE (N=11)
L0 17.37 [5.58 - 29.2] 17.40 [5.69 - 35.85] 17.06 [11.82 - 28.06] 16.63 [6.68 - 32.57]
s0 29.28 [4.45 - 65.57] 51.09 [24.92 - 77.3] 34.21 [5.28 - 49.82] 15.67 [4.11 - 50.4]

Table 2.5 – Résumé des valeurs (moyenne [minimum - maximum]) de L0
(mm) et s0 (mm2) des spécimens regroupés en fonction des régions du plexus
brachial (PE : proximal extrême, PI : proximal intermédiaire, DI : distal
intermédiaire, DE : distal extrême).

PE (N=10) PI (N=6) DI (N=6) DE (N=11)
E (MPa) 8.65 ± 3.75 8.82 ± 1.91 22.44 ± 4.42 26.43 ± 4.41
σr (MPa) 2.96 ± 1.09 2.53 ± 0.23 4.87 ± 0.44 6.72 ± 1.82
ϵr 0.62 ± 0.11 0.53 ± 0.07 0.42 ± 0.07 0.51 ± 0.08

Table 2.6 – Résumé des valeurs (moyenne ± écart-type) de module d’élasti-
cité (E), contrainte à rupture (σr) et déformation à rupture (ϵr) des spécimens
regroupés en fonction des régions du plexus brachial (PE : proximal extrême,
PI : proximal intermédiaire, DI : distal intermédiaire, DE : distal extrême).
Les p values ont été obtenues par réalisation de tests de Kruskal-Wallis.

bleau 2.5.
La forme générale de la courbe enveloppe contrainte-déformation pour

chaque zone est la même (Figure 2.11) : on retrouve une courbe en J typique
des matériaux à comportement hyperélastique, avec une ”toe region” cor-
respondant à l’alignement des fibres de collagène, suivie d’une rigidification
correspondant à la mise en charge progressive des fibres, jusqu’à une perte
de raideur correspondant à la rupture partielle, puis totale, des fibres mises
en charge.

Les valeurs moyennes du module d’élasticité, de la contrainte à rupture et
de la déformation à rupture sont présentées dans le Tableau 2.6 et les Figures
2.12, 2.13 et 2.14.

Les modules d’élasticité et contrainte à rupture étaient significativement
plus élevés dans les éléments distaux (DI et DE) par rapport aux éléments
proximaux (PE et PI), avec des p-valeurs inférieures à 0.001 dans les deux
cas (pour le détail des es p-valeurs voir Tableau B.1). Il n’existait pas de dif-
férence statistiquement significative en termes de modules d’élasticité entre
éprouvettes au sein du groupe distal (DI et DE) et les éprouvettes au sein
du groupe proximal (PI et PE). Les contraintes à rupture étaient significa-
tivement plus élevées pour les éprouvettes DE par rapport aux éprouvettes
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Figure 2.12 – Graphique en boîte à moustache présentant les valeurs des
modules d’élasticité en fonction des régions du plexus brachial (PE : proximal
extrême, PI : proximal intermédiaire, DI : distal intermédiaire, DE : distal
extrême).

Figure 2.13 – Graphique en boîte à moustache présentant les valeurs des
contraintes nominales à rupture en fonction des régions du plexus brachial
(PE : proximal extrême, PI : proximal intermédiaire, DI : distal intermédiaire,
DE : distal extrême).
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Figure 2.14 – Graphique en boîte à moustache présentant les valeurs des
déformations logarithmiques à rupture en fonction des régions du plexus
brachial (PE : proximal extrême, PI : proximal intermédiaire, DI : distal
intermédiaire, DE : distal extrême).

DI.
La comparaison des résultats d’essais met donc en évidence une différence

de comportement en termes de module d’élasticité et de contrainte à rupture
entre éléments distaux et proximaux. La comparaison des données des défor-
mations à rupture des différents spécimens indique quant à elle des valeurs
relativement similaires entre les différentes régions du plexus brachial.

Discussion

Cette partie nous a permis de démontrer des différences significatives en
termes de caractéristiques biomécaniques selon les zones, proximales ou dis-
tales, du plexus brachial. Les zones proximales présentent des modules d’élas-
ticité et des contraintes maximales à rupture significativement plus faibles
que les zones distales.

Ce premier travail de caractérisation systématique du plexus brachial
apporte de la lumière sur des explications biomécaniques de la plus grande
vulnérabilité des structures proximales du plexus brachial, soit les racines
cervicales et les troncs, dont la rupture représente jusqu’à 70% des lésions
fermées du plexus brachial [127]. Il s’agit notamment du premier travail de
ce type sur le plexus brachial humain.

Nos résultats sont comparables à ceux de la littérature (Figure 2.15)
concernant les valeurs de contrainte maximale, de déformation maximale et

115



de module d’élasticité, notamment avec les études conduites sur des plexus
brachiaux, que ce soit chez l’humain [82] ou chez l’animal [83, 86, 14]. Beel
et al [83] et Singh et al [14] retrouvent comme nous une différence entre
les modules d’élasticité des structures proximales (racines et troncs) et des
structures distales (faisceaux et branches terminales) du plexus brachial, ce-
pendant dans des proportions différentes. Ces différences peuvent s’expliquer
par la différence d’espèce et d’âge des spécimens utilisés. Singh et al. ont uti-
lisé des plexus brachiaux prélevés sur des cochons en période néonatale afin
d’explorer les propriétés mécaniques du plexus brachial lors des paralysies
obstétricales. D’autre part, Beel et al. ont utilisé des plexus brachiaux de
souris.

Nous notons également des différences avec les résultats présentés par
Kawai et al en 1989 [15]. Kawai et al ont conduit leurs expérimentations
sur des plexus brachiaux de lapin, dont le membre supérieur était laissé en
continuité avec la moelle cervicale de l’animal, en appliquant des forces de
traction sur le coude, dans différentes directions. Les valeurs de contrainte
à rupture rapportées par Kawai et al. sont bien supérieures aux nôtres et
à celles du reste de la littérature portant sur le plexus brachial [83, 86, 39,
14, 82], et ce d’un facteur 10 à 40. Ces différences peuvent s’expliquer par
l’interposition de structures osseuses, musculaires et ligamentaires, ainsi que
des articulations du coude et de l’épaule entre le point où la traction était
exercée et le plexus brachial proprement dit, entrainant un biais majeur dans
l’identification des caractéristiques mécaniques du plexus brachial.

Notre étude présente naturellement des limites : elle a été réalisée sur un
nombre limité d’éprouvettes en comparaison à la dispersion de nos données,
ces éprouvettes étant issues d’un nombre limité de spécimens anatomiques et
ne permettant pas de rendre compte de la variabilité inter-individuelle. Ce-
pendant, cette série de petite taille nous a permis de montrer des différences
statistiquement significatives en termes de module d’élasticité, de contrainte
maximale et de déformation maximale. Nous n’avons utilisé qu’une seule vi-
tesse de sollicitation et n’avons donc pas étudié la composante viscoélastique
et temps-dépendante du comportement mécanique du plexus brachial. Enfin,
nous avons choisi de ne pas explorer la viscoélasticité des structures nerveuses
à long terme (relaxation durant plusieurs heures) en raison des difficultés de
conservation du matériel et de sa dégradation et/ou de son séchage, qui n’au-
raient pas permis de refléter son comportement physiologique.

Nous présentons également un nombre élevé d’éprouvettes exclues en rai-
son de l’absence de matériel entre les clamps en fin d’essai, qui faisaient
suspecter un glissement ou une mauvaise méthode de fixation. Cependant,
certains auteurs, notamment Singh et al [14], confrontés à des cas similaires,
ont néanmoins inclus les données des éprouvettes présentant une rupture
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Figure 2.15 – Revue de la littérature des études mécaniques portant sur le
plexus brachial. NaCl : solution saline.

117



dans les clamps.
Enfin, les travaux de Yang et al [122] sur le collagène avaient démontré

les différences de propriétés mécaniques des tissus biologiques selon leur état
d’hydratation, avec une augmentation du module d’élasticité d’un facteur 10
après séchage des éprouvettes de collagène. Nous avons conservé les éprou-
vettes dans le serum physiologique tout au long de la préparation, puis nous
les avons recouvertes de film alimentaire une fois mises en places entre les
mors, afin de limiter la déshydratation de ces dernières, et de rester au plus
proche des conditions physiologiques.

Cette étude confirme la plus grande vulnérabilité des structures proxi-
males (racines et troncs) du plexus brachial, et apporte des résultats stan-
dardisés sur le plexus brachial humain adulte, qui étaient jusqu’à ce jour
manquants dans la littérature. Afin d’apporter une explication structurelle à
ces constatations mécaniques, nous avons réalisé une caractérisation biomé-
canique de la microstructure du nerf (tissu conjonctif et fascicules) présentée
en 2.2.4.
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Figure 2.16 – Individualisation d’un fascicule (*) et du périnèvre l’environ-
nant (flèche), sous magnification optique (x3.3).

2.2.4 Caractérisation microstructurelle en traction
Nous avons vu dans la partie précédente les différences en termes de ca-

ractéristiques mécaniques, notamment de module d’élasticité, entre les zones
proximales et distales du plexus brachial. Nous savons, grâce aux travaux
de Bonnel [8] et aux analyses décrites dans la section 2.1, qu’il existe des
différences histologiques, notamment en termes de proportion d’axones et de
tissu conjonctif, entre les zones proximales et distales du plexus brachial.

Cette partie est donc consacrée à la caractérisation de la microstructure
des nerfs périphériques, en réalisant des essais sur les fascicules et les tu-
niques conjonctives, séparément, afin d’affiner la relation entre différences
histologiques et différences mécaniques observée entre les régions du plexus
brachial. Nous proposons également un modèle rhéologique simple du nerf pé-
riphérique nous permettant d’approximer, à partir des données histologiques
et des données de caractérisation microstructurelle, des modules d’élasticité
pour chaque zone, qui sont confrontés aux résultats obtenus dans la section
précédente.

Matériel et Méthode

Matériel Deux plexus brachiaux, divisés en un total de 46 éprouvettes, ont
été utilisés pour cette étude. Sous magnification optique, (loupes chirurgicales
Zeiss®x3.3) chaque specimen a été disséqué à l’aide d’instruments microchi-
rurgicaux afin d’isoler le tissu conjonctif (épi-périnèvre) des fascicules (Figure
2.16). Les éprouvettes ainsi obtenues ont été testées séparément.

Une machine d’essais INSTRON ®5969 (moteur électromécanique, cellule
2kN)(INSTRON®, Norwood, MA) de la plateforme MASMECA de l’IRDL
a été utilisée pour ces essais.
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Méthode des essais Les données des essais étaient enregistrées à une
fréquence de 20Hz.

Chaque éprouvette était fixée à l’aide de mors mécaniques, et protégée
par une feuille de film alimentaire présentant une incision en son milieu, afin
de contrôler l’hydratation de l’éprouvette. La longueur ainsi que la section
initiales de l’éprouvette étaient mesurées à l’aide d’un pied à coulisse (WIL-
MART®006122).

Les essais de traction cycliques étaient pilotés en déplacement à 0.2 mm/s
avec un retour à zéro effort lors de la décharge. Trois cycles étaient réalisés à
un même niveau de déformation puis une augmentation du déplacement de
10% de la longueur initiale du spécimen était effectuée. Cette augmentation
de 10% était réitérée jusqu’à 60% de la longueur initiale du spécimen où, si le
spécimen n’avait pas rompu, un déplacement de 100% de la longueur initiale
du spécimen était réalisé (Figure 2.10). Les essais de traction cyclique étaient
effectués jusqu’à rupture des spécimens.

Méthode d’analyse Les données d’effort et de déplacement sont récupé-
rées et les contraintes nominales et déformations logarithmique sont calculées
de la même façon que pour les éprouvettes ”entières” (voir 2.2.3).

Les données obtenues pour les modules d’élasticité, les contraintes maxi-
males et les déformations maximales sont analysées par un test non paramé-
trique de Kruskal-Wallis effectué à l’aide du logiciel R via l’interface pvalue.io.
Le seuil de significativité a été fixé à 0.05.

Afin d’estimer un module d’élasticité d’une éprouvette à partir des don-
nées histologiques présentées en section 2.1 et des caractéristiques mécaniques
du tissu conjonctif et des fascicules, deux modèles rhéologiques ont été pro-
posés (Figure 2.17) [128].

On considère ainsi que l’éprouvette est composée de 2 phases décrites par
des ressorts linéaires disposés en parallèle. Une phase fasciculaire, représentée
par une fraction de fascicules Vf et une phase conjonctive, représentée par
une fraction de tissu conjonctif Vp. Lorsque la sollicitation est effectuée dans
l’axe des fibres, le module d’élasticité du matériau peut être décrit par les
relations suivantes dans le cas du Modèle de Voigt (2.4) :

σf = Ef .ϵf ,σp = Ep.ϵp

ϵ =ϵf = ϵp

σ =σf + σp

E = Vf .Ef + Vp.Ep

(2.4)

et dans le cas du Modèle de Reuss, par (2.5) :
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Figure 2.17 – Modèles rhéologiques de Voigt (a) et de Reuss (b) utilisés
pour le calcul d’un module d’élasticité d’une éprouvette à partir de ses sous
structures.

Fascicules Epi-périnèvre
L0 (mm) 9.39 [6.69 - 13.3] 8.25 [4.68 - 13.27]
s0 (mm2) 5.46 [0.72 - 12.9] 3.49 [0.18 - 15.3]

Table 2.7 – Résumé des valeurs (moyenne [minimum - maximum]) de L0
et s0 des éprouvettes de fascicules isolés et d’épi-périnèvre.

σf = Ef .ϵf , σp = Ep.ϵp

σ = σf = σp

ϵ = ϵf + ϵp

E = EfEp

Vp.Ef + Vf .Eps

(2.5)

Résultats

Les valeurs L0 et s0 moyennes pour chaque type d’éprouvette sont pré-
sentées en Tableau 2.7.

La forme globale de la courbe enveloppe contrainte déformation est la
même que décrite dans les résultats de la caractérisation en traction des
zones du plexus brachial (voir Sous section 2.2.3).

Les résultats obtenus, en termes de module d’élasticité, contrainte à rup-
ture et déformation à rupture moyens sont présentés dans le tableau 2.8 et
les Figures 2.18, 2.19 et 2.20.

A partir des modules d’élasticité liés à chaque sous structure du nerf (fas-
cicule et tissu conjonctif) en considérant les taux respectivement de fascicules
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Fascicules (N=12) Epi-périnèvre (N=16) p-value*
E (MPa) 6.34 [2.30 - 15.62] 32.1 [13.1 - 115.8] <0.001
σr (MPa) 0.87 [0.31 - 1.37] 3.21 [0.89 - 10.7] <0.001
ϵr 0.57 [0.36 - 0.81] 0.74 [0.39 - 1.74] 0.12

Table 2.8 – Résumé des valeurs (moyenne, minimum et maximum) de mo-
dule d’élasticité (E), contrainte à rupture (σr) et déformation à rupture (ϵr)
des éprouvettes composées de fascicules et d’épi-périnèvre. Les p-values ont
été obtenues par réalisation de tests de Mann-Whitney.

Figure 2.18 – Graphique en boîte à moustache présentant les valeurs des
modules d’élasticité des fascicules isolés et de l’épi-périnèvre (EP).
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Figure 2.19 – Graphique en boîte à moustache présentant les valeurs des
contraintes nominales à rupture des fascicules isolés et de l’épi-périnèvre
(EP).

Figure 2.20 – Graphique en boîte à moustache présentant les valeurs des
déformations nominales à rupture des fascicules isolés et de l’épi-périnèvre
(EP).

123



Nom Taux Taux Voigt Reuss Mesuré
fascicules (%) EP (%) (MPa) (MPa) (MPa)

Racines (PE) 63.2 (4.93) 36.8 (4.93) 15.8 9.0 8.7
Troncs (PI) 51.4 (2.59) 48.6 (2.59) 18.9 10.4 8.8
Division (I) 27.6 (-) 72.4 (-) 24.9 15.1 -
Faisceau (DI) 24.0 (2.33) 75.9 (2.33) 25.9 16.3 22.4

Table 2.9 – Modules d’élasticité (MPa) calculés par les modèle de Voigt et de
Reuss à partir des taux de fascicules et d’épi-périnèvre (EP) de chaque éprou-
vette, et moyenne des modules d’élasticité mesurés pour ces types d’éprou-
vettes.

et de tissu conjonctif retrouvés grâce aux coupes histologiques (Tableau 2.1),
et en utilisant les modèles rhéologiques présentés en Figure 2.17 et en 2.4
et 2.5, nous avons modélisé des modules d’élasticité pour chaque éprouvette,
présentés en Tableau 2.9.

Discussion

Ce travail démontre que le module d’élasticité et la contrainte maximale
du tissu conjonctif épi-périneural est significativement supérieure à ceux des
fascicules isolés de leur enveloppe fibreuse. Le module d’élasticité de l’épi-
périnèvre peut être jusqu’à 10 fois supérieur à celui des fascicules isolés.
Un premier modèle rhéologique simple permet l’approximation du module
d’élasticité au niveau des parties distales du plexus brachial.

Cette étude présente l’originalité d’être la première à notre connaissance
à traiter de la caractérisation mécanique de la microstructure du nerf péri-
phérique au moyen de traction longitudinale uniaxiale. Seule une étude, celle
de Bianchi et al [125], s’est penchée sur les propriétés mécaniques du tissu
conjonctif et de la myéline au sein du nerf périphérique, par diffraction de
rayons X. Bianchi et al ont réalisé des essais de traction sur nerfs sciatiques de
rat, complets, et en ont déduit les contraintes supportées par l’épi-périnèvre
en considérant que ce dernier représentait 50% de la section du nerf en se
basant sur les travaux de Flores et al [129]. Bien que cette hypothèse soit
valide pour certaines localisations, il semble abusif de l’étendre à toutes les
localisations des nerfs périphériques, que ce soit chez l’animal ou l’humain,
car la proportion d’axones et de tissu conjonctif varie de proximal en dis-
tal, comme montré en Chapitre 2.1. Néanmoins, Bianchi et al retrouvent
des modules d’élasticité compatibles avec nos résultats, de 5.31MPa pour le
nerf complet, et estimé à 92.34MPa pour l’épi-périnèvre. La sous-estimation
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de la proportion en collagène peut expliquer le module d’élasticité élevé par
rapport à nos résultats, mais il reste dans la fourchette de valeurs que nous
avons retrouvée (maximum 115.8 MPa).

Nos résultats sont compatibles avec les études proches présentes dans la
littérature. Du point de vue de l’épi-périnèvre, nous nous rapportons aux
études sur le tissu conjonctif (e.g. tendons) conduites par Lynch et al [130]
et Graham et al [131]. Lynch et al. [130] ont conduit leurs essais en traction
axiale longitudinale et en traction transversale sur des tendons de mouton,
et rapportent un module d’élasticité à 34.0MPa en traction longitudinale.
Leurs travaux ont également l’originalité de démontrer un module d’élasti-
cité inférieur d’un facteur 200 (0.157 MPa) lorsque la traction est effectuée
perpendiculairement à l’axe des fibres de collagène. Quant à eux, Graham et
al [131] ont conduit des essais de spectroscopie de force sur des fibrilles de
collagène de type I extraites de fibroblastes humains en culture, et rapportent
un module d’élasticité moyen de 32.0 MPa pour une fibrille isolée.

Du point de vue du tissu axonal, aucune étude de la littérature ne se
penche sur les fascicules des nerfs périphériques, isolés de leur périnèvre. Le
travail le plus proche est celui de Nishida et al [86], qui ont étudié les proprié-
tés mécaniques des racines spinales, isolées de leurs enveloppes méningées,
prélevées au niveau de la moelle épinière du cochon. Nishida et al rapportent
des modules d’élasticité de l’ordre de 0.7MPa pour les racines spinales. De
même, nous pouvons théoriquement rapprocher le comportement des axones
au sein du nerf périphérique de celui des axones contenus dans la substance
blanche de la moelle. Le comportement mécanique de la moelle cervicale,
isolée de ses enveloppes méningées, en traction axiale, qu’elle soit d’origine
humaine ou animale, a été étudié par divers auteurs [132, 133, 134, 135]. Chez
le boeuf, Ichihara et al [132] et Oakland et al [134], et chez le mouton Ramo
et al [135] rapportent des modules d’élasticité médullaires de respectivement
0.061MPa et 1.19MPa, et 0.9MPa. De même, chez l’humain, Mazuchowski
et al [133] rapportent un module d’élasticité de 0.089MPa.

Nos valeurs de module d’élasticité pour le tissu axonal sont donc supé-
rieures à celles rapportées dans la littérature pour des tissus théoriquement
similaires. Cette différence peut s’expliquer par la présence de collagène au
sein des fascicules, notamment au niveau de l’endonèvre (voir Section 2.1),
alors que les axones au niveau médullaire sont totalement dépourvus de col-
lagène environnant, excepté au niveau des enveloppes méningées (dure mère
notamment). De plus, Tillett et al [5] ont démontré l’existence d’attaches
fibrillaires entre les axones et le périnèvre les entourant, qui seraient donc
laissées en place lors de la résection du périnèvre, constituant une autre
source de collagène susceptible de participer à la résistance mécanique des
fascicules.
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La présence de l’endonèvre et des attaches fibrillaires des fascicules ne
nous a donc pas permis d’isoler parfaitement le tissu axonal du tissu conjonc-
tif, et leur présence altèrerait les propriétés mécaniques estimées du tissu
axonal, sans toutefois nuire à la significativité de nos résultats. Il apparait
donc que l’endonèvre participe à la rigidité et à la résistance du fascicule aux
forces de traction [136].

Enfin, la simplicité des deux modèles rhéologiques utilisés, mais également
la présence de tissu conjonctif (endonèvre) au sein des éprouvettes ”fascicules
isolés” testés impacte les résultats obtenus en termes d’estimation de module
d’élasticité à partir des données histologiques. Nos données se situent entre les
bornes des modules d’élasticité calculés par les modèles de Reuss et de Voigt.
Il apparaît nécessaire d’affiner le modèle rhéologique utilisé, notamment en
prenant en compte la microstructure du nerf et notamment la nature de
l’interface – supposée parfaite dans les modèles de Reuss et de Voigt – entre
le fascicule et l’épi-périnèvre, composée d’attaches fibrillaires [5].

Nous avons confirmé à l’issue de cette section l’existence de différences si-
gnificatives de comportement mécanique en traction axiale entre les fascicules
isolés et les tuniques conjonctives du nerf périphérique. Malgré la séparation
des fascicules et de l’épipérinèvre sous magnification optique, la persistence
de tissu conjonctif sous forme d’endonèvre au sein des éprouvettes identifiées
comme ”fascicules” altère leur comportement mécanique et montre que l’en-
donèvre a également un rôle mécanique dans la résistance du nerf aux forces
de traction. Nos résultats en termes d’estimation de module d’élasticité sont
donc également impactés par la présence de tissu conjonctif au niveau des
éprouvettes de fascicules testées, qui augmente leur module d’élasticité.

Cependant, comme nous l’avons décrit précédemment, les sollicitations du
plexus brachial sont plus complexes que des sollicitations axiales, et peuvent
également impliquer des mécanismes de compression par les structures ana-
tomiques environnantes. L’étude des caractéristiques du nerf périphérique en
compression radiale fait l’objet de la section suivante.
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2.2.5 Caractérisation en compression radiale
Nous avons vu tout au long de l’étude bibliographique (Partie 1) que le

manque de données sur le comportement du nerf périphérique et le plexus
brachial concernait également les mécanismes de compression radiale. Dans
cette troisième partie, nous nous consacrons à l’étude du comportement mé-
canique du nerf périphérique en compression radiale. Pour ce faire, nous
avons réalisé des tests de compression avec suivi vidéo, et déterminé les ca-
ractéristiques mécaniques de l’éprouvette à l’aide d’une analyse éléments finis
inverse. Ces différents résultats nous permettent d’alimenter le modèle mé-
canique du nerf périphérique présenté en Partie 3.

Matériel et Méthode

Les essais de compression radiale ont été menés sur une machine d’essai
électrodynamique BOSE Electroforce ®3330 au sein de l’ENSTA Bretagne.
Des mors de compression lubrifiés ont été utilisées dans le cadre de ces essais
(Figure 2.21). Le pilotage était effectué en déplacement à une vitesse de
0.4mm/s et cinq cycles de charge-décharge effectués. Les essais étaient filmés
de face et de côté (Figure 2.21) avec une résolution de 8000x6000 pixels.

Des problèmes d’angle de vue et de stabilité du suivi vidéo ont enravé
l’exploitation des données de plusieurs éprouvettes. Nous présentons ici la
méthode d’analyse et les résultats sur la base des données de l’éprouvette 23
(racine T1, proximal extrême) qui disposait d’un meilleur suivi vidéo.

Methode d’analyse A l’issue des essais expérimentaux, nous disposons
de la réponse force-déplacement de l’éprouvette (Figure 2.22) et du suivi
vidéo. Dans le cadre de cette analyse, nous avons choisi de nous intéresser
à la courbe de première charge à effort non nul. Cette courbe est ramenée à
zéro en déplacement (Figure 2.22).

A partir du suivi vidéo, quatre images sont extraites au cours de la pre-
mière charge afin de déterminer les valeurs de déformations logarithmiques
suivant les axes 1 et 2 (Figure 2.23). La démarche, illustrée ici pour la vue «
côté » est également réalisée pour la vue « face ». Pour ce faire, la hauteur
et la longueur du spécimen sont mesurées aux différents instants à partir de
l’outil de mesure Pixel Ruler (v 3.1).

Les déformations logarithmiques LE11 et LE22 sont alors calculées de la
façon suivante :
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Figure 2.21 – Mors de compression utilisés lors des essais. Deux angles de
vue ont été capturés lors des essais en compression : une vue ”face” et une
vue de ”côté” et orientation matériau.

Figure 2.22 – Réponse force-déplacement de l’éprouvette 23 (gauche) et
courbe de première charge recalée (droite).
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Figure 2.23 – Image de l’éprouvette 23 au cours de la première charge de
l’essai de compression radiale, vue ”côté”, et orientation matériau.

LE11 = ln( L
L0

)

LE22 = ln( h
h0

)
(2.6)

avec L la longueur du spécimen en configuration déformée, L0 sa longueur
initiale, h la hauteur du spécimen en configuration déformée et h0 la hauteur
initiale du spécimen. Une erreur d’un pixel est prise en compte dans le calcul
des déformations logarithmiques à partir des images issues du suivi vidéo.
Cette erreur est principalement due au manque de résolution rendant parfois
difficile la délimitation précise du spécimen.

À partir de ces données, nous avons utilisé une méthode d’identification
par analyse inverse pour déterminer les modules d’élasticité et coefficients de
Poisson en vue « côté » et vue « face ». La démarche d’analyse proposée se
base sur les données expérimentales et une simulation par élément finis de
l’essai de compression radiale réalisée sous ABAQUS CAE 2021 (Dassault
Systèmes, Paris Saclay, France). L’idée de l’approche était de comparer les
résultats issus de la simulation aux résultats expérimentaux pour ajuster les
variables d’entrée, ici nos paramètres matériau, dans l’optique d’être le plus
fidèle possible aux données expérimentales.
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Modélisation éléments finis La simulation par éléments finis a pour
objectif de simuler l’essai de compression radiale lors de la première charge.
Les différentes étapes de mise en place de la simulation sont présentées ci-
après.

Les mors de compression sont définis en tant que corps rigides (2D Ana-
lytical Rigid Body) tandis que l’éprouvette est définie en tant qu’objet 2D
Shell Déformable avec une subsection solide, homogène et une épaisseur de
17.52 mm. Des points de référence sont assignés aux plateaux de compression.
La géométrie de l’éprouvette est définie directement sous Abaqus à partir de
l’importation d’une image de l’éprouvette à l’instant initial. Les contours de
l’éprouvette sont définis à partir de points qui sont ensuite reliés pour éta-
blir la géométrie finale. On suppose que les points situés à moins de 1 pixel
des mors sur l’image sont alignés. Une partition de l’éprouvette est également
réalisée. Initialement, la hauteur de l’éprouvette en vue « côté » est d’environ
1.12 mm pour une longueur d’environ 10.98 mm.

Un matériau élastique défini par un module d’élasticité (E) et un coeffi-
cient de Poisson (ν21) est affecté à l’éprouvette modélisée.

Les interactions entre l’éprouvette et les mors sont définies en tant que
contact surface/surface. On suppose que le contact tangentiel est réalisé sans
friction grâce à la bonne lubrification des mors et que le contact normal est
de type « Hard Contact ».

Sur le mors inférieur fixe, un encastrement est réalisé. Le mors supérieur
mobile est piloté en déplacement suivant l’axe Y sur 0.52 mm comme lors
de l’essai expérimental. De plus, pour éviter des problèmes de glissement de
l’éprouvette hors des mors lors de la simulation, le mouvement de l’éprouvette
suivant l’axe x est bloqué sur la partition verticale réalisée.

Les éléments utilisés pour le maillage sont linéaires, quadrangles, en dé-
formations planes et avec intégration réduite (CPE4R). Les simulations ont
été conduites avec et sans intégration réduite sans qu’aucune différence ne
soit observée. Dans une perspective de gain de temps de calcul, l’intégration
réduite a été choisie. La taille des éléments utilisés est de 0.08 mm.

Résultats

La simulation par éléments finis nous permet d’obtenir les valeurs de
forces et déplacements ainsi que les données des déformations logarithmiques
LE11 et LE22 . Pour remonter aux données sur LE11 et LE22 et les comparer
aux données expérimentales, les déformations sont respectivement extraites
aux différents instants de la simulation (pas de 0.01 s sur 1 s de simulation)
suivant un profil horizontal et un profil vertical définis sur l ’éprouvette.
Une moyenne volumique est ensuite réalisée sur les données obtenues aux
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Figure 2.24 – Réponse LE22 en fonction de LE11 pour différentes valeurs
de E à ν21=0.14.

différents instants sur les éléments du profil pour tracer les réponses LE22 en
fonction de LE11.

Pour vérifier l’influence de nos deux paramètres matériau sur les réponses
que nous observons, la réponse LE22 en fonction de LE11 a été tracée pour
différentes valeurs de E à ν21 fixé et la réponse force déplacement pour diffé-
rentes valeurs de ν21 à E fixé (Figures 2.24 et 2.25).

Nous pouvons constater que, à coefficient de Poisson fixé, le module d’élas-
ticité n’influence pas la réponse LE22 en fonction de LE11. En revanche, à
module d’élasticité fixé, une variation du coefficient de Poisson engendre une
variation de la réponse force déplacement. Par conséquent, on cherche à dé-
terminer dans un premier temps une valeur optimale de coefficient de Poisson
pour un module quelconque. Puis dans un second temps, on détermine une va-
leur de module d’élasticité optimale. En ce sens, la réponse LE22 en fonction
de LE11 a été tracée pour différents coefficients de Poisson à E = 0.65 MPa
et comparée aux données expérimentales (figure 2.26). Bien que plusieurs va-
leurs proches soient admissibles en prenant en compte l’erreur associée aux
données expérimentales, une valeur de ν21 = 0.14 est choisie. Cette valeur
correspond à la réponse passant au plus proche des points expérimentaux.

À ν21 = 0.14 fixé, on simule l’essai pour différentes valeurs de modules
d’élasticité (figure 2.27) et on compare la réponse force déplacement simulée
aux données expérimentales. Nous pouvons ainsi en déduire une valeur de
module de E = 0.34 MPa.

La même démarche est appliquée pour la vue ”face”. Les résultats des
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Figure 2.25 – Réponse force déplacement pour différentes valeurs de ν21 à
E=0.65 MPa.

Figure 2.26 – Détermination d’un coefficient de Poisson optimal ν21, vue
”côté”.
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Figure 2.27 – Détermination d’un module d’élasticité optimal E21, vue
”côté”.

E (MPa) ν
Vue ”côté” 0.34 0.14
Vue ”face” 0.50 0.10

Table 2.10 – Modules d’élasticité et coefficients de Poisson déterminés par
analyse inverse.

deux vues sont présentés dans le tableau 2.10.

Discussion

Le protocole décrit dans cette section avait pour but de caractériser le
comportement mécanique du nerf périphérique en compression, à l’aide de
données mécaniques et d’un suivi vidéo. Nous nous sommes heurtés à la
qualité du suivi vidéo des éprouvettes qui ne nous a permis d’interpréter que
les données relatives à une seule d’entre elles. Cependant, ce travail nous a
permis d’enrichir les données de la littérature en compression radiale du nerf
périphérique, notamment du nerf périphérique humain, sur lequel les données
publiées en compression étaient pauvres.

La littérature reste assez pauvre en données sur le nerf périphérique en
compression, bien que des modèles d’intérêt aient été proposés [89, 137, 138,
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139, 140]. Safa et al [140] ont étudié le nerf optique du cochon, et rapportent
un module d’élasticité de 1.895kPa et un coefficient de poisson de 0.142. Il
s’agit de la seule étude rapportant un coefficient de Poisson pour le nerf
en compression. Les différences en termes de module d’élasticité peuvent
s’expliquer par les différences entre le nerf optique, appartenant au SNC
et ne présentant donc ni endonèvre ni périnèvre, et le nerf périphérique,
appartenant par définition au SNC.

La plupart des autres études portant sur la caractérisation du nerf péri-
phérique en compression radiale rapportent des modules d’élasticité inférieurs
aux nôtres, d’un facteur 10 le plus souvent [138]. Seuls Chen et al, dans une
étude sur le nerf sciatique chez le rat diabétique et le rat non diabétique
[137], rapportent des valeurs similaires aux nôtres (0.21MPa et 0.12MPa res-
pectivement pour le nerf diabétique et le nerf normal). Aucune autre étude
que celle de Safa [140] ne rapporte de coefficient de Poisson.

Les différences observées peuvent s’expliquer tout d’abord par la variabi-
lité des espèces utilisées (cochon [140], lapin [138], rat [137], humain [139]),
mais aussi par la diversité des protocoles utilisés.

Ce travail présente naturellement des limites. Tout d’abord, cette étude
n’a pu porter que sur une seule éprouvette en raison de la qualité du suivi
vidéo. Il est envisageable de remédier à cette limite par l’utilisation d’une
camera avec trépied dédiée afin d’obtenir des images de meilleure qualité,
mesure qui n’a pu être appliquée au cours de ce travail faute de temps.

Nous avons choisi pour ces essais une compression par mors lubrifiés,
avec protection par deux feuilles de film alimentaire entre lesquelles l’éprou-
vette était libre de se déplacer. Aucune traction axiale de l’éprouvette n’était
appliquée au cours des essais.

Comme nous pouvons le constater en Figure 2.22, seule la courbe de
première charge présente des résultats interprétables, le matériau n’opposant
plus aucune résistance lors des cycles suivants. Afin de réaliser ces essais dans
des conditions plus proches des conditions physiologiques, Main et al ont
proposé d’appliquer une tension axiale constante au niveau du nerf médian
de l’ordre de 3N au cours des essais en compression, permettant de simuler
les conditions physiologiques au niveau du canal carpien [139] . Ce protocole
pourrait permettre d’étudier de manière plus complète les caractéristiques
mécaniques du nerf périphérique en compression radiale.

Enfin, les données de ce travail ont été utilisées afin d’alimenter le modèle
de Charmetant présenté en section 3.1.3.
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Conclusion
Cette sous partie nous a permis de confirmer l’hypothèse d’une différence

mécanique entre zones proximales et distales du plexus brachial, corroborant
l’expérience clinique. Nous avons démontré que les valeurs de module d’élas-
ticité et de contrainte à rupture en traction axiale étaient significativement
supérieurs dans les zones distales par rapport aux zones proximales du plexus
brachial. L’étude de la microstructure en traction axiale nous a également
permis de confirmer des valeurs de module d’élasticité et de contrainte à rup-
ture supérieurs pour le tissu conjonctif (épi-périnèvre) que pour les fascicules
isolés. Grâce à ces données et aux données histologiques recueillies dans la
sous partie 2.1, nous pouvons en déduire que la fragilité relative des zones
proximales par rapport aux zones distales du plexus brachial est liée à une
différence morphologique et de répartition de chacune des phases.

Il est à noter que la présence d’endonèvre au niveau des fascicules altère
leurs caractéristiques mécaniques, infirmant l’hypothèse selon laquelle l’en-
donèvre ne participerait pas à la résistance mécanique du nerf périphérique
et ne ferait office que de simple ”amortisseur” contre les chocs extérieurs [45].

Ce travail nous a également permis d’enrichir les données de la littérature
en ce qui concerne le comportement mécanique du plexus brachial en trac-
tion axiale, en objectivant les différences de comportement mécanique des
différentes zones le composant. Par conséquent, toute modélisation du com-
portement mécanique du plexus brachial ne peut raisonnablement le consi-
dérer comme une structure uniforme d’un point de vue mécanique, et devra
prendre en compte ces différences.

Enfin, notre travail sur le comportement mécanique du nerf périphérique
en compression radiale nous a permis de fournir des données concernant le
nerf périphérique humain, jusqu’ici inexistantes dans la littérature. Ces don-
nées sont utilisées au chapitre suivant afin d’alimenter le modèle de Charme-
tant.

Cet important travail préliminaire de caractérisation morphologique et
mécanique effectué, nous pouvons à présent nous pencher sur la modélisation
du comportement mécanique du plexus brachial, qui fait l’objet de la partie
suivante.
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Partie 3

Modélisation du comportement
mécanique du nerf périphérique

Introduction
Dans la première partie nous avons présenté les différents modèles parmi

les plus utilisés pour décrire le comportement mécanique du nerf périphé-
rique, ainsi que leurs limites. La partie suivante nous a permis de décrire
le plexus brachial sur le plan histologique, puis sur le plan mécanique, et
de comprendre le rôle de la microstructure du nerf périphérique dans son
comportement mécanique. Des campagnes d’essais pour des sollicitations en
traction axiale d’une part, et d’autre part en compression radiale, nous ont
permis d’apporter une base de données expérimentales sur le plexus brachial
humain. Ces données vont maintenant servir de base pour l’identification et
la validation des modèles de comportement choisis.

La première section de cette troisième partie se porte sur la modélisation
3D du nerf périphérique, sur la base des données en première charge de
traction axiale et de compression radiale rappportées antérieurement. Nous
nous consacrons initialement à la modélisation isotrope transverse élastique
du nerf périphérique, avant de nous porter sur sa modélisation hyperélastique
isotrope transverse par le modèle de Charmetant.

Dans la deuxième section, nous proposons une modélisation du nerf pé-
riphérique en une dimension, qui nous permet de rendre compte du com-
portement mécanique du nerf périphérique en traction cyclique. Ce modèle,
plus léger en termes de temps et de ressources de calcul, est développé dans
la perspective d’une application à la réalité augmentée dans le cadre d’un
outil de navigation per opératoire pour la chirurgie endoscopique du plexus
brachial.
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La modélisation du comportement mécanique du nerf périphérique a été
réalisée en collaboration dans le cadre du travail de PFE de Vadim Fleury,
étudiant ingénieur militaire de l’ENSTA de Bretagne, coencadré par M. Yann
Marco, M. Guilhem Bles et moi-même, avec la contribution de Mme Laure
Civier.

3.1 Modélisation 3D du nerf périphérique :
approche isotrope transverse

Nous développons dans cette section une approche de modélisation 3D
du comportement mécanique du nerf périphérique. Cette approche vise à
modéliser, à l’aide d’un set unique de paramètres, le comportement du nerf
périphérique en première charge à la fois en traction axiale et en compression
radiale.

Dans un premier temps, un premier modèle élastique isotrope transverse
est développé et ses résultats sont confrontés aux données expérimentales ob-
tenues dans les chapitres précédents. Ses limites sont présentées et nous per-
mettent d’exposer la nécessité d’une approche hyperélastique isotrope trans-
verse. Parmi les approches décrites dans la littérature (voir 1.2.4), le modèle
hyperélastique de Charmetant est adapté à cette application. Nous décrivons
le processus d’identification des paramètres et discutons les résultats obtenus
avec le modèle de Charmetant à la lumière des données expérimentales dis-
ponibles. Enfin, nous proposons une mise en abîme avec les autres modèles
hyperélastiques isotropes transverses décrits dans la littérature, ainsi que les
perspectives de modélisation du plexus brachial permises par ce modèle.

3.1.1 Méthode générale
Nous nous plaçons ici dans un cadre définissant les lois hyperélastiques

en considérant les hypothèses suivantes :
— le matériau est continu homogène ;
— la dissipation intrinsèque est supposée nulle ;
— un système complet de variables d’état thermodynamique est : la tem-

pérature θ un tenseur de déformation lagrangien droit ϵ
— l’énergie libre massique ψ est supposée être telle que l’a proposé Ger-

main :

∀(θ, F ), ρ0ψ(θ, ϵ) = W (θ, ϵ) = 1
2
ϵ : (L4

(θ) : ϵ) (3.1)
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où L4
(θ) est un tenseur d’élasticité symétrique, et ρ0 est la masse volu-

mique de référence.
En notant σ le tenseur de contrainte thermodynamiquement conjugué à

la déformation ϵ, on a :

σ : ϵ = −ρ0pint = JT : D = S : E (3.2)

avecD tenseur symétrique de taux de déformation et pint puissance des efforts
intérieurs par unité de masse.

Le couple contrainte-déformation étant ainsi défini, alors la loi de com-
portement élastique linéaire peut s’exprimer de la manière suivante :

σ = L4
(θ) : ϵ (3.3)

Afin de se placer dans le cadre isotrope transverse, nous choisissons d’ex-
primer le tenseur d’ordre quatre L4

(θ) de la manière suivante :

L4
(θ) =



A F D 0 0 0
F A D 0 0 0
D D C 0 0 0
0 0 0 A− F 0 0
0 0 0 0 2G 0
0 0 0 0 0 2G


(Eabcdo1,...Eabcdo6)

(3.4)

où les cinq coefficients (A,C,D, F,G) sont dépendants de la température
θ et où la base tensorielle (Eabcdo1, . . . Eabcdo6) est celle de la notation de Voigt
modifiée.

3.1.2 Approche élastique
Méthodes

Un modèle de comportement élastique isotrope transverse est, comme dé-
crit en 1.2.4, un modèle présentant des propriétés élastiques disposant d’une
symétrie de révolution autour d’un axe. Les propriétés apparaissent comme
identiques dans un plan et différentes suivant la direction normale à ce plan.

Nous considérons ici une base composée des vecteurs 1, 2 et 3 (Figure
3.1).

En considérant que le plan 1-2 est le plan d’isotropie, et que l’isotropie
transverse est portée par la troisième direction, les relations suivantes sont
établies :
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Figure 3.1 – Matériau isotrope transverse dont les fibres sont alignées sui-
vant la direction 3.

E1 =E2 = Ep

ν31 =ν32 = νtp

ν13 =ν23 = νpt

ν12 =ν21 = νp

G13 =G23 = Gt

G12 = Gp = Ep

2(1 + νp)
νtp

Et

= νpt

Ep

(3.5)

et la relation contrainte déformation exprimée en 3.3 dans une base or-
thonormale contenant l’axe de révolution devient :



ϵ11
ϵ22
ϵ33

γ12 = 2ϵ12
γ13 = 2ϵ13
γ23 = 2ϵ23


=



1
Ep

− νp

Ep
−νtp

Et
0 0 0

− νp

Ep

1
Ep

−νtp

Et
0 0 0

−νpt

Ep
−νpt

Ep

1
Et

0 0 0
0 0 0 1

Gp
0 0

0 0 0 0 1
Gt

0
0 0 0 0 0 1

Gt





σ11
σ22
σ33
σ12
σ13
σ23


(3.6)

Avec Ep module d’élasticité dans le plan d’isotropie, Et module d’élasti-
cité suivant la direction d’isotropie transverse, νp coefficient de Poisson dans
le plan d’isotropie, νtp coefficient de Poisson caractérisant la déformation
dans le plan d’isotropie résultant d’une contrainte normale à ce dernier, νpt

coefficient de Poisson traduisant la déformation suivant la direction normale
au plan d’isotropie résultant d’une contrainte dans le plan d’isotropie, Gp
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Figure 3.2 – Définition d’une orientation matériau, éprouvette 23, vue
”côté”.

Figure 3.3 – Simulation d’un essai de traction sur un élément fini.

et Gt modules de cisaillement dans le plan d’isotropie et dans la direction
normale au plan d’isotropie. Nous avons cinq constantes indépendantes qui
définissent le matériau élastique isotrope transverse.

Afin d’évaluer la réponse du modèle en compression radiale, la simulation
présentée en 2.2.5 est réutilisée. Une orientation matériau nécessaire à la
définition du comportement élastique isotrope transverse est rajoutée (Figure
3.2. Le plan 1-2 est considéré comme plan d’isotropie et la direction 3 comme
direction normale au plan d’isotropie.

Pour évaluer la réponse du modèle en traction, nous simulons un essai
de traction uniaxiale suivant la direction normale au plan d’isotropie sur un
élément fini solide 3D. L’élément fini est de type hexaèdre linéaire à 8 noeuds
et est représenté par un cube de côté 5 mm (Figure 3.3).

Les paramètres présentés dans le tableau 3.1 sont utilisés pour définir le
matériau élastique isotrope transverse sous ABAQUS. Le module dans le plan
d’isotropie est celui déterminé à partir des essais de compression radiale. Le
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h

Paramètres E1 E2 E3 ν12 ν13 ν23 G12 G13 G23
Valeur 0.34 0.34 1.2 0.13 0.09 0.09 0.15 0.55 0.55

Table 3.1 – Paramètres du modèle élastique isotrope transverse.

Figure 3.4 – Réponse force déplacement du modèle élastique isotrope trans-
verse en compression radiale.

module dans la direction normale au plan d’isotropie correspond à la valeur
du module d’élasticité du spécimen 6 testé en traction simple. Les coefficients
de Poisson sont également pris voisins de ceux déterminés par les essais de
compression radiale.

Résultats et discussion

Les résultats de la simulation de l’essai de compression radiale sont fidèles
à la réponse expérimentale. On retrouve une courbe similaire à celle obtenue
dans le cadre élastique utilisé en 2.2.5 (Figure 3.4). Cependant, la réponse
générée par le modèle élastique isotrope transverse n’est pas représentative
des résultats expérimentaux en traction axiale (Figure 3.5).

Le caractère élastique du modèle ne permet donc pas de rendre compte de
la réponse de l’éprouvette en traction. Ces résultats pouvaient être attendus
du fait du comportement hyperélastique des nerfs périphériques (voir Sous
section 1.2.1). Il apparaît donc nécessaire, à la suite de ces résultats, d’enrichir
le modèle en intégrant le comportement hyperélastique du matériau modélisé.

141



Figure 3.5 – Réponse contrainte déformation du modèle élastique isotrope
transverse en traction.

3.1.3 Approche hyperélastique
Afin d’affiner la modélisation du comportement du nerf périphérique à la

fois en traction axiale et en compression radiale, nous proposons dans cette
sous section d’aborder la modélisation hyperélastique isotrope transverse du
matériau.

Un travail préliminaire effectué par V. Fleury [27] a démontré que les
modèles hyperélastiques isotropes transverses de Hill d’ordre 2, de Hencky,
et quasi logarithmique droit de Curnier ne permettaient pas de représenter
le comportement mécanique du nerf périphérique à la fois en traction et en
compression. Le modèle de Hill d’ordre 2 permet une bonne approximation du
comportement du nerf périphérique en traction axiale, mais ne converge pas
en compression radiale ; le modèle de Hencky, quant à lui, permet une bonne
approximation en compression radiale mais ne converge pas avec les données
expérimentales en traction axiale. Enfin, le modèle quasilogarithmique droit
de Curnier ne converge avec les données expérimentales ni en compression
radiale ni en traction axiale (voir Annexe C).

Ainsi, nous proposons dans cette sous section l’utilisation du modèle de
Charmetant présenté en 1.2.4.

Méthodes

Géométrie Nous avons réalisé une extrusion de la géométrie de l’éprou-
vette utilisée en 2.2.5 suivant l’axe d’isotropie sur une longueur de 17.52mm
correspondant à la longueur de l’éprouvette. Nous considérons l’éprouvette
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Figure 3.6 – Géométrie 3D du spécimen testé en compression radiale.

comme un solide 3D déformable dont la géométrie est présentée en Figure
3.6. Le principe de la simulation est le même que celui utilisé précédemment.
Les réponses force-déplacement simulées sont utilisées pour être comparées
aux données expérimentales. Les lois de comportement sont implémentées
dans une routine Fortran utilisée dans ABAQUS.

Modèle de Charmetant Tel que décrit en 1.2.4, le modèle de Charmetant
permet de décomposer la déformation en différents modes (1.60, 1.61, 1.62,
et 1.63), illustrés en Figure 1.40. Les développements suivants sont issus des
travaux de L. Civier [118] et de G. Bles [26], réalisés au sein de l’IRDL
(Institut de Recherche Dupuy de Lôme) à Brest.

A partir d’une décomposition de la transformation totale, la loi de Char-
metant peut être réécrite en utilisant les paramètres de déformation suivants :

— Le changement de volume
lnJ = ln(det(F )) (3.7)

— Une déformation axiale des fibres

LnUc = ln

(
1

3
√
J

c

c0

)
(3.8)

— Une déformation de la section droite des fibres

LnUab =

lnUab11 lnUab12 0
lnUab12 −lnUab11 0

0 0 0


(ea0,eb0,ec0)

(3.9)

— Les déformations de glissement des fibres dans la direction des fibres
c0

δ =
√

2

δa

δb

0


(ea0,eb0,ec0)

(3.10)
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Ainsi, nous pouvons exprimer les invariants de déformation décrits par
Charmetant à partir des paramètres de déformation décrits ci-dessus :(

Icomp

Ielong

)
=
[

1
3 −1

2
1
3 1

]
.

(
lnJ
lnUc

)
(3.11)

Idist = ∥lnUab∥√
2

(3.12)

Ish =
√
δ2

a + δ2
b = ∥

−→
δ ∥√
2

(3.13)

et exprimer la loi de comportement par [26] :

∀(θ, F̃ )

RT
π .T.Rπ = 1

J

W ′
comp

2
(I − −→ec0 ⊗ −→ec0) +W ′

elong(−→ec0 ⊗ −→ec0) + W ′
dist√
2

LnUab

∥LnUab∥

+
(
c0

c

)2
Uπ.

−→ec0 ⊗W ′
sh

−→
δ

∥
−→
δ ∥

+W ′
sh

−→
δ

∥
−→
δ ∥

⊗ −→ec0

 .Uπ


(3.14)

La reformulation suivante de l’énergie libre massique à partir des para-
mètres de déformation ci-dessus :

ψ(θ, lnJ, lnUc, lnUab,
−→
δ ) = WJc(θ, lnJ, lnUc) +Wab(θ, lnUab) +Wδ(θ,

−→
δ )

(3.15)

avec les relations de correspondance suivantes :

Wcomp(θ, Icomp) +Welong(θ, Ielong) = ρ0WJc(θ, lnJ, lnUc)
Wdist(θ, Idist) = ρ0Wab(θ, lnUab)

Wsh(θ, Ish) = ρ0Wδ(θ,
−→
δ )

(3.16)

qui nous permettent de faire apparaître les modules de cisaillement Gab

et Gδ au sein des potentiels suivants :
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Figure 3.7 – Configuration de référence de l’éprouvette sollicitée en traction
simple. Figure issue de [26].

Wab(θ, lnUab) = Gab(θ)
ρ0

∥LnUab∥2

Wδ(θ,
−→
δ ) = Gδ(θ)

4ρ0
∥
−→
δ ∥2

(3.17)

nous permet d’exprimer la loi de comportement de la manière suivante :

∀(θ, F̃ )

RT
π .T.Rπ = 1

J

W ′
comp

2
(I − −→ec0 ⊗ −→ec0) +W ′

elong(−→ec0 ⊗ −→ec0) + γ4
(Uab) : ρ0W

′
ab

+
(
c0

c

)2 √
2Uπ. (−→ec0 ⊗ ρ0W

′
δ + ρ0W

′
δ ⊗ −→ec0) .Uπ


(3.18)

Définition du potentiel de la loi de Charmetant Nous considérons la
configuration de référence présentée en Figure 3.7 pour l’éprouvette sollicitée
en traction simple, où le vecteur −→ec0 porte la direction de l’axe d’isotropie
transverse.

En traction simple, nous supposons que ne sont mises en jeu ni distorsion
de la section ni cisaillement selon l’axe d’isotropie transverse. Selon cette
hypothèse et sachant qu’en traction simple Rπ = I, la formulation exprimée
en 3.18 devient [27] :

∀(θ, F̃ )

T = 1
J

[
W ′

comp

2
(I − −→ec0 ⊗ −→ec0) +W ′

elong(−→ec0 ⊗ −→ec0

] (3.19)
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Figure 3.8 – Approximation de la réponse contrainte déformation par un
polynôme de second ordre [27].

D’après [27], nous pouvons déduire l’expression de la contrainte nominale
suivant la direction de l’axe d’isotropie par :

Π33 = c0

c
W ′

elong (3.20)

La Figure 3.8 représente l’évolution de la contrainte nominale multipliée
par le rapport c

c0
selon la direction des fibres en fonction de la déformation

logarithmique et son approximation par un polynôme d’ordre 2. Nous savons
également grâce aux travaux préliminaires menés et décrits en Section 2.2.1,
que le modèle polynomial de second ordre permet la meilleure approximation
du comportement mécanique des nerfs périphériques.

Le potentiel est donc recherché sous la forme d’un polynôme de troisième
ordre [27]. En considérant que Icomp = x et Ielong = y, la forme générale du
potentiel est la suivante [27] :

WJc(x, y) = ǎx+ b̌y + čx2 + ďxy + ěy2 + f̌x3 + ǧx2y + ȟxy2 + ǐy3 (3.21)

avec ǎ, b̌, č, ď, ě, f̌ , ǧ, ȟ, ǐ ∈ ℜ.
En faisant l’hypothèse que Icomp et Ielong sont liés par le coefficient de

Poisson en traction suivant la direction d’isotropie transverse par une relation
linéaire, et que, à déformation nulle, la contrainte est nulle, nous obtenons :

WJc(x, y) = čx2 + ďxy + ěy2 + f̌x3 (3.22)
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Coefficients Valeurs (MPa)
č 0.897
ď 6.00
ě 0.976
f̌ 10.0

Table 3.2 – Coefficients du potentiel de Charmetant.

Figure 3.9 – Réponse de la loi hyperélastique du modèle de Charmetant en
traction simple.

Les valeurs des coefficients du potentiel présentées en Tableau 3.2. Une
description détaillée de la méthode utilisée peut être trouvée dans [27].

Résultats

Nous utilisons la même simulation de l’essai en traction sur un élément fini
présentée en Sous section 3.1.2. Nous retrouvons comme attendu la réponse en
traction axiale simple caractérisée par un polynôme de second ordre (Figure
3.9).

La simulation de l’essai de compression sur l’éprouvette modélisée en 3.1.3
est utilisée pour évaluer la réponse du modèle de Charmetant en compression.
Les paramètres utilisés pour approximer au mieux les données expérimen-
tales sont présentés en Tableau 3.3. La courbe présentée en Figure 3.10 nous
confirme la reproduction fidèle de la réponse de l’éprouvette en compression
radiale en première charge par le modèle de Charmetant.
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Coefficients Valeurs (MPa)
č 0.897
ď 6.00
ě 0.976
f̌ 10.0
Gab 0.085
Gδ 0.55

Table 3.3 – Paramètres utilisés pour la simulation de l’essai de compression
radiale à l’aide du modèle de Charmetant.

Figure 3.10 – Réponse force-déplacement issue de la simulation de l’essai
de compression radiale, modèle de Charmetant.
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Discussion

Ce travail montre que le modèle de Charmetant permet la modélisation du
comportement mécanique des nerfs périphériques, à la fois en traction et en
compression, à l’aide d’un set unique de paramètres, et fournit une reproduc-
tion fidèle de la réponse du matériau dans ces deux directions de sollicitation.
Il s’agit, à notre connaissance, de la première modélisation du comportement
mécanique du nerf périphérique en traction et en compression par un modèle
hyperélastique isotrope transverse rapportée dans la littérature.

Ce modèle offre de nombreuses perspectives : sa précision et sa fiabilité
pour toutes les directions de sollicitation du plexus brachial nous permettent
d’envisager la modélisation des traumatismes en traction et également en
compression de ce dernier. Ainsi, son application à un modèle géométrique
du plexus brachial pourra participer à améliorer la compréhension de méca-
nismes quasi-statiques, e.g. les paralysies du plexus brachial iatrogènes liées
à l’installation du patient en per opératoire de chirugies du thorax et/ou de
l’abdomen, ou encore les compressions liées aux syndromes de la traversée
thoraco-brachiale.

D’autres approches hyperélastiques isotropes transverses ont été suggé-
rées dans la littérature pour la modélisation des tissus biologiques, notam-
ment celle de Holzapfel, Gasser et Ogden [115] et celle de Gasser, Ogden
et Holzapfel [141], qui ont toutes deux été appliquées à la modélisation des
parois artérielles. Ces deux modèles, et notamment le modèle de Gasser,
ont l’avantage de prendre en compte la dualité fibres-matrice des tissus bio-
logiques renforcés de fibres, en représentant une matrice de protéoglycanes
représentée par le modèle néo-Hookéen, et des fibres de collagène et/ou d’élas-
tine, disposées selon deux directions privilégiées, dont le comportement méca-
nique est modélisé par une loi exponentielle [141]. Ce modèle présente l’avan-
tage de rendre compte du comportement mécanique des parois artérielles en
traction, mais la sollicitation en compression des tissus biologiques modélisés
n’est pas développée.

Le modèle de Charmetant ne nous permet pas la modélisation d’une dua-
lité fibres-matrice au sein des potentiels utilisés, et ne nous cantonne qu’à la
modélisation du comportement des fibres, qu’elles soient axonales ou de tissu
conjonctif. Dans le cas des nerfs périphériques, une telle distinction fibres-
matrice à une échelle microscopique peut être envisagée, mais son intérêt
semble plus limité en pratique qu’il ne l’est pour la représentation des parois
artérielles. En effet, les fibres sont le composant majoritaire du nerf périphé-
rique, qu’il s’agisse de fibres axonales ou de fibres de collagène. Notre analyse
histologique a montré que les racines spinales, soit les régions les plus proxi-
males, sont composées aux deux tiers d’axones et seulement un tiers de tissu
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conjonctif composé lui même majoritairement de fibres de collagène alignées
entre lesquelles la matrice extracellulaire ne joue pas de rôle de résistance
mécanique [1]. Cependant, aux niveaux plus distaux, avec l’augmentation de
la proportion de tissu conjonctif, notamment de l’épinèvre, il est raisonnable
d’imaginer que la présence de la matrice extracellulaire peut avoir une in-
cidence sur la protection des axones contre les mécanismes de compression
[1, 4]. Cette hypothèse devra faire l’objet d’un travail spécifiquement orienté
sur les différences de comportement mécanique des nerfs périphériques en
compression, en fonction de leur situation proximale ou distale.

Enfin, nous considérons également l’ensemble des fibres du nerf périphé-
rique comme une seule famille, sans différencier axones et tissu conjonctif. La
forme du potentiel du modèle de Charmetant ne nous permet pas d’ajouter
une deuxième famille de fibres sans augmenter la complexité du modèle, et
nous impose de rester au niveau macroscopique.

La modélisation du comportement du nerf périphérique par des modèles
isotropes, notamment par le modèle d’Ogden, a été proposée dans la littéra-
ture, en traction [25] et en compression [89]. Ces travaux nous montrent que
le modèle d’Ogden ne permet pas la modélisation du comportement du nerf
périphérique à l’aide d’un set unique de paramètres pour toutes les sollicita-
tions, et souligne l’intérêt de la modélisation isotrope transverse de ce type
de matériau biologique.

Enfin, il s’agit d’un modèle précis, mais consommateur en temps et en
ressources de calcul, ce qui limite son application à la réalité augmentée. De
plus, nous ne rendons compte à l’aide du modèle de Charmetant que du com-
portement mécanique du nerf périphérique en première charge, sans modéliser
les sollicitations cycliques imposées physiologiquement au plexus brachial et
aux nerfs périphériques en général par les amplitudes articulaires normales.
Enfin, la modélisation du plexus brachial et des nerfs périphériques en per
opératoire devra prendre en compte la mobilisation répétée de ces structures
par le chirurgien au cours de leur dissection, mobilisation qui s’apparente à
une sollicitation cyclique.
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3.2 Modélisation 1D du nerf périphérique :
modèle élasto-plastique

En conditions per opératoires, les gestes de dissection et de mobilisation
du plexus brachial sont proches de sollicitations cycliques. Afin de pouvoir
rendre compte du comportement du nerf périphérique dans ces conditions,
tout en restant économe en temps et en ressources de calcul, nous avons
choisi une approche modélisant le nerf dans une seule dimension (approche
1D), en traction. Pour ce faire, nous avons choisi le modèle élastoplastique
présenté ci-après.

Le choix d’un modèle élastoplastique repose sur l’analyse des essais en
traction cyclique (voir Section 2.2). En effet, la persistance d’une déforma-
tion résiduelle à chaque palier nous oriente vers une déformation plastique,
ou une viscoélasticité à long terme. Lors de la navigation per opératoire,
l’objectif est de pouvoir suivre les déformations du plexus brachial en temps
réel. Or la modélisation d’un retour viscoélastique à long terme n’aura théo-
riquement pas d’incidence sur l’image peropératoire, d’une part recalée sur
des repères anatomiques, d’autre part recueillie lors de temps opératoires
idéalement courts, de l’ordre de l’heure. Nous pouvons également faire l’hy-
pothèse qu’il n’existe pas de différence entre une déformation plastique et
une viscoélasticité à long terme en conditions physiologiques, car les phéno-
mènes inflammatoires de cicatrisation et de recrutement cellulaire débutent
dès les premières minutes du ”traumatisme” et sont susceptibles de modifier
les propriétés du matériau.

Nous présentons donc dans cette section une modélisation du comporte-
ment cyclique du nerf périphérique par un modèle élastoplatique 1D, dont
nous confrontons les résultats avec les données expérimentales obtenues pré-
cédemment, notamment en petites déformations. Une modification de ce mo-
dèle est ensuite proposée afin d’améliorer sa représentativité du comporte-
ment du nerf périphérique en petites déformations. Enfin, nous discutons ce
modèle à la lumière des données similaires existantes dans la littérature, et
en exposons les perspectives possibles.

Ce travail de modélisation a été réalisé dans le cadre du stage de PFE
de V. Fleury [27], et les démarches présentées ci-après sont basées sur les
travaux de G. Bles [142] et de Y. Chevillotte [143].

3.2.1 Modèle 1D élastoplastique
Le modèle élastoplastique choisi est composé de deux parties : une partie

plastique représentée par un élément rochet, et une partie élastique définie
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Figure 3.11 – Représentation rhéologique du modèle 1D élastoplastique.

Figure 3.12 – Rôle des fonctions caractérisant la loi de comportement élas-
toplastique.

par un ressort. Ces deux éléments sont définis par des fonctions non linéaires,
respectivement p et d (Figure 3.11 et 3.12).

La loi de comportement du modèle 1D est définie par les équations sui-
vantes (3.23) :

ϵ = ϵp + ϵe (3.23)

où ϵ est la déformation totale, ϵe la déformation élastique, et ϵp la déformation
plastique, telles que les équations de Kühn-Tucker sont vérifiées :

Π = d(ϵ+ ϵp) ≤ p(ϵ); ϵ̇p ≥ 0; ϵ̇p.[Π − p(ϵ)] = 0 (3.24)

Plasticité

La plasticité est décrite par un rochet non linéaire (Figure 3.13) : pour
un chargement de traction cyclique donné, la plasticité au sein du modèle est
non recouvrable. En effet, le comportement de l’élément rochet est tel que,
pour une valeur de contrainte inférieure au maximum de contrainte déjà vu
par le rochet, la déformation plastique n’évolue pas.
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Figure 3.13 – Comportement de l’élément rochet non linéaire.

P1 0.3354
P2 3.053 MPa
P3 29.02 MPa

Table 3.4 – Paramètres P1, P2 et P3 du modèle élastoplastique.

On choisit donc de chercher une fonction enveloppe p de la forme suivante :

p(ϵ) = P2

[
tanh

(
P3.

ϵ− P1

P2

)
+ 1

]
(3.25)

où P1, P2 et P3 sont les paramètres à identifier. La fonction p est choisie de
manière à décrire au mieux les données expérimentales.

Les paramètres sont identifiés à l’aide de Matlab et sont présentés en
Tableau 3.4.

La fonction p ainsi obtenue est représentée avec les paramètres ci dessus
en Figure 3.14.

Elasticité

L’élasticité est régie par un ressort non-linéaire décrit par la fonction d.
La fonction d est choisie sous la forme :

d(x) = D2

D1
(eD1x − 1) (3.26)

avec D1 et D2 les paramètres à identifier.
Afin d’identifier les deux paramètres de la fonction d, quatre méthodes

d’identification ont été comparées. La fonction d est également choisie de
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Figure 3.14 – Fonction p et réponse contrainte déformation pour l’éprou-
vette 63.

façon à décrire au mieux les données expérimentales tout en pouvant être
inversée pour des besoins algorithmiques.

Un important travail préliminaire a été effectué par V. Fleury, étudiant
ingénieur de l’ENSTA de Bretagne, dans le cadre de son PFE dirigé par M.
Yann Marco et moi-même, et co encadré par M. Guilhem Bles. Ce travail a
comparé quatre méthodes de détermination des coefficients D1 et D2 : la dé-
finition d’une courbe moyenne stabilisée, la définition de coefficients moyens,
puis de coefficients moyens pondérés, et enfin la prise en compte uniquement
des trois derniers paliers. Les courbes correspondant aux résultats obtenus
sont présentées en Annexe D et une explication approfondie des méthodes
utilisées peut être retrouvée dans [27].

Parmi ces quatre méthodes utilisées, aucune ne permet d’approcher l’en-
semble des données expérimentales en raison d’une grande variabilité de
l’allure des courbes stabilisées entre les différents paliers. Les méthodes at-
tribuant un poids plus important aux derniers paliers (correspondant aux
déformations les plus élevées) permettent de mieux approcher les résultats
expérimentaux correspondant à ces derniers, mais ne permettent qu’une ap-
proximation grossière en ce qui concerne les premiers paliers.

Les premiers paliers ont cependant une importance cruciale en ce qui
concerne la modélisation du plexus brachial per opératoire : une mobilisation
des nerfs périphériques et du plexus brachial en particulier doit être effectuée
de manière à n’entraîner que des déformations minimales, afin de ne pas
causer de déficit moteur ou sensitif iatrogène post opératoire.

Afin de pouvoir représenter les sollicitations en faibles et en fortes défor-
mations, ainsi que la variabilité des courbes stabilisées à tous les niveaux de
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déformation, nous avons proposé une version modifiée de ce modèle 1D.

3.2.2 Modèle 1D élastoplastique modifié
Changement de variable interne

Afin de permettre à la loi de comportement de prendre en compte de la
variabilité des courbes stabilisées entre les paliers, nous proposons de rem-
placer la variable interne ϵp par une nouvelle variable interne ϵmax. Cette
nouvelle variable interne représente la valeur maximale de déformation.

La contrainte s’exprime alors par :

Π = d(ϵ, ϵmax) (3.27)

La courbe enveloppe définie précédemment demeure inchangée et reste
sous la forme présentée en 3.25.

La fonction d’élasticité d est cherchée sous la forme :

d(ϵ, ϵmax) = [p(ϵmax) + σd(ϵmax] .e
(

ϵ−ϵmax
ϵd(ϵmax)

)
− σd(ϵmax) (3.28)

avec σd et ϵd nos deux fonctions paramètres à déterminer. Ces fonctions
dépendent des valeurs de ϵmax.

La forme de la fonction d nous permet de nous assurer qu’en plasticité,
lorsqu’on évolue sur la courbe enveloppe, on a bien :

ϵmax = ϵ

d(ϵ, ϵ) = p(ϵ)
(3.29)

En revanche, en élasticité, la valeur de ϵmax correspond à la valeur de
déformation maximale du palier. Il convient désormais d’identifier nos deux
fonctions paramètres σd et ϵd.

Identification des paramètres

Dans un premier temps, à partir des données expérimentales du spécimen
63, nous déterminons les valeurs prises par ϵmax pour les différents paliers
(tableau 3.5).

Pour chaque palier, à ϵmax fixé, un fit est réalisé à partir d’un code MAT-
LAB pour déterminer les valeurs de σd et ϵd, sur l’ensemble des cycles stabi-
lisés du palier. Les valeurs des paramètres σd et ϵd sont représentées dans le
tableau 3.6.
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ϵmax

Palier 1 0.095
Palier 2 0.182
Palier 3 0.262
Palier 4 0.336
Palier 5 0.405

Table 3.5 – Valeurs de ϵmax pour les différents paliers, éprouvette 63.

σd (MPa) ϵd

Palier 1 0.001 0.020
Palier 2 1.75 ×10−12 0.012
Palier 3 0.022 0.026
Palier 4 0.099 0.039
Palier 5 0.141 0.049

Table 3.6 – Valeurs des paramètres σd et ϵd , éprouvette 63

Figure 3.15 – Évolution de σd (gauche) et ϵd (droite) en fonction de ϵmax.
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Figure 3.16 – Fit de σd (gauche) et ϵd (droite) par des fonctions exponen-
tielles.

L’évolution des valeurs de σd et ϵd pour chaque palier en fonction de la
valeur de ϵmax correspondante est représentée en figure 3.15.

Les données des deux paramètres sont ensuite approchées par des fonc-
tions de la forme f(x) = aebx avec a = 0.002 MPa , b = 10.15 pour σd et a
= 0.009, b = 4.168 pour ϵd (Figure 3.16). Ainsi, nous pouvons identifier nos
deux fonctions paramètres σd et ϵd et alimenter une nouvelle routine Fortran
pour simuler la réponse du spécimen en traction cyclique.

Nous avons ici utilisé la même simulation que précédemment en prenant
en compte les modifications faites sur la loi de comportement.

Résultats

Les résultats obtenus avec la loi de comportement modifiée sont illustrés
en figure 3.17.

Nous pouvons constater que cette version du modèle permet, en prenant
en compte la spécificité des courbes stabilisées des différents paliers, d’obtenir
une réponse globale en traction cyclique fidèle aux données expérimentales. À
la différence des approches proposées en 3.2.1, cette version permet d’obtenir
une réponse fidèle à la fois pour les premiers et les derniers paliers. Le modèle
1D élastoplastique ainsi développé apparaît donc comme un modèle simple
et robuste permettant de rendre compte du comportement des spécimens en
traction cyclique.

Discussion

Nous avons présenté dans cette partie un premier modèle 1D du compor-
tement du nerf périphérique en traction uniaxiale, qui rende compte de son
comportement en première charge et en décharge, et à la fois en petites et
en grandes déformations. Il s’agit de la première étude mécanique en trac-
tion cyclique rapportant une déformation résiduelle dans la littérature, et du
premier modèle mécanique prenant en compte cette déformation résiduelle
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Figure 3.17 – Réponse du modèle 1D élastoplastique modifié, éprouvette
63.

ainsi que le comportement du nerf périphérique en traction cyclique. Bien
que plusieurs études s’intéressent au comportement viscoélastique du nerf, et
notamment à sa relaxation [144, 145, 146, 147], aucune ne rend compte du
comportement mécanique du nerf périphérique en sollicitations cycliques ni
des déformations résiduelles après décharge.

Néanmoins, la prise en compte du comportement du nerf périphérique en
traction cyclique nous semble primordiale afin de pouvoir simuler le compor-
tement mécanique du nerf en conditions physiologiques ; en effet, les mou-
vements articulaires constants lors de la respiration ou des changements de
position, même au repos, entraînent une sollicitation cyclique des nerfs péri-
phériques qui affecte leur réponse à des mécanismes d’étirement axial. Qu’il
s’agisse de la modélisation du comportement mécanique du nerf périphé-
rique en per opératoire, ou de la compréhension des mécanismes lésionnels
de ce dernier, il est essentiel que les conditions expérimentales se rapprochent
autant que possible des conditions physiologiques. Le nerf périphérique, ap-
partenant au domaine du vivant, ne peut être considéré de la mêm manière
qu’un matériau inerte.

L’analyse des courbes en traction cyclique par paliers révèle une hystérèse
prononcée à la première décharge, associée à une déformation résiduelle im-
portante. Nous avons fait le choix de considérer cette déformation résiduelle
comme une déformation plastique, et non comme un retour viscoélastique qui
récupèrerait potentiellement à long terme, en raison de la nature du matériau
biologique et des difficultés de conservation et de maintien des conditions ex-
périmentales sur de longues périodes de temps, qui nous exposaient à une
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dégradation des éprouvettes. De plus, le comportement du nerf périphérique,
dès les premières minutes de la chirurgie, est impacté par les premières phases
de la cascade inflammatoire, limitant l’applicabilité des résultats obtenus sur
un modèle inerte. Ces considérations nécessiteront de faire l’objet d’études
biologiques et dynamiques sur des modèles cellulaires ou animaux.

La présence d’une déformation résiduelle et d’une stabilisation des courbes
de traction en deuxième, troisième et quatrième charge de chaque palier peut
être expliquée par divers phénomènes. Le principal est représenté, notam-
ment en petites déformations, par l’alignement des fibres de collagène et des
axones, déjà largement décrit dans la littérature [145, 146, 147] et qui per-
mettrait, selon les auteurs, un étirement jusqu’à 6% [147] ou 15% [145] sans
endommagement des fibres de collagène ni des axones, et sans impacter les
propriétés élastiques du nerf périphérique. Cette hypothèse pourrait être cor-
roborée par les constatation de Wall et al, qui rapportent une capacité de
relaxation du nerf périphérique inférieure lorsque celui ci est étiré à 12% de
sa longueur, par rapport à 6%, qui traduirait une sollicitation maximale des
capacités d’alignement du collagène[147]. Ce mécanisme mettrait en jeu les
ondulations macroscopiques des fascicules au sein du nerf périphérique, et
des axones au sein des fascicules, et au niveau microscopique les ondulations
et les repliements des fibres de collagène.

Une autre explication serait la création de microruptures au sein du nerf
périphérique, qu’il s’agisse des axones ou des fibres de collagène, entrainant
une déformation plastique du nerf périphérique dès que la réserve de longueur
créée par les ondulations macroscopiques et microscopiques est dépassée. La
présence de microruptures au sein du périnèvre a été démontrée par une
étude histologique de spécimens de nerf tibial et fibulaire après sollicitation
en traction axiale [11], où le périnèvre semble endommagé avant les axones.

Ce modèle mécanique 1D est le premier de la littérature à rendre compte
du comportement mécanique du nerf périphérique en sollicitations cycliques,
que ce soit en petites ou en grandes déformations. A ce jour, son dévelop-
pement et son utilisation n’ont été réalisés que sur une seule éprouvette, et
sa reproductibilité devra être confirmée sur d’autres résultats expérimentaux
afin d’en permettre la validation.

Néanmoins, les applications et les perspectives possibles de ce modèle sont
multiples. Outre la possibilité de l’utiliser pour représenter chaque région du
plexus brachial et donc le comportement mécanique d’un plexus brachial
complet, sa simplicité permettra son application à la réalité augmentée et
donc son utilisation pour la modélisation du plexus brachial en per opératoire.
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Conclusion
Dans cette dernière partie, nous avons proposé deux approches de mo-

délisation du comportement mécanique du nerf périphérique : un modèle
3D, hyperélastique isotrope transverse, avec le modèle de Charmetant, et un
modèle 1D, élastoplastique.

Dans la première section, nous nous sommes consacrés au modèle 3D.
Après avoir illustré la nécessité d’une modélisation isotrope transverse hy-
perélastique, nous avons utilisé le modèle de Charmetant, qui nous a permis
de modéliser le comportement mécanique du nerf périphérique en traction
axiale et en compression radiale, à l’aide d’un set unique de paramètres. La
confrontation aux données expérimentales présentées en Chapitre 2.2 a per-
mis de démontrer l’adéquation des résultats fournis par le modèle avec ces
dernières. Ce modèle présente l’originalité de découpler les modes de sollicita-
tion du matériau, en définissant pour chacun d’entre eux un invariant qui en
est représentatif. Cependant, au niveau morphologique, ce modèle reste peu
représentatif de la microstructure du matériau, à la différence d’autres mo-
dèles isotropes transverses proposés dans la littérature pour la modélisation
des tissus biologiques [141, 115] : les fibres modélisées sont considérées comme
une seule famille, et le comportement de la matrice extracellulaire n’est pas
représenté. Malgré ces limites, ce modèle sera exploitable pour la modéli-
sation de nombreux mécanismes lésionnels du plexus brachial : la traction
dans les traumatismes fermés, que ce soit chez l’adulte ou chez le nouveau
né, mais aussi les mécanismes d’étirement quasistatique dans les paralysies
iatrogènes du plexus brachial, ou encore la compression dans les syndromes
canalaires et notamment pour mieux comprendre les mécanismes en jeu dans
les syndromes de la traversée thoracobrachiale.

Dans la deuxième section, nous présentons le modèle 1D élastoplastique
pour la modélisation du comportement mécanique du nerf périphérique en
traction axiale cyclique. La confrontation des résultats d’une première ap-
proche avec nos données expérimentales a démontré la nécessité de mieux
représenter le comportement du nerf périphérique en petites déformations.
L’introduction d’une variable ϵmax et l’approche des paramètres σd et ϵd par
des fonctions exponentielles nous a permis d’obtenir une réponse fidèle aux
données expérimentales, y compris en petites déformations, afin de mieux
représenter les sollicitations du plexus brachial en per opératoire. Ce modèle,
plus économe en termes de temps et de ressources de calcul, est développé
dans l’objectif de modéliser l’entièreté du plexus brachial par zones à l’aide
des résultats obtenus dans le Chapitre 2.2, et de permettre une aide à la
navigation peropératoire utilisant la réalité augmentée lors des chirurgies
endoscopiques du plexus brachial.
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Conclusion Générale

Ce travail s’inscrit dans deux problématiques : la prédiction des lésions
fermées du plexus brachial dans un contexte traumatique, et la modélisa-
tion de cette même structure anatomique pour le développement d’outils
d’aide à la navigation per opératoire. Dans ces deux contextes, la simulation
numérique apparaît comme un outil prometteur pour prédire le comporte-
ment mécanique des tissus biologiques. La performance de cet outil dépend
de la fidélité de sa représentation de la réalité clinique et biologique, à la
fois en termes de géométrie, d’anatomie, mais aussi de matériaux à travers
la microstructure de ces derniers. La détermination de ces paramètres est
une thématique majeure de la recherche en biomécanique. Nous avons choisi
de nous focaliser sur les traumatismes en traction du plexus brachial, les
plus fréquents, et les plus dévastateurs en termes de conséquences fonction-
nelles. Outre l’étude des mécanismes lésionnels, l’étude du comportement du
plexus brachial en traction présente l’intérêt de pouvoir également modéli-
ser son comportement per-opératoire lors d’interventions chirurgicales. Les
connaissances et les modélisations présentées dans ce travail ont donc des
applications multiples.

Une première étape dans la description du plexus brachial a consisté en
une étude histologique des différentes zones de ce dernier. Nous avons pu
mettre en évidence grâce à ces données des différences microstructurelles
entre les zones proximales (racines, troncs) et les zones plus distales (divi-
sions, faisceaux) du plexus brachial : la proportion d’axones était supérieure
dans les zones proximales, alors que la proportion de tissu conjonctif était
supérieure dans les zones les plus distales. Ces différences morphologiques ont
permis d’orienter la suite de nos travaux sur les différentes zones du plexus
brachial, avec une caractérisation non seulement d’éprouvettes entières re-
présentatives de chaque zone, mais aussi de la microstructure.

Ce travail d’analyse histologique nécessitera d’être étendu, notamment
aux branches terminales du plexus brachial, et enrichi de spécimens plus
nombreux afin de pouvoir conduire une analyse statistique.

La deuxième étape a consisté en la caractérisation mécanique des diffé-
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rentes zones du plexus brachial en traction axiale. Il s’agissait du mode de
sollicitation le plus pertinent, car le plus représentatif des traumatismes et
des sollicitations peropératoires étudiés. Le choix de sollicitations cycliques
a été guidé par la volonté de nous approcher au mieux des conditions phy-
siologiques du nerf périphérique : l’une des caractéristiques du vivant est le
mouvement, et la microstructure du nerf périphérique s’est adaptée pour sup-
porter ces mouvements, à travers les ondulations et la présence de tuniques
fibreuses. Au travers des mouvements articulaires et respiratoires normaux,
le plexus brachial est constamment sollicité chez l’humain, et sa modélisation
doit prendre en compte ces sollicitations.

Plusieurs résultats ont été obtenus à la suite des protocoles de sollici-
tation axiale cyclique des différentes zones du plexus brachial. Les modules
d’élasticité et les contraintes à rupture se sont révélés significativement plus
élevés dans les zones distales par rapport aux zones proximales, confirmant
l’expérience clinique sur les lésions fermées du plexus brachial.

La caractérisation de la microstructure nous a permis de révéler les dif-
férences en terme de module d’élasticité et de contrainte à rupture exis-
tant entre le fascicule isolé (axones et endonèvre) et l’épi-périnèvre. L’épi-
périnèvre présentait des valeurs significativement plus élevées de module
d’élasticité et de contrainte à rupture que les fascicules isolés. Cependant, les
fascicules présentaient des modules d’élasticité supérieurs à ceux auxquels
nous aurions pu nous attendre d’après la littérature en raison de la présence
d’endonèvre en leur sein. A l’aide de ces résultats et des taux d’axones et de
tissu conjonctif que nous avions précédemment déterminés, nous avons pu
approcher les modules d’élasticité des zones du plexus brachial en utilisant
les modèles de Voigt et de Reuss. Malheureusement, aucun des deux modèles
ne permettait de rendre compte des modules d’élasticités de toutes les zones
étudiées. Ces différences entre les deux modèles ne sont pour le moment pas
traduisibles en termes microstructurels ou morphologiques, et nécessiteront
une étude plus poussée afin d’aboutir à un modèle représentatif de toutes les
zones du plexus .

Ces deux étapes de caractérisation en traction axiale nous ont donc per-
mis, avec les données histologiques que nous avions acquises, d’apporter une
explication mécanique et microstructurelle à la prédominance proximale des
lésions du plexus brachial observée en pratique clinique. Nous avons confirmé
le rôle de l’épi-périnèvre dans la résistance mécanique du nerf, mais avons
également soulevé la question du rôle de l’endonèvre, dont la présence a im-
pacté les caractéristiques mécaniques des fascicules prélevés.

Nous avons complété ce travail par la caractérisation du comportement
mécanique du nerf périphérique en compression radiale, en vue d’alimenter
un modèle mécanique complet du plexus brachial. Cette étude par analyse
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éléments finis inverse n’a pu être menée que sur une seule éprouvette en raison
de la qualité limitée du suivi vidéo, limitant certainement la portée des valeurs
obtenues. Néanmoins, ces données permettent non seulement d’enrichir la
littérature, très pauvre à ce sujet, et sont des résultats préliminaires à d’autres
travaux qui seront menés sur le sujet du comportement mécanique du nerf
périphérique en compression – pathologie commune s’il en est, e.g. lors des
compressions du nerf médian au canal carpien.

Ces données ont permis d’aborder la modélisation du comportement mé-
canique du nerf périphérique à l’aide de deux méthodes différentes, pour deux
objectifs distincts : un modèle 3D, complet, pour la meilleure compréhension
des traumatismes du plexus brachial ; et un modèle 1D, économe en termes
de temps et de ressources de calcul, représentatif des sollicitations cycliques,
en vue d’une application à la réalité augmentée pour la guidage des gestes
chirurgicaux.

La modélisation du comportement du nerf périphérique, si l’on se veut
représentatif de tous les modes de sollicitation, ne peut être envisagée à
l’aide des modèles isotropes classiques : un set unique de paramètres échoue
à rendre compte du comportement dans toutes les directions de ce matériau
anisotrope qu’est le nerf. Nous avons choisi pour la modélisation du nerf le
modèle original de Charmetant, Vidal-Sallé et Boisse, développé initialement
pour la modélisation du comportement mécanique des matériaux textiles,
et qui, pour chaque mode de sollicitation, définit un invariant qui en est
représentatif, et complètement découplé des autres modes de sollicitation. Il
nous a ainsi été possible de modéliser le comportement mécanique du nerf
périphérique en traction axiale et en compression radiale, à l’aide d’un set
unique de paramètres et d’une unique formulation. Ce modèle présente des
limites, car la modélisation du nerf n’inclut qu’une seule famille de fibres, et
la matrice extracellulaire amorphe est ignorée. Cependant, il représente une
avancée dans la modélisation du nerf périphérique, et une base exploitable
pour la modélisation de nombreux mécanismes lésionnels du plexus brachial :
la traction dans les traumatismes fermés, que ce soit chez l’adulte ou chez
le nouveau né, mais aussi les mécanismes d’étirement quasistatique dans les
paralysies iatrogènes du plexus brachial, ou encore la compression dans les
syndromes canalaires et notamment pour mieux comprendre les mécanismes
en jeu dans les syndromes de la traversée thoracobrachiale.

Dans la perspective d’une application à la navigation peropératoire, nous
avons développé un modèle élastoplastique 1D, représentatif du comporte-
ment du nerf périphérique en traction axiale cyclique, plus proche de la
réalité chirurgicale que ne l’est un modèle ne prenant en compte que son
comportement en première charge. Le choix d’un modèle élastoplastique re-
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pose sur nos résultats de caractérisation en traction cyclique : en effet, la
persistance d’une déformation résiduelle, y compris en petites déformations,
nous a orientés vers une viscoélasticité à long terme ou une déformation plas-
tique. La modélisation d’un retour viscoélastique à long terme a peu de sens
en contexte opératoire : les sollicitations sont de courte durée, répétitives,
et les temps opératoires sont – idéalement – courts. Nous avons donc fait le
choix de considérer cette déformation résiduelle comme une déformation plas-
tique. Lors de la modélisation, la confrontation des résultats d’une première
approche avec nos données expérimentales a démontré la nécessité de mieux
représenter le comportement du nerf périphérique en petites déformations, en
prenant en compte les déformations maximales rencontrées à chaque palier.
Les perspectives de ce modèle sont importantes pour l’avenir de la chirurgie
endoscopique du plexus brachial : la modélisation de l’entièreté du plexus
brachial par zones à l’aide de nos résultats de caractérisation mécanique est
le premier pas vers une aide à la navigation peropératoire utilisant la réalité
augmentée. L’étude des temps de calcul représente une perspective impor-
tante de ce travail, afin d’en permettre l’optimisation pour une déformation
en temps réel des modèles utilisés.

Deux apports principaux peuvent être dégagés de cette étude. Le pre-
mier est d’ordre expérimental : l’ampleur des données apportées, que ce soit
lors de l’analyse histomorphologique, ou de la caractérisation mécanique du
plexus brachial et de sa microstructure, a permis d’une part de confirmer
l’hypothèse selon laquelle la prédominance des lésions en traction du plexus
brachial au niveau proximal est liée à des différences microstructurelles au
sein du plexus brachial, d’autre part d’enrichir les données de la littérature
et d’alimenter la modélisation du comportement mécanique du plexus. Le
second apport consiste en le développement de deux modèles mécaniques,
l’un suffisamment précis pour à terme modéliser les traumatismes du plexus
brachial, l’autre suffisamment léger et représentatif des sollicitations per-
opératoires pour envisager son application à la réalité augmentée et donc
à l’aide à la navigation peropératoire lors des chirurgies endoscopiques du
plexus brachial.

La modélisation complète des nerfs périphériques et du plexus brachial
ouvre une large perspective. L’intégration des lois de comportement et des
propriétés à rupture déterminées sur les nerfs périphériques, associée à la
connaissance de la géométrie de la structure et de ses interactions avec les
organes environnants, permettra de construire un modèle fidèle et adapté à la
prédiction des mécanismes lésionnels. Adapté à l’aide d’images préopératoires
du plexus brachial acquises par IRM ou TDM, il pourra donner naissance
à des modèles patient-dépendants, permettant l’entrainement préopératoire
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du chirurgien en réalité virtuelle, ou la navigation peropératoire, deux outils
précieux dans ces procédures chirurgicales techniquement exigeantes.
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Annexe A

Résultats des essais sur plexus
brachiaux de cochon
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Figure A.1 – Plexus brachial porcin : Courbes contrainte-déformation des
specimens de diamètre supérieur à 5mm.

Figure A.2 – Plexus brachial porcin : Courbes contrainte-déformation des
specimens de diamètre inférieur à 3mm.
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Annexe B

Caractérisation en traction du
plexus brachial : détail des p
values
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Figure B.1 – Détail des p-values obtenues par comparaison univariée des
zones du plexus brachial, en termes de module d’élasticité, de contrainte à
rupture et de déformation à rupture. Les valeurs ont été obtenues à l’aide du
logiciel R via l’interface pvalue.io, par l’utilisation de tests t de Welsh.
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Annexe C

Résultats de la modélisation du
comportement mécanique du
nerf périphérique

Nous présentons dans cette annexe les résultats des travaux de Vadim
Fleury [27] sur la modélisation du comportement du nerf périphérique en
traction axiale et en compression radiale par les modèles de Hill d’ordre 2,
de Hencky, et quasilogarithmique de Curnier.

A partir de chacune des expressions de la déformation présentées en Sous
section 3.1.3, [27] fait correspondre trois lois hyperélastiques dérivant d’un
potentiel pour des lois linéaires en petites déformations, présentées ci-après,
et utilisées pour modéliser le comportement mécanique du nerf périphérique :

Correspondant à la déformation de Green Lagrange, le modèle de Hill
d’ordre 2 :

T = 1
J

F.(L4 : E)FT (C.1)

Correspondant à la déformation logarithmique droite, le modèle de Hen-
cky :

T = 1
J
γ4

(V ) : (R.(L4 : LnU)RT ) (C.2)

Correspondant à la déformation quasilogarithmique de Curnier, le modèle
quasilogarithmique de Curnier suivant :

T = 1
2J

(
Q4

(F ) +Q4
(F )

−T
)

: L4 : QLnU (C.3)
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Figure C.1 – Réponse contrainte déformation en traction simple, modèle
de Hill d’ordre 2.

Figure C.2 – Réponse contrainte déformation en traction simple, modèle
de Hencky.
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Figure C.3 – Réponse contrainte déformation en compression, modèle de
Hencky.
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Annexe D

Modèle 1D - détermination des
coefficients associés aux
différents paliers de
déformation

Nous présentons dans cette annexe les résultats des travaux de Vadim
Fleury [27] sur la modélisation 1D du comportement du nerf périphérique en
traction axiale.
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Figure D.1 – Comparaison des résultats des différentes méthodes d’identi-
fication, modèle 1D élastoplastique, éprouvette 63.
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Résumé 

Le plexus brachial est une structure nerveuse complexe, située au niveau cervical, qui est 
responsable de l’innervation motrice et sensitive du membre supérieur. Ses atteintes sont souvent 
dévastatrices pour la fonction du membre supérieur dans sa globalité, et de la main en particulier. Le 
plexus brachial est fréquemment lésé lors d’accidents de la voie publique ou de sport, chez des 
patients jeunes, mais aussi lors de l’accouchement chez le nouveau-né. Les mécanismes lésionnels 
sont encore mal élucidés.  

La chirurgie du plexus brachial est une chirurgie ultraspécialisée, réalisée dans de rares centres et 
nécessitant une expertise à la fois clinique et technique en microchirurgie. L’abord par voie ouverte 
du plexus brachial est souvent extensif, responsable d’adhérences et de cicatrices disgracieuses. 
L’abord endoscopique, diminuant la rançon cicatricielle, a été développé, mais la complexité 
anatomique du plexus brachial rend la technique opératoire d’autant plus difficile que le champ de 
vision est très diminué – d’autant plus délicat que de nombreuses structures artérielles, veineuses, 
pulmonaires, sont à proximité. 

Nous proposons dans ce travail une caractérisation histomorphologique et mécanique du plexus 
brachial, puis deux modélisations de son comportement mécanique permettant une application d’une 
part pour la meilleure compréhension de ses mécanismes lésionnels, d’autre part pour sa 
modélisation peropératoire lors d’interventions chirurgicales. 

Mots clés : biomécanique, plexus brachial, nerfs périphériques 

 

Résumé en anglais 

The brachial plexus is a complex anatomical structure lying in the cervical region, providing sensory 
and motor innervation to the upper limb. Brachial plexus injuries are often functionally devastating. 
The exact mechanisms of brachial plexus injuries are still to be elucidated. 

Brachial plexus surgery is highly specialized and requires a technical expertise in microsurgery. Both 
open and endoscopic approaches of the brachial plexus could benefit from numerical modelling. 

We present in this work a histomorphologic and a mechanical characterization of the brachial plexus, 
and two mathematical models of its biomechanical behaviour, in order to better understand its 
traumatic lesions, and to develop numerical models for intraoperative navigation. 

Key words : biomechanics, brachial plexus, peripheral nerves 


