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Cette ressource est issue d'un travail personnel de Thomas Lavigne et Bastien Sauty (École normale 

supérieure Paris-Saclay, Génie Mécanique), étudiants en ingénierie biomécanique travaillant sur 

la modélisation multiphysique des tissus, respectivement des anévrismes aortiques et des escarres, 

avec la relecture de Sébastien Laporte, directeur de l’Institut de Biomécanique Humaine George 

Charpak à Paris (IBHGC). 

Cette ressource a pour but de présenter la démarche scientifique en biomécanique de la 

modélisation d’un tissu mou, le muscle, à l’échelle macroscopique soumis à un chargement externe 

(traction/compression). Elle a été pensée pour s’articuler avec l’article « Introduction à la 

biomécanique » [26] qui présente quelques points importants de cette discipline. La présente 

ressource repose sur les travaux de recherches effectués lors de notre master de recherche en 

biomécanique (École Nationale Supérieure d’Arts et Métiers & IBHGC) ainsi que nos stages de master 

1, master 2 et année de recherche pré-doctorale à l’étranger menés dans les laboratoires suivant : 

IBHGC (France), Legato Team (Luxembourg), DICII (Italie). 

1 – Introduction 

Le corps humain est un système complexe, autorisant la génération de nombreux mouvements, et 

dont l'appareil locomoteur se compose de 750 muscles, 206 os et environ 400 articulations. Les 

muscles à eux seul représentent près de 30% à 40% du poids du corps [1] et leurs géométries et 

tailles varient suivant leur localisation et leur rôle (les muscles assurent le mouvement, le maintien 

de la stature - muscle squelettiques - ainsi que certaines fonctions vitales - cœur, muscles lisses). 

Au centre de la plupart des actions, du maintien en position, de la mise en mouvement ou encore 

de la réalisation des fonctions végétatives, il est nécessaire de savoir modéliser le comportement 

des muscles lorsque l’on s’intéresse à la modélisation du corps humain. De tels modèles ont des 

applications cliniques (prévention des escarres…) mais aussi industrielles (mannequins reproduisant 

le comportement humain lors de crash tests…). Cependant, en « biomécanique », la partie « bio » 

est souvent plus compliquée que la partie « mécanique ». Modéliser un comportement purement 

mécanique du muscle basé sur la théorie de la mécanique des milieux continus est maîtrisé mais 

collecter des données d’entrée pertinentes et des données de validation « bio » est extrêmement 

difficile, voire allant à l’encontre de l’éthique. Dès lors, dans le cas de la prévention des escarres 

par exemple, il est très difficile de pouvoir proposer des marqueurs d’endommagement pertinent. 

Les muscles fournissent deux types d’efforts : due à l’élasticité de sa paroi, la déformation du 

muscle génère un effort de réaction lorsque soumis à un effort extérieur (le poids du corps par 

exemple), on parle alors de comportement passif (maintien de la stature, réaction lors d’impacts, 

créations d’escarres…) ; lorsque le tissu est neurologiquement activé, il génère un effort de 

contraction supplémentaire, on parle alors de comportement actif (mouvement du 

corps, contraction isométrique...). Afin de les modéliser au mieux, plusieurs modèles matériau ont 

été proposés dans la littérature. Se basant sur des essais expérimentaux généralement réalisés ex 

vivo, où, face à la complexité de mesurer les facteurs de déclenchement des stimuli électriques de 

contraction active, les modèles proposés ici correspondent uniquement à la contribution passive de 

l’effort musculaire.  
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Puisque assurant la fonction de maintien extra-squelettique et des organes, le muscle est qualifié 

de tissu « mou ». Comme présenté Figure 1, le muscle est également l’un des tissus les plus 

« mous » du corps humain (avec un module d’Young de l’ordre de la dizaine de kilo-pascal contre 

plusieurs méga-pascal à giga-pascal pour les os), aux propriétés mécaniques multiples (section 1.3). 

De nombreux modèles musculaires in silico ont été proposés afin de reproduire le comportement 

du muscle. Leur cadre d’application et évaluation repose sur des essais d’une part ex vivo 

(comportement uni-axial en traction/compression, bi-axial, multi-axial, en cisaillement) réalisés 

sur des muscles animaux ou cadavériques humains ; d’autre part sur des essais sur muscle animal 

in vivo. L’essai in vivo a pour avantage d’inclure la réaction du métabolisme et de facteurs « bio » 

avec l’apport en oxygène au muscle par exemple mais contrairement aux essais ex vivo ne permet 

pas d’avoir une connaissance exacte du chargement appliqué à l’échantillon. Afin de modéliser 

numériquement ces comportements complexes, les modèles s’appuient sur la méthode des 

éléments finis qui permet de résoudre de manière discrète la mécanique des milieux continus.  

Dans notre étude, nous proposerons dans un premier temps une description anatomique du 

complexe musculo tendineux ainsi que de ses propriétés mécaniques passives. Ensuite nous 

présenterons les principaux modèles élément finis utilisés et les recherches actuelles qui visent à 

améliorer la compréhension des phénomènes en jeu. Cependant, suivant l’application voulue, il est 

parfois plus utile de réaliser un modèle simple, nous présenterons donc finalement les modèles 0D 

de muscles.  

 
Figure 1 : Les muscles sont classés trois catégories : muscle cardiaque, les muscles lisses (fonctions 

végétatives) et les muscles squelettiques (maintien de la posture, mouvement). Ils font partie des tissus 
les plus « mous » du corps humain avant la graisse et le cerveau. [2] 

2 – Le complexe musculo-tendineux 

Le système locomoteur est souvent décrit comme étant composé des os, muscles et articulations 

(dictionnaire Larousse). Néanmoins, la dénomination de “muscle” est un abus de langage pour 

caractériser le complexe musculo-tendineux. Les muscles sont les organes contractiles à l'origine 

de forces et de mouvements assurant par exemple la stabilisation de la posture ou la régulation du 

volume des organes. Leurs principales propriétés sont leur contractilité, extensibilité, élasticité et 

leur excitabilité électrique. Les muscles sont classifiés en trois catégories principales (Figure 1) : 

• Les muscles lisses, acteurs notamment des fonctions végétatives ; 
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• Le muscle cardiaque, pompe du système de circulation sanguine ; 

• Les muscles squelettiques, acteurs du mouvement, et activés de manière consciente. 

Dans la suite de cette étude nous nous intéressons principalement au muscle strié squelettique, 

puisqu’il s’agit de la catégorie de muscle la plus étudiée d’un point de vue matériau, en tant 

qu’acteurs du mouvement ou premier site d’apparition admis des escarres par exemple. 

2.1 - Anatomie du muscle squelettique 

La géométrie et force du muscle squelettique varient suivant sa position (et par conséquent son 

rôle) : des muscles superficiels qui sont les plus puissants (acteurs du mouvement) aux muscles 

profonds (muscles de la stature). Comme présenté Figure 2, le muscle squelettique, parfois dit 

muscle strié squelettique, est un organe multi-échelle. Usuellement, les muscles squelettiques ont, 

à l'échelle macroscopique, une forme de fuseau (ensemble de faisceaux musculaires) pouvant se 

contracter dans une direction donnée. La forme de fuseau est assurée par l’épimysium (membrane 

externe) qui lie le muscle à l’os par l’intermédiaire des tendons. D'un point de vue microscopique, 

le muscle se compose d'un assemblage de fibres musculaires dont le diamètre varie de 10 à 

100 𝜇𝑚 de diamètre et dont la longueur varie entre 100 𝜇𝑚 et 30 cm. Cet agencement 

macroscopique de fibre va donc avoir des propriétés mécaniques différentes suivant l’orientation 

des fibres et leurs propriétés à l’échelle microscopique.  

 

Figure 2 : Représentation multi échelle du muscle, adaptée de [3]  : La forme de fuseau macroscopique du 
muscle est assurée par l’épimysium. À l’échelle microscopique, le muscle est un assemblage de fibres 

musculaires (composées de sarcomères) 

2.2 - Propriétés mécaniques passives : Comportement asymétrique entre tension et 

compression  

Il a été montré que le muscle possède un comportement élastique non-linéaire (Figure 3) souvent 

modélisé dans la littérature par des modèles de comportements hyper-élastiques. Ainsi, lors d’un 

chargement physiologique, le tissu musculaire peut subir de très grandes déformations sans pour 

autant subir de déformation plastique, et donc revenir de sa configuration déformée à sa 

configuration initiale (lors d’un tel chargement, le muscle reste dans sa zone élastique et respecte 

l’inégalité de Clausius-Duhem, la seconde loi de la thermo-dynamique). Étant composé jusqu’à 75% 

de fluide [4], le muscle présente, à l’échelle macroscopique, un comportement quasi-

incompressible voire incompressible. Une telle proportion de fluide dans sa composition est à 

l’origine d’un comportement asymétrique en traction ou en compression (Figure 3 C). En cas de 

compression confinée, la composante fluide va en effet reprendre en partie le chargement subi 

alors qu’en traction, la contrainte est essentiellement reprise par les fibres. La structure fibrée du 

muscle est à l’origine de son anisotropie (Figure 3 A) [5], [6]. Enfin l’effort musculaire est 

dépendant de la longueur du muscle ainsi que de sa vitesse de contraction (vitesse de chargement) : 

Cellule musculaire 

 et sarcomères 

Fibre musculaire Muscle 
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il présente un comportement viscoélastique dont l’origine est souvent attribuée à l’interaction 

entre la fraction fluide et la fraction solide qui le composent (Figure 3 D).  

           
Figure 3 : Réponse non linéaire anisotrope d’un muscle porcin (A), [5] ; Cycle de chargement déchargement 

hyper-élastique d’un muscle cervical, le sterno-cleidomastoïdien (B) [7] ; Asymétrie du comportement 
traction compression, comparaison aux données de la littérature (C), [5] ; Comportement apparent 

visqueux d‘un muscle porcin ex vivo (D), [8], [9] 

3 – Modélisation : tissus mous, approche phénoménologique 

Le comportement complexe et multiple du tissu musculaire tel qu’il est présenté ci-dessus fait 

intervenir de nombreux phénomènes qu’il est difficile de distinguer lors d’essais mécaniques 

standards. Ainsi les modélisations communes des muscles se basent sur une approche 

phénoménologique, où les paramètres des modèles mathématiques utilisés n’ont pas forcément de 

sens physique. Ces modèles permettent de prédire de manière globale le comportement des 

muscles et leurs paramètres sont déterminés par un procédé d’ajustement à des résultats 

expérimentaux. De part cette construction, la portée d’un modèle phénoménologique est limitée 

par la campagne expérimentale utilisée. Néanmoins ces modèles permettent de reproduire une 

grande variété de comportement et sont donc largement utilisés pour leur relative simplicité.  

Cette section a pour objectif de rappeler les bases de l’hyper-élasticité puis de présenter les 

modèles usuellement utilisés dans la littérature. 

3.1 - Grandes déformations : Introduction énergétique 

Le modèle d’élasticité linéaire a prouvé son efficacité sous l’hypothèse de déformations inférieures 

à 5%. Il n’est donc généralement pas considéré dans le cas de la modélisation du muscle (en grande 

déformation). Afin de préserver la seconde inégalité de la thermodynamique (Clausius Duhem), les 

études se placent souvent dans le cadre de la théorie des Grandes Déformations. Dans ce cadre, la 

configuration déformée est différente de celle initiale, et les hypothèses des petites perturbations 

ne s’appliquent pas. Dans un cadre Lagrangien, il convient de redéfinir les contraintes et 

déformations par rapport à la configuration initiale. Afin de présenter les lois constitutives souvent 

C D 

A 
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considérées, nous commençons par définir les notions de déformations et de contraintes d’un milieu 

continu. Nous invitons le lecteur à se tourner vers le cours de MMC des Mines de Paris [25] qui 

présente de manière extensive les principes approchés ici.  

3.1.1 - Déformation du milieu 

Soit deux configurations : Ω0 la configuration initiale et Ω la configuration déformée (Figure 4).  

Figure 4 : Un point matériel X de la configuration initiale Ω0 correspond au point matériel x de la 
configuration déformée Ω, u(X) étant le vecteur de déplacements associé à cette transformation. 

La déformation d’un point matériel X correspond à la déformation d’un volume infinitésimal 

macroscopique composé de plusieurs fibres microscopiques dans le cas du muscle. D’après la 

mécanique des milieux continus, avec 𝒖(𝑿) le vecteur de déplacement, elle s’écrit : 

𝒙 = 𝑿 + 𝒖(𝑿) (1) 

On définit alors le tenseur gradient des déformations comme :  

𝔽 =
𝜕𝒙

𝜕𝑿
= 𝕀 +

𝜕𝒖

𝜕𝑿
 (2) 

Il convient de noter qu’un élément de volume et un élément de surface orienté déformés sont liés 

à leurs configurations initiales par l’intermédiaire du Jacobien 𝐽 = det (𝔽) de la transformation : 

𝑑Ω = 𝐽𝑑Ω0 (3) 

𝑑 ∂Ω0 = 𝐽𝔽−T𝑑 ∂Ω0 (4)  

L’élongation d’un vecteur infinitésimal 𝑑𝑿 dans sa configuration déformée 𝑑𝒙 s’écrit : 

𝑑𝒙𝑇 ∙ 𝑑𝒙 = (𝔽𝑑𝑿)𝑇 ∙ (𝔽𝑑𝑿) = 𝑑𝑿𝑇 ∙ 𝔽𝑇𝔽 ∙ 𝑑𝑿 (5) 

On définit le tenseur des déformations droit (Cauchy-Green) comme : 

ℂ = 𝔽𝑇 ∙ 𝔽 (6) 

Finalement, le tenseur des déformations de Green-Lagrange est une mesure de l’élongation relative 

du milieu par rapport à sa configuration initiale. 

𝔼 =
1

2
(ℂ − 𝕀) (7) 

𝔼 est symétrique réel, donc diagonalisable. Ses valeurs propres sont liées aux élongations 

principales (𝜆𝑖) par la relation suivante : E𝑖 =
1

2
(𝜆𝑖

2 − 1). 
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3.1.2 - Contraintes 

Soit un élément de matière volumique infinitésimal 𝑑Ω. Un tel élément peut être considéré continu 

dans toutes les directions de l’espace. L’équation d’équilibre de conservation du mouvement 

s’applique donc et va permettre de reconstruire le déplacement et l’état de contraintes comme 

variables de l’espace. Ainsi, pour tout volume du matériau, le bilan de quantité de mouvement 

s’écrit : 

∫𝜌𝒂𝑑Ω
Ω

= ∫ 𝜎 ∙ 𝒏𝑑 ∂Ω
∂Ω

+ ∫𝜌𝒇𝑑Ω 
Ω

(8) 

Ce bilan est exprimé dans la configuration déformée. Dans le cadre Lagrangien, on cherche à 

l’exprimer dans la configuration initiale.  

∫ 𝜌0𝑨𝑑Ω0
Ω0

= ∫ 𝕊 ∙ 𝑵𝑑 ∂Ω0
∂Ω0

+ ∫ 𝜌0𝑭𝑑Ω0
Ω0

(9) 

L’expression des contraintes de Cauchy traduit l’état de contrainte du matériau dans sa 

configuration déformée : 

𝜎 ∙ 𝒏𝑑 ∂Ω = 𝜎 ∙ 𝐽𝔽−T𝒏𝑑 ∂Ω0 (10) 

Le premier tenseur de Piola-Kirchhoff 𝕊 = 𝜎 ∙ 𝐽𝔽−T traduit l’état de contrainte de la configuration 

déformée à partir de la configuration initiale.  

3.1.3 - Energie de déformation et contraintes Lagrangiennes 

L’énergie de déformation d’un milieu est exprimée comme le produit des déformations et des 

contraintes exprimées dans la configuration déformée :  

Ψ𝑒 =
1

2
∫𝜎: 𝔼𝑑
Ω

𝑑Ω (11) 

Le tenseur de Green-Lagrange s’exprime dans la configuration initiale par un changement de repère 

𝔼𝑑 = 𝔽−T𝔼𝔽−1. On peut alors définir l’énergie à partir de grandeur Lagrangienne : 

Ψ𝑒 = 
1

2
∫ 𝜎: 𝔽−T𝔼𝔽−1

Ω0

𝐽𝑑Ω0 =
1

2
∫ 𝐽𝔽−1𝜎𝔽−T: 𝔼𝑑Ω0
Ω0

=
1

2
∫ Π:𝔼𝑑Ω0 
Ω0

(12) 

Avec Π = 𝔽−1 ∙ 𝕊 le second tenseur de Piola-Kirchhoff. Il s’agit de la mesure des contraintes 

exprimées dans la configuration initiale. On peut noter que ce tenseur est symétrique et purement 

Lagrangien. Cette écriture de l’énergie nous permet de déterminer une densité d’énergie de 

déformation : 𝜓𝑒 =
1

2
Π:𝔼 

Finalement, on en déduit le second tenseur de Piola-Kirchhoff :  

Π =
∂𝜓𝑒

∂𝔼
(13) 

La définition d’une loi de comportement hyper-élastique repose alors sur l’existence d’une énergie 

potentielle élastique. Dans un problème statique, la configuration déformée obtenue minimise 

cette énergie. Cette formulation élastique et non-linéaire dépend de la forme prise par l’énergie 

de déformation. Dans la suite nous présentons les principales lois constitutives utilisées dans la 
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modélisation du muscle. Les modèles suivants peuvent être complexifiés et être couplés à d’autres 

modèles pour une prise en compte du comportement temporel par exemple (modèle de Maxwell 

généralisé pour traiter la viscosité apparente par exemple). 

3.2 - Différentes lois constitutives hyper-élastiques  

Les notations suivantes sont utilisées par la suite : 𝜓𝑒 est la densité d’énergie de déformation, 𝜆�̅� 

correspondent aux élongations déviatoriques (i.e. avec variations de volume) (𝜆𝑖 les élongations 

principales), 𝐼�̅� aux invariants déviatoriques (i.e. avec variations de volume) du tenseur de Green-

Cauchy gauche et 𝐽 la Jacobienne du tenseur de transformation. En cas d’incompressibilité, la 

jacobienne vérifie  𝐽 = 𝜆1𝜆2𝜆3 = 1. 

Par définition : 

𝜆�̅� = 𝐽−
1
3𝜆𝑖;                 𝐼1̅ = 𝐽−

2
3 ∑𝜆𝑖

2

3

𝑖=1

;                 𝐼2̅ = 𝐽−
4
3 ∑ 𝜆𝑖

2𝜆𝑗
2

𝑖,𝑗∈[1;3]2

𝑖≠𝑗

 (14)
 

3.2.1 - Mooney-Rivlin 

La loi constitutive usuelle de Mooney-Rivlin s’écrit : 

𝜓𝑒(𝐼�̅�) =  𝐶10(𝐼1̅ − 3) + 𝐶01(𝐼2̅ − 3) + 
1

𝐷1

(𝐽 − 1)2 (15) 

𝐶10, 𝐶01, et 𝐷1 sont des paramètres matériau. Par souci de cohérence avec l’élasticité linéaire en 

petite déformation, si 𝐾 est le module de compression et 𝜇 le module de cisaillement, alors : 

𝐾 =
2

𝐷1
(16)

𝜇 = 2 (𝐶10 + 𝐶01) (17)

 

3.2.2 - Neo-Hookéen  

Dans le cas d’une loi constitutive néo-Hookéenne, on trouve : 

𝜓𝑒(𝐼�̅�) =  𝐶1(𝐼1̅ − 3) +
1

𝐷1

(𝐽 − 1)2 (18) 

𝐶1 et 𝐷1 sont des paramètres matériau. Par souci de cohérence avec l’élasticité linéaire en petite 

déformation, si 𝐾 est le module de compression et 𝜇 le module de cisaillement, alors : 

𝐾 =
2

𝐷1

(19) 

𝜇 = 2 𝐶1 (20) 

3.2.3 - Ogden  

La loi hyper-élastique de Ogden s’appuie sur une fonction d’énergie polynomiale : 

𝜓𝑒(𝜆�̅�) = (∑
𝜇𝑖

𝛼𝑖
𝜆�̅�

𝛼𝑖 − 3 

𝑖

) +
1

𝐷1

(𝐽 − 1)2 (21) 
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𝜇𝑖 and 𝛼𝑖 sont des constantes matériau. En général, on peut obtenir 𝜇 le module de cisaillement 

initial sous l’hypothèses des petites déformations, tel que: 

2 𝜇 = (∑𝜇𝑖𝛼𝑖

𝑖

) (22)  

3.2.4 - Yeoh  

Enfin, le modèle de Yeoh peut être vu comme une généralisation du modèle néo-Hookéen (retrouvé 

pour n=1). 

𝜓𝑒(𝐼1̅) = ∑𝐶𝑖

𝑛

𝑖=1

(𝐼1̅ − 3)𝑖 (23) 

Les 𝐶𝑖 sont des paramètres matériau. Par souci de cohérence avec l’élasticité linéaire en petite 

déformation, si 𝐾 est le module de compression et 𝜇 le module de cisaillement, alors : 

𝐾 =
2

𝐷1

(24) 

𝜇 = 2 𝐶1 (25) 

3.2.5 - Comparaison des modèles  

Un travail de revue de littérature a été fourni pour ces différents modèles appliqués aux muscles 

fessiers. Les lois identifiées et paramètres obtenus après procédure d’optimisation ont été 

appliquées à une éprouvette cylindrique soumise à un essai de compression dans le logiciel 

commercial Abaqus. Lors de ces tests in silico, aucun frottement n’a été considéré (pas d’effet 

tonneau observé). Cela a permis d’évaluer la réponse mécanique associée à chacun de ces articles. 

Les courbes contrainte-déformation axiales perçues par la plaque supérieure sont présentées Figure 

5, les modèles associés à chaque article sont donnés Table 1. 

Loi hyper-élastique Articles 

Ogden [10]–[13] 

Mooney-Rivlin [14], [15] 

Neo-Hookéen [15]–[18] 

Table 1 : Correspondance entre les articles considérés dans cette étude et la loi constitutive considérée 
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Figure 5 : Étude numérique d’un essai semi-confiné avec Abaqus (gauche) et courbes contraintes 

déformations obtenues (droite), source [9] 

Cette petite étude illustre la disparité des résultats associés aux modèle du muscle. Ces disparités 

sont le résultat de nombreuses variables et montrent l’importance de s’orienter vers une 

personnalisation des paramètres matériaux. Tout d’abord il existe une variabilité intrinsèque due 

aux individus/échantillons considérés lors des études. Interviennent alors les disparités sur les 

conditions aux limites. Reposant sur des modèles phénoménologiques, les paramètres identifiés 

correspondent aux conditions aux limites de l’essai uniquement et ne sont pas forcément identiques 

aux paramètres qui seraient identifiés dans une autre configuration. Par exemple, le tissu étant 

anisotrope, un essai transverse ou longitudinal donne des résultats différents. Dans le cas d’essais 

confinés empêchant les fluides de s’échapper, la contrainte mesurée est alors la combinaison des 

contraintes fluide et solide. Par conséquent les paramètres matériau diffèrent d’une condition aux 

limites non confinés. En pratique le muscle peut être considéré comme semi-confiné. 

Ainsi, les modèles hyper-élastiques proposés sont applicables pour de nombreuses situations, mais 

il peut être intéressant d’essayer de développer des modèles qui ne seraient plus uniquement 

phénoménologiques mais qui permettraient de faire un pas en avant vers une compréhension 

physique du comportement matériau.  

4 – Vers une compréhension physique du comportement matériau 

4.1 - Compréhension des phénomènes mécaniques : approche multi-échelle et multi-

physique  

Prenons l’exemple du comportement temporel du muscle. L’apparent comportement viscoélastique 

du muscle est souvent modélisé par un modèle de Maxwell généralisé (série de Prony)[8], [20]–[23]. 

Cependant, de tels modèles ne permettent pas de comprendre les mécanismes à l’origine de ce 

comportement visqueux.  

Le muscle possède une architecture multiphasique, où les cellules baignent dans un liquide et une 

matrice extra-cellulaire. [9] ont proposé un modèle poro-élastique pour caractériser le muscle. 

Considérer une approche des milieux poreux a montré sa capacité de reproduction du 

comportement temporel de la contrainte mécanique du muscle en compression. La relaxation des 

contraintes peut être vue comme étant la diminution de la contrainte reprise par le fluide à mesure 

que ce dernier s’échappe de la structure déformée. La formulation poro-élastique a déjà montré 

sa capacité de modéliser des tissus extrêmement mous tels que le cerveau [24], et une 

complexification du modèle proposé permettrait de faire un pas de plus vers une approche plus 

physique que phénoménologique. 
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4.2 - Amélioration des mesures des caractéristiques mécaniques : expériences in vivo 

Face aux nombreux modèles in silico qui ont été proposés, généralement basé sur des essais 

matériau ex vivo ou de l’identification de champs de déformation par traitement d’image 

(corrélation d’image) in vivo, des outils supplémentaires sont nécessaires afin de pouvoir valider 

expérimentalement la pertinence de paramètres matériau identifié. 

Ces dernières années, de réels progrès ont eu lieu dans le domaine de l’imagerie médicale et son 

exploitation en biomécanique. Notamment, l’élastographie, basée sur la propagation d’ondes de 

cisaillement dans le tissu et la définition d’impédance, permet d’identifier un module d’Young. 

Dans un contexte où une approche par milieu poreux peut être utilisée, le besoin de connaître la 

porosité/vascularisation du milieu pourrait être estimée en utilisant le Power Doppler, dont les 

images permettent de connaître la composition de la région perfusée. 

Connaître ces mesures a priori permet notamment de minimiser les risques de minimums locaux 

lors des procédures d’ajustement des modèles phénoménologiques. 

5 – Intégration d’un modèle de muscles dans une application complexe : 

modèle 0D  

Les modèles présentés jusqu’ici sont des modèles éléments finis, 2D ou 3D. D’autres modèles 

existent pourtant, du modèle masses-ressorts 0D que nous présentons ici au réseau de neurone 

bayésien entraîné par les éléments finis. En effet, si le modèle élément fini permet d’avoir des 

réponses mécaniques sur un ensemble discrétisé du domaine d’intérêt, il est souvent le fruit d’un 

compromis entre précision et temps de calcul, mais il n’est pas forcément nécessaire d’utiliser un 

outil aussi complexe.  

Dans le cadre de la modélisation d’un impact en voiture par exemple, il n’est pas toujours 

nécessaire d’avoir un modèle aussi précis. Des modèles 0D ont ainsi pu être proposés tels que le 

modèle de Hill-Maxwell (un des premiers modèle 0D proposé et encore utilisé aujourd’hui), modèle 

de Zajac (qui considère l’angle de pennation, i.e. l’angle des fibres musculaires), modèle de Huxley 

ou théorie des filaments glissants, modèle de Zahalak qui propose une intégration du modèle de 

Huxley pour l’échelle macroscopique, ou encore le modèle de fibre musculaire commandée. Ces 

modèles peuvent alors être introduits sous forme d’une fonction de transfert dans un modèle plus 

complexe.  

 
Figure 6 : Exemple d’un modèle de Hill OD intégré sur un mannequin pour un groupe musculaire du rachis 

cervical. La force musculaire 𝐹 ⃗⃗  ⃗ est convertie en un couple 𝐶 ⃗⃗  ⃗ appliqué au centre de la liaison. 𝑙𝑚𝑢𝑠𝑐𝑙𝑒 

correspond à la longueur instantanée du muscle, 𝑣𝑚𝑢𝑠𝑐𝑙𝑒 correspond à la vitesse instantanée du muscle, 

𝐹𝑀 est l’amplitude de l’effort musculaire ensuite projeté sur la direction du fuseau du muscle (𝐹 ) qui est 

alors transformé en couple instantané à appliquer à la liaison tête/cou (𝐶 ). 
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Prenons l’exemple d’un joueur de rugby. Ce dernier subis de nombreux chocs, et, dans le but de 

limiter les risques de commotions cérébrales, il est important d’entraîner les ‘bons’ muscles du 

joueur afin de limiter l’accélération de sa tête lors de l’impact. Basé sur la position des points 

d’insertion du muscle (Figure 6) il est possible de connaître sa longueur et sa vitesse. Alors la 

fonction de transfert donnera l’effort fourni par le muscle qui lui-même est converti en couple 

effectif à appliquer au niveau de la tête du joueur. 

6 – Conclusion 

Par cette courte revue de modèles mécaniques appliqués à la modélisation du muscle, il est possible 

d’avoir un aperçu des enjeux actuels de la biomécanique. Touchant à la « vie » d’êtres vivants, la 

collecte de données est compliquée et se doit de respecter des règles d’éthique. Ainsi, il n’est 

jamais possible de facilement identifier les facteurs « bio » et leurs interactions dans les modèles 

classiques. Des essais in vivo ne permettent pas de connaître parfaitement les chargements 

appliqués ainsi que les conditions limites et les expériences ex vivo ne donnent accès 

essentiellement qu’à l’aspect purement mécanique des tissus. Pour autant, de nombreux modèles 

sont régulièrement générés pour des applications de la clinique à l’industriel. Ces modèles résultent 

donc d’un compromis entre simplicité et pertinence. Lors de l’étude du mouvement (tel que pour 

les mannequins dans le milieu automobile), des modèles 0D dynamiques proposent des résultats 

acceptables, dans des cas plus cliniques (escarres par exemple), la connaissance de la répartition 

des contraintes et déformations est primordiale et les modèles éléments finis aux relations 

constitutives présentées ci-dessus seront plus pertinents.  

Qui plus est, de nombreux capteurs et nouvelles méthodes permettent de se rapprocher de mesure 

de paramètres matériaux in vivo, menant peu à peu vers une personnalisation des modèles (nappes 

de pressions, élastographie permettant de retrouver des raideurs…). Aussi, l’application de la 

mécanique des structures a permis de faire de gros progrès, menant à une compréhension plus fine 

des phénomènes physiques en compétition. De tels modèles seraient moins sujets à dépendre du 

type d’essai et des conditions aux limites. 
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