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Résumé — En raison de leur emplacement critique dans l’anatomie humaine, les disques interverté-
braux (DIV) sont soumis à des chargements complexes. Un modèle éléments finis prenant en compte
l’anatomie du DIV (hétérogénéité, anisotropie des fibres, hyperélasticité, viscoélasticité) est développé.
Des vibrations autour d’un état précontraint seront prises en compte pour modéliser un chargement phy-
siologique en dynamique. L’étude de la réponse dissipative du DIV permettra de mieux comprendre le
rôle des différents composants régissant le comportement dynamique global du DIV.
Mots clés — Disque intervertébral, hyperélasticité, viscoélasticité, dissipation.

1 Introduction

Le disque intervertébral (DIV) joue un rôle majeur dans la mécanique de la colonne vertébrale : il
est l’articulation principale entre deux vertèbres et il permet la mobilité tridimensionnelle de la colonne
(torsion, flexion et flexion latérale). Il a également la fonction d’amortisseur de chocs au sein de la
colonne vertébrale, particulièrement important dans les activités quotidiennes.

Le DIV est composé de deux éléments :
— le Nucleus Pulposus (NP) dont la matière gélatineuse centrale a un comportement isotrope, non

linéaire et viscoélastique. Il a une teneur en eau importante lui conférant des propriétés d’incom-
pressibilité. Il représente environ 50% du DIV.

— l’Annulus Fibrosus (AF) qui est une structure multicouche autour du NP. Plusieurs lamelles
concentriques composées de fibres de collagène orientées constituent une structure très rigide,
maintenant le NP à l’intérieur du DIV. Son comportement est anisotrope, non linéaire et visco-
élastique.

FIGURE 1 – Disque intervertébral et son environnement.

La dégénérescence discale (DD) est un phénomène naturel de détérioration du DIV en lien avec le
vieillissement progressif de l’individu. Il existe cependant certaines pathologies qui favorisent ce pro-
cessus et accélèrent la dégradation. En général, les causes sont multifactorielles, mais le mode de vie du
XXIe siècle peut entraîner des changements anatomiques accélérés et une perte précoce de la fonction
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dissipative du DIV. Les mécanismes à l’origine de la DD ne sont toujours pas clairs, notamment la re-
lation entre les charges externes et la modification des propriétés mécanique du DIV. Certaines études
expérimentales mettent en évidence l’influence du chargement externe (amplitude du chargement, taux
de déformation) et des paramètres physiques (âge, étage vertébral, anatomie) sur la DD [1]. Cependant,
les protocoles expérimentaux sont très difficiles à mettre en place en raison de l’influence des paramètres
environnementaux et du préconditionnement des échantillons. Les conditions in vivo sont difficilement
reproductibles, particulièrement dans le cadre d’une étude dynamique. C’est pourquoi les modèles numé-
riques sont nécessaires afin de mieux comprendre le comportement dynamique du DIV et la modification
de son comportement en fonction de l’avancée de la DD. La flexibilité des modèles numériques, basés sur
les propriétés des matériaux obtenues expérimentalement, offre la possibilité d’appliquer des conditions
limites complexes, statiques ou dynamiques.

Cette étude est consacrée à la simulation du comportement non linéaire et dissipatif du DIV. Dans un
premier temps, une précharge est appliquée sur le DIV, modélisant l’effort statique de la masse du haut
du corps. Dans un second temps, le comportement dynamique autour de cet état préchargé est étudié.
A travers ce travail, nous explorons la relation entre les charges externes et les propriétés dynamiques
du disque. Ces résultats pourraient constituer une base de données moderne dans le développement de
prothèses discales, visant à concevoir des solutions fiables et à proposer un traitement spécifique à chaque
patient.

2 Présentation du modèle hyper-viscoélastique pour l’Annulus Fibrosus

Dans cette section, nous présentons la loi de comportement matériau spécifiquement utilisée pour
modéliser l’AF. Une formulation hyperélastique est utilisée pour définir le comportement non-linéaire
du DIV. Le modèle de Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) est utilisé pour représenter la contribution méca-
nique du collagène. Le comportement visqueux est également pris en compte via un modèle de Maxwell
généralisé étendu aux grandes déformations. Ce modèle est développé en détail dans [2]. Nous résume-
rons ici uniquement les principales hypothèses et définitions de ce modèle.

La description lagrangienne est utilisée, avec Ω la configuration actuelle et Ω0 la configuration de
référence. Le gradient de la transformation est défini par F(X, t) = ∂x(X, t)/∂X. On introduit également
le tenseur de Cauchy-Green droit C = FT F. La déformation peut être séparée en une partie volumétrique
(sphérique) et une partie isochore (déviatorique). Cette décomposition est applicable au tenseur C et on
note classiquement C̄ le tenseur de Cauchy-Green droit modifié, associé à la transformation isochore,
défini par :

C̄ = J(X, t)−
2
3 C (1)

avec J(X, t) le jacobien de la transformation.
L’anisotropie de la structure nécessite la définition de deux champs de vecteurs a0

1(X) et a0
2(X) ca-

ractérisant les deux directions principales des fibres (+30° et -30°) au point X dans la configuration de
référence Ω0. L’effet de la déformation sur a0

1(X) et a0
2(X) définit l’allongement des fibres :

λa1a1(x, t) = F(X, t)a0
1(X), λa2a2(x, t) = F(X, t)a0

2(X) (2)

avec λai (i = 1,2) l’allongement le long de la direction a0
i . Le tenseur A0

i = a0
i ⊗a0

i (i = 1,2) est utilisé
pour définir la structure des familles de fibres.

Pour définir un comportement hyperélastique, une densité d’énergie de déformation est classique-
ment définie pour reconstruire de la relation contraintes-déformations. Dans le cadre d’un matériau ren-
forcé par des fibres, on peut décomposer la densité d’énergie en une contribution volumétrique et une
contribution isochore, cette dernière étant elle-même décomposable en une contribution des fibres (indice
f) et une de la matrice (indice m) :

WAF =Wiso,m(C̄)+Wiso, f (C̄,A0
1,A

0
2)+Wvol(J) (3)

Nous définissons Wiso,m par un modèle Mooney-Rivlin à deux paramètres c1, c2 et Wiso, f par un
modèle HGO à deux paramètres k1, k2. La contribution volumétrique Wvol utilise le paramètre k0 pour
définir la compressibilité de l’AF. On a donc :
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Wiso,m = c1(Ī1 −3)+ c2(Ī2 −3), Wiso, f =
k1

2k2

(
ek2(Ī4−1)2

+ ek2(Ī6−1)2 −2
)
, Wvol = k0(1− J)2 (4)

avec Ī1, Ī2, Ī4 et Ī6 les invariants modifiés associés à C̄, A0
1 et A0

2.
Les fibres ne travaillant pas en compression, nous considérons le calcul de Wiso, f uniquement lorsque

Ī4 ≥ 1 et Ī6 ≥ 1. Dans le cas contraire, Wiso, f = 0. La théorie de l’hyperélasticité d’un point de vue
lagrangien relie le second tenseur de contraintes de Piola-Kirchhoff S à la densité d’énergie. On identifie
naturellement une contribution purement volumétrique Svol et une contribution isochorique Siso.

S = 2
∂W
∂C

= Siso +Svol (5)

Afin d’introduire une contribution viscoélastique dans le modèle, nous définissons des variables internes,
Qα (avec α= 1, ..,N), qui correspondent à des contraintes isochoriques respectant l’inégalité de Clausius-
Planck. Ainsi, le tenseur Siso est séparable en une partie statique, dénotée par le symbole ∞, et des par-
ties dynamiques, régissant la dépendance temporelle du comportement. Une généralisation du modèle
linéaire 1D de Maxwell au problème tridimensionnel et non linéaire est utilisée pour décrire l’évolu-
tion de chaque variable interne. N représente le nombre de branches visqueuses considérées et Qα la
contrainte interne à l’intérieur de la branche α. Les paramètres τα and βα sont respectivement un temps
de relaxation et un facteur énergétique.

S = (S∞
iso +

N

∑
α=1

Qα)+Svol, avec ∀α ∈ [1,N], Q̇α +
Qα

τα

= βαṠ∞

iso (6)

L’énergie dissipée totale (Dv), sur un intervalle de temps [0,T], peut-être calculée à partir des contraintes
internes Qα de la façon suivante [2] :

Dv =
∫

Ω

(∫ T

0

( N

∑
α=1

1
2µβατα

Qα : Qα

)
dt
)

dΩ (7)

avec µ le module de cisaillement statique équivalent.

3 Simulation sur un disque intervertébral lombaire préchargé

Dans cette section, nous nous intéressons au comportement dynamique du DIV sous plusieurs scé-
narios de chargement. Pour cela, un modèle par éléments finis d’un DIV est développé, sur lequel s’ap-
pliquent des chargements quasi-statiques ou dynamiques.

3.1 Géométrie, matériaux

La géométrie du DIV considérée dans cette étude représente un disque lombaire L4/L5 (Figure 2),
définie à partir d’équations paramétriques décrivant les profils de l’AF et du NP [3]. Le comportement
de l’AF est défini par la densité d’énergie de déformation de HGO (cf Eq.3) tandis que le comportement
du NP est décrit par la densité d’énergie de déformation de Mooney-Rivlin suivante :

WNP = c1(Ī1 −3)+ c2(Ī2 −3)+ k0(1− J)2 (8)

Les paramètres des lois de comportement considérées sont donnés dans la Table 1.

3.2 Simulations quasi-statiques

Les différents scénarios de chargement considérés sont illustrés sur la Figure 2 à droite. Les cas de
chargement (A), (B) et (C) correspondent à des simulations statiques/quasi-statiques, dans lesquelles
aucun effet d’inertie n’est considéré. Dans chaque simulation, la surface inférieure du DIV est bloquée
dans les trois directions et le chargement est appliqué uniformément sur la surface supérieure. Dans la
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Matrice Fibres Compressibilité Viscoélasticité
c1(MPa) c2(MPa) k1(MPa) k2 k0(MPa) β1 τ1(s) β2 τ2(s) β3 τ3(s)

WAF 0.25 0 1 200 5 6 1 - - - -
WNP 0.12 0.03 - - 15 0.5 0.042 0.2 0.05 0.13 6

TABLE 1 – Définition des paramètres utilisés pour l’AF et le NP. Les données de l’AF sont issues d’un
travail de recalage sur des données expérimentales [4]. Les données du NP sont issues de [5] pour les
paramètres élastiques et de [6] pour les paramètres viscoélastiques.

simulation (A), une charge statique représentant le poids du haut du corps est appliquée. Cette charge
est classiquement comprise entre 400 et 650 N; dans ce travail nous considèrerons une charge de 600 N.
Dans le cas (B), un chargement temporel est appliqué afin d’observer les effets de la viscosité sur la
réponse du DIV. Dans le cas (C), un chargement temporel autour d’un état précontraint est appliqué.
Dans ce travail, le chargement harmonique appliqué est de type F(t) = P0sin(2π f t) (avec P0 = 0.25 MPa
et f = 0.5 Hz).

FIGURE 2 – Maillage utilisé (à gauche) et illustration des trois cas de chargement (à droite).

FIGURE 3 – Résultats quasi-statique sous les trois cas de chargements (A), (B) et (C).

Le déplacement vertical de la face supérieure est observé. Dans un premier temps, la partie gauche de
la Figure 3 met en évidence le comportement non-linéaire du DIV en compression statique progressive
(A). Dans un deuxième temps, le chargement temporel permet de visualiser, sous forme d’une hysteresis,
le phénomène de dissipation d’énergie. L’influence de la précharge et de la vitesse de déformation est
observable sur la partie droite de la Figure 3. Un chargement avec une fréquence élevée tend vers un
comportement linéarisé du DIV, de rigidité plus importante.
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3.3 Simulations dynamiques

Pour modéliser le plus fidèlement possible la dynamique du DIV, les efforts inertiels crées par le haut
du corps doivent être pris en compte. Dans le cas de chargement (D), aucune précharge n’est appliquée :
le comportement dynamique du DIV est lié aux vibrations libres de la masse du haut du corps, sans prise
en compte de la gravité. Dans le cas de chargement (E), une précharge correspondant au chargement
statique (A) est considéré. Dans le cas (F), une excitation harmonique est appliquée afin de mettre en
mouvement la masse oscillante autour de l’état précontraint. Ce dernier cas de chargement caractérise un
chargement physiologique associé à une activité ponctuelle tel que le transport, ou une activité sportive.
Pour les simulations temporelles, l’intégration est réalisée par la méthode α-généralisée.

FIGURE 4 – A gauche : influence de la masse oscillante sur le comportement modal du DIV, avec ou
sans précharge. A droite : illustration des trois cas de chargements (D), (E) et (F).

Pour comprendre l’influence de la masse sur le DIV, on procède d’abord à une analyse modale.
Certaines études expérimentales montrent généralement un premier mode de tension-compression à des
fréquences allant de 9 Hz à 30 Hz pour une masse oscillante M = 40 kg [7, 8]. La Figure 4 compare
la fréquence de résonance du premier mode de tension-compression avec et sans précharge (vibrations
linéaires autour d’un état précontraint non linéaire) pour différentes valeurs de masse du haut du corps.
L’augmentation de la rigidité due à l’état précontraint non linéaire du DIV affecte significativement la
fréquence de résonance (environ 25% d’augmentation pour M = 40 kg).

Enfin, des simulations sont réalisées dans le domaine temporel par l’ajout d’un chargement harmo-
nique. Des vibrations autour de l’état précontraint non linéaire sont considérées (F). Une masse du haut
du corps de M = 40 kg est considérée, la fréquence du chargement harmonique est de 1 Hz, 10 Hz et
21 Hz, avec une amplitude P0 = 0,25 MPa. L’énergie dissipée (Eq. 7) est calculée sur les deux premières
périodes d’excitation T0 (Figure 5).

Dans ce modèle particulier, l’AF est en grande partie responsable du comportement dissipatif du
DIV de par son facteur énergétique β1 nettement supérieur à ceux du NP (Table 1). La Figure 5 montre
une influence de la fréquence d’excitation sur l’énergie dissipée. Cette dernière est importante à 1 Hz
car le facteur de perte de l’AF est maximal à cette fréquence (lié au temps de relaxation τ1 = 1 s défini
pour l’AF). Pour une sollicitation proche de la fréquence de résonance du mode de traction-compression
(21 Hz), l’énergie dissipée est principalement induite par l’amplification de la réponse vibratoire provo-
quée par la résonance. Pour une sollicitation intermédiaire à 10 Hz, le facteur de perte est faible et le
phénomène de résonance n’est pas présent, ainsi l’énergie dissipée par le DIV est réduite.

A travers cet exemple, nous remarquons que l’énergie dissipée par le DIV est régie par deux phéno-
mènes : la viscosité intrinsèque du modèle viscoélastique, et la dynamique globale du DIV impliquant la
résonance.
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FIGURE 5 – Énergie dissipée dans le DIV pour f = 1 Hz, f = 10 Hz, f = 21 Hz.

4 Conclusion et perspectives

Une modélisation par éléments finis d’un DIV lombaire L4/L5 a été présentée. Un modèle hyper-
élastique combiné à un modèle de Maxwell généralisé adapté à la théorie des grandes déformations a
été considéré à la fois pour l’AF et le NP. Le modèle hyperélastique HGO utilisé pour l’AF a été adapté
pour la modélisation des tissus renforcés par des fibres. Des simulations quasi-statiques et dynamiques
en compression ont été réalisées pour caractériser le comportement global du DIV ainsi que le rôle dis-
sipatif de l’AF et du NP. Ce modèle peut-être étendu à d’autres situations de précharge telles qu’une
position de flexion/extension, de flexion latérale, ou de torsion (voir Figure 6).

FIGURE 6 – Exemples d’autres états précontraints. Champs de déplacement vertical (mm). Dans l’ordre
de gauche à droite : flexion (6°), flexion latérale (3°), torsion (12°).

Les multiples phénomènes observables à l’échelle de l’organe montrent la complexité de la prédiction
de la réponse dynamique des DIV. Les travaux futurs se concentreront sur les études paramétriques afin
d’identifier les paramètres les plus influents sur le comportement dynamique du DIV.

Un travail de réduction de modèle basé sur le modèle précédent pourrait être mené. Dans ce cadre,
l’utilisation des données fournies par l’imagerie médicale telles que la géométrie du DIV et l’hydratation
du NP serait un outil intéressant pour définir certains paramètres du modèle réduit. Cette approche per-
mettrait d’avoir un modèle prédictif spécifique à chaque patient et ainsi proposer un traitement individuel
pour les DD.
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