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RESUME. Des tissus biologiques mous fibreux comme la peau doivent [’hétérogénéité de leur
comportement a celui de leur réseau de fibres. Des essais de traction dynamique réalisés sur
de la peau humaine jusqu’a rupture mettent en évidence I’hétérogénéité du champ de
déformation. Modéliser ce type de comportement demande de prendre en compte des
parametres propres a la structure. Le modele développé utilise donc la méthode des éléments
finis en formulation lagrangienne réactualisée et il inclut une fonction de répartition des
fibres permettant ainsi la modélisation de champs de déformations et de contraintes
hétérogenes. De plus en attribuant un comportement hyperélastique fragile aux fibres, il est
possible de modéliser la rupture du matériau.

ABSTRACT. The global heterogeneity of fibrous soft tissues such as skin comes from their fibre
network organisation. Dynamic tensile tests up to failure on human skin reveal the
heterogeneity of the strain field. Modelling such tissues is accurate when taking into account
some structural parameters. That is the reason why a finite element model is developed using
the updated lagrangian formulation and includes a fibre distribution function. Each fibre
follows a hyperelastic plastic law so that it is possible to model heterogeneous strain and
stress field up to the failure of the tissue.

MOTS-CLES : tissu fibreux, traction dynamique, hyperélasticité, rupture, formulation EF.
KEYWORDS: fibrous soft tissues, dynamic tensile test, hyperelasticity, failure, FE formulation.

1. Introduction

Dans le domaine des transports, des modéles éléments finis du corps humain
sont développés dans le but de prédire les risques de blessure lors d'accidents de la
route. Face au manque de données sur les tissus mous, cette étude a pour objectif
d’apporter une modélisation du comportement de la peau humaine lors d’un essai de
traction dynamique jusqu’a rupture.
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La peau est en effet constituée de trois couches dont seule la couche centrale : le
derme, joue un rdle résistant en traction. Défini comme un tissu conjonctif, le derme
est constitué d’un résecau de fibres de collagéne et d’élastine entouré d’une
substance fondamentale, or seules les fibres de collagéne vont résister a la traction,
spécialement en grandes déformations (Silver et al., 2001). Modéliser le
comportement de la peau en traction revient donc a modéliser le comportement de
son réseau de fibres de collagene.

Les modéles existants de tissus conjonctifs concernent essentiellement les tissus
cardiovasculaires. En général, le matériau est considéré comme incompressible avec
un comportement hyperélastique non linéaire dérivant d'un potentiel d'énergie de
déformation de type exponentiel. Dans la plupart des études récentes, le tissu est
modélisé par une matrice homogéne isotrope (substance fondamentale) et un réseau
de fibres défini de différentes fagcons (Lanir, 1983, Driessen et al., 2005, Holzapfel,
2006).

Nous proposons donc de modéliser la peau humaine par un réseau de fibres,
défini par une fonction de répartition angulaire de type Sacks (Sacks, 2003), que
nous avons complété pour prendre en compte la rupture, ce qui est peu présent dans
la littérature. L’objet de cet article est donc la présentation de ce modeéle ainsi que sa
mise en ceuvre numérique dans un cadre éléments finis (schéma implicite en
formulation lagrangienne réactualisée).

2. Méthode
2.1. Essais de traction dynamique

Les essais de traction sont réalisés sur de la peau humaine, les éprouvettes en
forme de | (L=30mm, I=10-30mm) sont prélevées sur des fronts de sujets frais. Le
montage de traction dynamique (Jacquemoud et al., 2007) est équipé d’un capteur
d’effort, d’un capteur de déplacement et d’une caméra rapide (2000i/s). Les essais
peuvent ainsi étre effectués a des vitesses proches du choc (VO=3m/s) jusqu’a
rupture du matériau. Compte tenu de la structure hétérogene du tissu étudié, deux
échelles de mesure de déformations viennent se compléter. A 1’échelle globale, les
déformations longitudinales sont calculées de maniere conventionnelle & partir de
I’allongement lu sur le capteur de déplacement tandis qu’a I’échelle locale, le champ
de déformation total est mesuré par corrélation d’images numériques (Mguil—
Touchal et al., 1998) a partir des vidéos rapides.

2.2. Modele

La peau est considérée comme une membrane incompressible de densité égale a
1. Elle est modélisée par un réseau de fibres incompressibles en contraintes planes.
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Le comportement de chaque fibre dérive d’un potentiel d’énergie de déformation
w; défini a partir de la loi de Demiray (Demiray, 1976) a laquelle est ajoutée une
pression hydrostatique p permettant de prendre en compte son incompressibilité :

W, :a(exp[b(lfl—S)]—l)—%pIn(I,s) [1]

avec Iy premier invariant et lg troisiéme invariant des déformations de la fibre, a
et b paramétres de la fibre. Le tenseur des contraintes de Piola-Kischhoff Il de la
fibre s’écrit alors :

S, =2 Wi avec Cq tenseur des déformations de Cauchy-Green droit,  [2]
oC,

[2] est valable dans le cas ou la composante Cr1 (déformation longitudinale de la
fibre) est strictement inférieure & une déformation critique Ciicritique- L€ tenseur St est
en fait réduit a la seule composante Sr1 dont I’expression est choisie de la forme [3]
afin de permettre la modélisation de la rupture des fibres.

3

Sin= 2abexp[b(| f1 —3)](1— (Cfllizj Si Cyyy < cllcrilique Sy constante [3]

S411=-0.005C;,; +S, si Ciicritique < C11 <C
S, =0 si C, >C

1lrupture

11rupture

Précisons qu’une formulation thermodynamique dissipative plus compléte sera
proposée ultérieurement.

L’arrangement des fibres en réseau est pris en compte par une fonction de
répartition angulaire R dont la forme est définie par Sacks (Sacks, 2003) :

1 —(0-1:)* | avec Mg Moyenne et or écart typeR. [4]
R(@) = €
©) o270 Xp{ 20,

L’¢énergie de déformation totale W de la membrane est alors la somme des énergies
de chaque fibre suivant son orientation [5]. Les contraintes de Piola-Kirschhoff 11 de
la membrane dérivent de cette énergie.

w

— NN

z L . -
W, R(0).d6 avec Q, = IR(@).de quantité de fibres initiale. [5]

_1
Q,

s[4
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L’écriture et la résolution des équations d’équilibre sont effectuées par la
méthode des éléments finis sur un schéma itératif implicite. Les non linéarités
géométriques sont prisent en compte par la formulation lagrangienne réactualisée
(LR) appliquée a des éléments quadrilatéres isoparamétriques & quatre noeuds.
L’opérateur tangent élémentaire est alors composé d’une partie linéaire et d’une
partie géométrique non linéaire :

e

1 6
(K. = [{BLABdV, + [ Bl ‘oy By 'dV 1]
[Ve lVe

t t
t KEL t KENL

avec BL et B matrices gradient linéaire et non linéaire, Ve volume élémentaire et
+A module tangent de comportement en formulation LR dont le calcul s’effectue de
deux facons différentes suivant :

- si toutes les fibres vérifient Ci11 < Ciirupure, 1€ module tangent en formulation
lagrangienne totale oA dérive du potentiel d’énergie de déformation et peut ensuite
étre transformé pour une écriture en formulation LR :

oW 1

aotcijaotcrs - tAabpq =det(OtF) OtFai 0t bj OAijrs OtFpr OtF [7]

OAijrs =4

- dés qu’une premiére fibre atteint Ciirypure, 16 module tangent en formulation
LR se calcule directement par différence finie entre le dernier état convergé t1 et
1’état recherché t :

JALE-SANE 8]
u= TE_TE

Les équations d’équilibre sont ensuite résolues par la méthode itérative de Newton
complet.

3. Résultats

Lors des essais de traction, les mesures effectuées par corrélation d’images
montrent que le champ de déformation de la peau est hétérogéne, des concentrations
de déformations apparaissent dans la zone proche de la rupture (Figure 1.a).

1. Notation des tenseurs : I’indice en bas a gauche correspond a la configuration de référence,
I’indice en haut a gauche a la configuration actuelle.
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Figure 1. Déformations longitudinales: mesurées par corrélation d'images essai
RHD14 (a), simulées par EF 48 éléments (c). Orientations privilégiées de fibre uz &
t0: simulation EF 48 éléments (b). Courbe contrainte-déformation longitudinales

(d)

Le modele est tout d’abord testé sur un élément (30x10x1mm?). Les paramétres
a=0.5289, b=14.1385, Ciacritique=1.36 et Ciiruprre=1.41 sont identifiés sur une courbe
expérimentale choisie comme représentative des essais sur peau humaine. La
moyenne pr=m/2 et I’écart type or=n/2 sont choisis de telle sorte que I’orientation
principale des fibres soit parallele a la direction de traction. La courbe des
contraintes longitudinales en fonction des déformations longitudinales issue de la
simulation (Figure 1.d) est proche des valeurs expérimentales de I’essai RHD14
(Sujet: femme 85 ans). Le second test est effectué sur une éprouvette
(30x10x1mm?®) divisée en 48 éléments, tous les paramétres sont identiques a
I’exception de la moyenne ur qui est différente sur chaque élément: les valeurs (-
n/3<ur<n/2) étant attribuées & chaque élément de fagon aléatoire (Figure 1.b). Il
apparait que le champ de déformation juste avant la rupture est hétérogene (Figure
1.c).
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4. Discussion

Les essais de traction dynamique sur la peau humaine dévoilent un matériau au
champ de déformations hétérogéne. A partir de ce résultat, une maquette numérique
d’un modéele élément fini est développée pour simuler le comportement et la rupture
d’un matériau constitué d’un réseau hétérogéne de fibres. Le modéle hyperélastique
fragile proposé semble pouvoir décrire correctement le comportement de la peau
jusqu’a rupture.

Il reste cependant le probléme de I’identification des parameétres pour une
simulation plus précise des essais, une méthode d’optimisation doit étre définie par
la suite. L’avantage de ce modele réduit au simple réseau de fibres est le faible
nombre de parameétres par rapport aux modélisations de tissus cardiovasculaires
(Driessen et al., 2005, Holzapfel, 2006) dans lesquelles est ajouté un matériau
homogéne isotrope pour la substance fondamentale, ce qui double le nombre de
parametres.
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