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Tableau 3 : Mesure expérimentales du module de Young de la graisse 
 
Tableau 4 : Mesure expérimentales des modules de Young de l’élastine et du collagène 
 
Tableau 5 : Mesure expérimentales des modules de Young de la glande mammaire et du 
ligament de Cooper 
 
Tableau 6 : Mesure expérimentales des modules de Young des constituants musculo-
squelettiques 
 
Tableau 7 : Caractéristiques morphologiques extraites de l’IRM utiles pour paramétrer le 
modèle moyen 
 
 
 
 
Vidéos 
 
Le lien ci-dessous renvoit à une boite privée dropbox contenant les vidéos indexées par 
numéro. Utiliser de préférence le lecteur VLC  
 
https://www.dropbox.com/sh/hozj91415jiurfz/AABl2ukP_y0VBTZlqaHj4Y-da?dl=0 
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Vidéo 1 : Dissection sous cutanée lors d’une dermolipectomie de cuisse pour séquelle 
d’amaigrissement réalisée après lipoaspiration première (cas personnel) : on peut distinguer 
sous la peau le réseau des RCP se tendre entre le plan profond le stratum membranosum. 
Certains lobules sont encore intacts laissant figurer l’organisation in vivo du CPTSC. La 
traction du lambeau cutané met en évidence le rôle mécanique du TCSC en traction.  
 
Vidéo 2 : Technique de prélèvement de graisse à la canule de 3 mm (dite peu traumatique) 
pour AGA au niveau du sein (cas personnel). Le prélèvement emporte des paquets 
d’adipocytes, des débris hématiques et parfois des fragments de TCSC. 
 
Vidéo 3 : Technique de prélèvement de graisse par lipoaspiration douce. La graisse est ensuite 
transvasée dans des seringues, centrifugée, purifiée des débris hématiques et de l’huile pour 
être ensuite injectée.  
 
Vidéo 4 : AGA au niveau du sein pour asymétrie mammaire franche (cas personnel). 
L’injection se fait à la canule de 2 mm par des mouvements de va-et-vient en éventail. On 
perçoit l’effet de projection qui est progressif avec cette technique dite peu traumatique.  
 
Vidéo 5 : Saturation de la loge mammaire d’injection pour reconstruction mammaire différée. 
(cas Pr Sinna). Le trajet de la canule devient un chenal de reflux quand la pression augmente 
trop dans la loge.  
 
Vidéo 6 : Adhésiolyse à l’aguille dans le cadre d’une AGA en reconstruction mammaire 
différée (cas Pr Sinna). Le geste est similaire aux fasciotomies, réalisé ici pour casser les 
adhérences.  
 
Vidéo 7 : Fasciotomies dans le segment 3 du sein dans le cadre d’une retouche de 
reconstruction mammaire par lambeau libre d’origine abdominale. La traction sur la peau au 
crochet permet de tendre les fibres de collagène et ainsi de les rendre plus aisées à couper à 
l’aiguille.  
 
Vidéo 8 : AGA du thorax dans le cadre d’une correction d’un pectus excavatum (cas 
personnel). On remarque de quelques injections sont réalisées dans le SAT ce qui provoque 
une agglomération en paquet, visible sous la peau. La pression forte avec le doigt chasse la 
graisse par l’orifice d’entrée de la canule et permet ainsi de vider le lobule du SAT vers un 
autre plan.  
 
Vidéo 9 : Recalage élastique du modèle Zygote vers le modèle de face spécifique issu des 
acquisitions IRM. Les flèches vertes représentent les forces exercées sur le modèle. Ces 
dernières tendent à réduire les distances entre les modèles jusqu’à leur état d’équilibre. 
 
Vidéo 10 : Injection de 5 cm3 dans le SAT par une boite d’offset carrée. L’effet d’oscillation 
est liée aux itérations temporelles nécessaires et à la dissipation d’énergie pour arriver à la 
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situation d’équilibre.  
 
Vidéo 11 : Injection de 5 cm3 dans le DAT par une boite d’offset carrée. La dynamique de 
résonance est liée aux itérations temporelles nécessaires et à la dissipation d’énergie pour 
arriver à la situation d’équilibre.  
 
Vidéo 12 : Injection de 10 cm3 dans le DAT par de multiples boites d’offset de 2 mm 
organisées en mailles. La dynamique de résonance est liée aux itérations temporelles 
nécessaires et à la dissipation d’énergie pour arriver à la situation d’équilibre.  
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1.1 Contexte 
 Simuler le comportement du complexe peau / tissu sous cutané (CPTSC) est 
devenu, au cours des vingt dernières années, une problématique commune aux 
biomécaniciens (1, 2), aux informaticiens et aux chirurgiens (3, 4). Chacun de ces corps 
de métiers contribuent à la résolution de ce problème de différentes façons : 
Les biomécaniciens réalisent des tests mécaniques in vivo ou ex vivo de la peau ou du 
tissu sous-cutané afin de caractériser leurs comportements mécaniques. Ces tests, qui 
sont le plus souvent des tests d’efforts en traction, compression ou en cisaillement, 
restent assez éloignés des véritables contraintes mécaniques d’une intervention 
chirurgicale. 
Les informaticiens spécialisés en graphisme développent quant à eux des outils 
informatiques permettant une visualisation surfacique tridimensionnelle, parfois 
dynamique, du CPTSC. Le souci du rendu graphique en temps réel les encourage à 
utiliser des méthodes de résolution mathématique orientées vers la rapidité et la 
perception visuelle qui peuvent être approximatives par rapport à la réalité physique et 
sont le plus souvent imprécises d’un point de vue anatomique. Ils paramètrent parfois 
leurs modèles à l’aide de mesures réelles (motion capture par exemple) sans que cela 
permette de mettre en place des lois de comportement générales. 
Enfin les chirurgiens sont de plus en plus sensibilisés à la mécanique tissulaire pour 
prédire l’effet d’une intervention et l’enseigner de manière non invasive et  
reproductible. La chirurgie assistée par ordinateur s’est beaucoup développée en 
chirurgie osseuse mais le comportement difficilement prévisible du CPTSC a toujours 
été un frein à l’avancement de la simulation en chirurgie plastique. Les chirurgiens 
plasticiens qui opèrent des changements de forme et leurs patients qui les appréhendent 
parfois, sont en demande d’outils de prévision fiables. Ces derniers doivent pouvoir être 
paramétrables afin de s’adapter aux caractéristiques spécifiques morphologiques et 
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rhéologiques du patient. Les patients sont de plus en plus demandeurs d’avoir une 
prévision sur le traitement à venir afin de pouvoir choisir avec le médecin une procédure 
plutôt qu’une autre de façon éclairée. A l’heure actuelle l’outil de prévision le plus 
souvent proposé expose comme prévision du résultat post-opératoire une photo 
préopératoire et une photo post-opératoire d’un autre patient ayant au mieux des 
caractéristiques morphologiques comparables. Des méthodes de prévision personnalisées 
existent, elles sont basées le plus souvent sur la simple déformation d’images (morphing) 
ou alors sur des modèles mécaniques du CPTSC ne prenant pas en considération la 
complexité de l’architecture du tissu sous-cutané. Ces outils sont le plus souvent utilisés 
à des fins commerciales et sont inutilisables pour simuler correctement une augmentation 
tissulaire autologue.  
 

1.2 Motivations  
 Parmi les techniques chirurgicales d’augmentation tissulaire que nous souhaitons 
être en mesure de simuler, nous porterons une attention particulière à l’augmentation 
tissulaire par autogreffe adipocytaire (AGA). Cette technique est en plein essor dans de 
nombreux domaines de la chirurgie plastique (5-9). Afin d’être en mesure de simuler ce 
type de procédure, nous souhaitons modéliser le CPTSC comme une structure 
tridimensionnelle hétérogène de comportement mécanique viscoélastique non 
linéaire anisotrope (10). En effet, les modèles déformables des tissus mous existants 
sont uni ou bi-lamellaires (11-14), d’épaisseur et de comportement constants, considérant 
le CPTSC comme une structure élastique homogène. Cette modélisation est bien 
différente anatomiquement et mécaniquement du CPTSC qui est assujetti à une trame de 
soutien collagénique bien étudiée par de nombreuses études anatomiques et histologiques 
(15, 16). 
 
 

1.3 Contributions prévisibles 
A l’issue de ce travail, nous souhaitons mettre en place une méthode de 

modélisation originale de la peau et du tissu sous-cutané qui prenne en considération sa 
microarchitecture et particulièrement ses moyens d’unions conjonctifs. Cette méthode 
prendra particulièrement en considération l’architecture lobulaire du tissu adipeux 
sous-cutané. Ceci lui permettra à terme de déboucher sur des simulations chirurgicales 
d’augmentation tissulaire plus justes, en particulier pour certaines procédures 
d’augmentation tissulaire comme l’AGA.  

Dans cette optique, nous avons d’abord étudié le CPTSC de différentes régions du corps 
par imagerie IRM 3Tesla in vivo. Les régions étudiées ont été choisies en fonction de 
leurs importances en chirurgie plastique et reconstructrice. L’objectif de ces acquisitions 
est de confirmer l’existence d’un modèle anatomique générique du tissu sous-cutané 
dans toutes les régions du corps humain y compris dans certaines régions 
hyperspécialisées comme la face.  

Ce modèle a permis de mettre au point un modèle mécanique de manière procédurale. Sa 
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validité mécanique a été testée en simulant des conditions expérimentales bien 
répertoriées dans la littérature.  

Ce modèle générique a été testé graphiquement en reproduisant des conditions 
physiopathologiques comme le phénomène de « peau d’orange » et des conditions 
opératoires de lipostructure.  

Ce modèle générique a été enfin inclus dans un modèle spécifique de la face issu des 
segmentations réalisées sur les images IRM pour simuler des autogreffes adipocytaires 
faciales.  

 

1.4 Organisation du document 
Nous exposerons dans un premier temps, au sein de la section 2, l’état de l’art 

concernant l’anatomie de la peau et du tissu sous-cutané. Nous exposerons ensuite les 
principes d’augmentation tissulaire utilisés en chirurgie plastique que nous souhaitons 
simuler. Nous rappellerons ensuite les principes de la mécanique des milieux continus, 
pré requis à la compréhension des méthodes de simulations biomécaniques modernes. 
Nous exposerons ensuite les principales lois de comportement mécanique des matériaux 
en nous focalisant sur celles appliquées à la simulation des tissus mous biologiques. Les 
propriétés mécaniques de la peau et leurs méthodes de caractérisation seront ensuite 
détaillées. Nous exposerons enfin différentes modélisations du CPTSC issues de la 
littérature et nous détaillerons particulièrement quelques exemples de modèles 
intéressant la face et le sein.  

La section 3 présente premièrement notre contribution à la mise en place d’un 
modèle anatomique générique du CPTSC, construit à l’aide des constatations faites sur 
des acquisitions en IRM 3T réalisées sur le visage, le tronc et les membres. Nous 
exposons ensuite l’utilisation des segmentations réalisées sur les images IRM pour 
établir des maillages tridimensionnels surfaciques de régions anatomiques spécifiques 
(visage, sein, tronc, membres…). Ces maillages surfaciques ont été ensuite convertis en 
maillages volumiques tétraédriques qui nous ont servi de modèles de référence 
spécialisés. Nous exposerons ensuite une méthode originale de modélisation du CPTSC 
entièrement paramétrable ou le tissu sous-cutané est modélisé de manière procédurale 
grâce à une tesselation en cellules de Voronoï. A l’aide d’une modélisation mécanique 
hybride, nous exposerons enfin l’élaboration d’un modèle mécanique générique qui sera 
testé en comparaison de données issues de la littérature. 

La section 4 expose les premières applications en termes de simulation, 
effectuées sur notre modèle mécanique générique. Nous avons d’abord simulé l’effet 
« peau d’orange » et testé la véracité de certaines de ses hypothèses physiopathologiques 
actuellement débattues. Nous avons par la suite simulé une AGA réalisée en profondeur 
et en superficie du CPTSC. L’effet mécanique des  fasciotomies a été également étudié. 
Il s’agit d’une procédure adjointe importante à l’AGA. Nous avons enfin réalisé, à partir 
d’un maillage de face obtenu par segmentation, un modèle mécanique spécifique de la 



! 4 

face prenant en considération l’architecture lobulaire du CPTSC. Ce modèle nous a servi 
à simuler des AGA au niveau des joues.  

La section 5 expose les perspectives de notre travail, principalement, les 
possibilités d’améliorations mécaniques, les améliorations géométriques portant sur la 
microarchitecture du tissu sous-cutané, les modifications qui nous permettrons de 
simuler des augmentations tissulaires par implant synthétique, l’adaptation du modèle 
générique au sein sans passer par une étape de segmentation ou encore les améliorations 
à réaliser pour être en mesure d’adapter le modèle pour chaque patient à partir de 
mesures physiques simples et rapides, réalisables en pratique clinique quotidienne.  

La conclusion, les apports et les valorisations possibles en termes anatomiques, 
mécaniques, physiopathologiques et pédagogiques de notre travail seront enfin exposés 
dans la section 6. 
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L’objet de la section suivante est d’exposer le contexte de notre étude. Nous 
présenterons dans une première partie l’anatomie de la peau et du tissu sous-cutané qui 
sera la base de la construction géométrique de notre modèle. Nous insisterons 
particulièrement sur l’anatomie des moyens d’unions conjonctifs du tissu sous-cutané qui 
sont souvent mal décrits dans la littérature. Nous exposerons ensuite les principes 
d’augmentation tissulaire, tout particulièrement l’AGA que nous souhaitons simuler. 
Nous détaillerons ensuite les principes de la mécanique des milieux continus et les 
principales lois de comportements mécaniques utilisées en simulation. Nous exposerons 
ensuite les propriétés mécaniques de la peau et les méthodes permettant de les 
caractériser. Enfin, nous présenterons les principales méthodes de simulation 
chirurgicale du CPTSC décrites dans la littérature et leur incomplétude dans la 
simulation du comportement du tissu adipeux sous-cutané.  
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2.1 Connaissances anatomiques 
2.1.1   Anatomie de la peau 

 

 La peau est l’organe le plus grand et le plus lourd du corps humain. Chez l’adulte 
normopondéral, elle pèse environ 4 kg pour une surface de 2 m2. Revêtement souple de 
perméabilité sélective, résistant et régénératif, il assure une protection physico-chimique 
contre les agressions extérieures (chocs, rayonnements, micro-organismes…), joue un 
rôle majeur dans la thermorégulation, permet la synthèse de vitamine D et remplit 
diverses fonctions hormonales. La peau permet de ressentir d’infimes variations de 
température, les agressions extérieures et de discriminer un point dont le relief est 
inférieur à un centième de millimètre. Ses propriétés varient avec l’âge, le sexe et elle 
adapte ses caractéristiques physiques et physiologiques à la fonction exercée.   
 D’un point de vue architectural, la peau est composée de 2 couches superposées 
(épiderme & derme) mesurant au total en moyenne 0,6 à 3,2 mm d’épaisseur (17). 
Chacune de ses couches comporte une structure et une fonction différente. 

 
L’épiderme 
 C’est la couche la plus superficielle. Elle mesure de 0,05 mm à près de 1 mm 
d’épaisseur (17). Elle est formée d’un épithélium pavimenteux pluristratifié, kératinisé et 
pigmenté. Les cellules épidermiques s’organisent en 4 couches de cellules différentes. 
Les cellules de la couche basale perdent leur noyau en migrant vers la surface et se 
chargent de kératine.  

 
On peut noter au sein de ces 4 couches (fig. 2.1) : 

- Le stratum corneum, constitué d’une quinzaine de couches de cornéocytes, 
dépourvus de noyau et remplis de kératine. Cette couche plane, quasi 
imperméable, est  indispensable contre l’invasion bactérienne extérieure. Elle est 
peu développée chez le prématuré l’exposant aux traumatismes cutanés et aux 
infections. 

- Le stratum granulosum, composé de 3 à 5 couches de kératinocytes aplatis et de 
granulations lipidiques lamellaires compactes contribuant à l’élaboration du 
ciment inter-cornéocytaire du stratum corneum. 

- Le stratum spinosum qui contient les kératinocytes responsables de la dureté de la 
peau. Il contient les précurseurs de la kératine, les mélanocytes, les terminaisons 
nerveuses libres mais aussi les cellules de Langerhans qui jouent un rôle 
immunitaire important. 

- Le stratum germinativum comportant des cellules assurant par division le 
renouvellement des couches les plus superficielles.  
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Figure 2.1: Organisation histologique de l’épiderme, d’après (18) 

(KF : filaments de kératine, D : Desmosomes, LG : Granulations lamellaires ; N : Noyaux) 
 
 

 
Le derme 
Couche nourricière de la peau, le derme est composé principalement d’un tissu 
conjonctif assurant les propriétés élastiques de la peau. Son épaisseur varie de 0,5 mm à 
plus de 3 mm (17). Il est composé :  

- de fibroblastes entourés d’une matrice extracellulaire (MEC), elle même 
composée de fibres de collagène et d’élastine 

- de nombreux vaisseaux sanguins organisés en plexus assurant la nutrition des 
couches sus-jacentes 

- de vaisseaux lymphatiques qui véhiculent  des cellules sanguines à vocation 
immune 

- de terminaisons nerveuses assurant les sensations de toucher épicritique, de 
douleur, de chaleur et de pression 

- de glandes sudoripares et de follicules pileux. La sécrétion des glandes 
sudoripares assure en grande partie la thermo-régulation et l’élimination des 
substances toxiques en contact avec la peau.  

 
Le derme est aussi le lieu d’insertion des muscles cutanés dit peauciers, reliquat du 
panniculus carnosus des animaux. Ces muscles permettent la mobilité de la peau chez 
certains animaux. Par exemple, le panniculus carnosus permet aux vaches de se défendre 
contre les mouches ou les oiseaux trop collants ou aux porcs épics de mobiliser ses 
aiguilles pour se défendre. Chez l’homme, son résidu est retrouvé disséminé dans le 
corps, particulièrement au niveau de la face et du cou où il assure en grande partie les 
mimiques de la face.  

 

6  Chapter 1 
 

  
(a) (b) 

Figure 1.3: Morphology of the stratum corneum. (a) schematic drawing (b) cryostat 
section  of  normal  human  skin  treated  with  Sorensen’s  alkaline  buffer  and methylene blue. 
Obtained from Marks [10]. 
 
The mechanical properties of both stratum corneum and viable epidermis are influenced 
by environmental conditions such as relative humidity (RH) and temperature. In 
addition, topical applications of either pure water, moisturizers or emollients alters the 
hydration state of the stratum corneum, significantly modifying some of its mechanical 
properties. Under normal conditions, the hydration in the stratum corneum conditions 
varies from 5-10% near the surface up to 30% near to the transition with the viable 
epidermis. Bound water associated with proteins and lipids accounts for 20-30% of the 
total water volume. The total water content varies little between 30% and 60% RH, 
although it increases considerably at higher values [11]. When fully hydrated, the 
stratum corneum swells to twice its normal thickness. In an in vitro situation, however, 
the stratum corneum can increase up to 400% of its original thickness [12]. This 
highlights the constraints imposed on the stratum corneum in vivo. 

1.2.3 Viable epidermis 
The viable epidermis is a layered structure, consisting of three layers or ‘strata’.  The  bulk  
of epidermal cells are the keratinocytes, which migrate upwards to the skin surface 
where they become non-viable. Other cell types within the viable epidermis include 
melanocytes, Langerhans cells and Merkel cells.  
Keratinocytes change their shape, size and physical properties when migrating to the 
skin surface. Indeed the morhology of an individual keratinocyte correlates with its 
position within the epidermis and its state of differentiation, which is reflected by the 
different strata: the stratum basale, the stratum spinosum and the stratum granulosum 
(Figure 1.4). The deepest layer is the stratum basale in which cell division occurs. It 
consists of 1 to 3 layers of small cubic cells. In the next layer, the stratum spinosum, the 
cells are larger and polyhedral in nature and are connected by desmosomes, which are 
symmetrical laminated structures. The keratinocytes adopt a more flattened morphology 
at higher layers of the stratum spinosum. In this layer, they are associated with lamellar 
granules, which are lipid-synthesizing organelles that migrate toward the periphery of 
the cell and eventually become extruded into the intercellular compartment in the next 
layer, the stratum granulosum. At this stage of differentiation, the degradation of 
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mitochondria and nuclei is apparent and the cytoplasm of the flattened cells become 
increasingly filled with keratohyalin masses and filaments. Furthermore, the cell 
membrane becomes gradually thicker. 
 
The thickness of the viable epidermis varies roughly between 30-100   μm   [13], 
accomodating between 5 to 10 cell layers. The cells are communicating by very strong 
desmosomes in the very compact tissue; the intercellular spaces occupy less than 2% of 
the volume [5,14]. Therefore, the mechanical integrity of the viable epidermis is 
considered to be stronger than other soft tissues. 
Because of its non-vascular structure, the epidermal cells are nourished from plasma that 
originates in the dermal blood vessels such that the nutrients transport across the 
epidermal-dermal junction.  
 

 
Figure 1.4: Morphology of the epidermis. In the schematic drawing the nucleus (N), the 
keratin filaments (KF), the desmosomes (D) and the lamellar granules (LG) are depicted. 
The histological section is taken from the skin of a young woman, obtained from 
Montagna et al. [15]. 

1.2.4 Dermal-epidermal junction 
The boundary between the dermis and epidermis is called the dermal-epidermal junction, 
which provides a physical barrier for cells and large molecules. Four distinctive zones in 
this strong junction can be identified: 1) the plasma membrane and hemidesmosomes of 
the basal keratinocytes adhered to the junction, 2) the lamina lucida zone with anchoring 
filaments, 3) the lamina densa, and 4) the amorphous sublamina densa fibrillar zone (see 
Figure 1.5). The degree of attachment is enhanced by parts of the epidermis penetrating 
the papillary dermis resulting in large cones, called rete ridges or papillae [16]. The 
major point of weakness is considered to be the lamina lucida [17]. The dermal-
epidermal junction length over a straight line ranges from 1.1 to 1.3 units [5].  
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Le derme est structuré en 2 couches : (fig. 2.2) 

-  le stratum papillaire, superficiel, caractérisé par la présence de papilles. Cette 
couche est très richement vascularisée par un plexus capillaire. Elle renferme également 
des vaisseaux lymphatiques et des récepteurs nerveux. 

 -  le stratum réticulaire, épais, renferme les glandes sébacées et sudoripares, la 
racine des poils ou des cheveux. Sa matrice extra-cellulaire (MEC) est très riche en 
fibroblastes. La partie profonde du derme réticulaire est plus lâche, elle comporte en 
profondeur les premiers adipocytes dont une trop grande concentration renforce l’effet 
de peau d’orange (19). 

 

Figure 2.2: Organisation histologique du derme, d’après (20) 
 

La densité des fibres élastiques du derme est variable dans l’organisme, peu importante 
dans certaines zones de mobilité (commissure, coude et genou) et particulièrement 
importante au niveau de la région temporale, du front ou de la région des fesses (17).   

Si l’anatomie de la peau est capitale pour comprendre son comportement mécanique 
élastique hétérogène, la complexité de son anatomie n’est pas l’objet principal de notre 
modélisation. Nous garderons tout de même à l’esprit le rôle important des différentes 
couches de la peau dans la mécanique globale du CPTSC.  

 

2.1.2   Anatomie du tissu sous-cutané 
 
Il est appelé diversement : hypoderme, tissu adipeux sous-cutané, tissu cellulaire sous-
cutané, toile sous-cutanée ou  encore pannicule adipeux (21). Il est présent sur la majeure 
partie du corps humain à part certaines régions (paupières, pénis, scrotum, oreilles) où il 
peut être très fin, voire absent. 

2.1. Anatomie de la peau

se développent dessous. Une fois arrivées en surface, les cellules aplaties sans noyau sont éli-
minées par le lavage, le frottement des vêtements extérieurs, etc. La couche cornée contient de
l’eau, ce qui est responsable de sa souplesse. Cette couche cornée est fragile. En cas d’altéra-
tion ou d’effraction, elle perd sa fonction de barrière, ce qui entraîne un risque accru d’infection.

A la surface de la peau, il y a le film hydrolipidique qui est constitué de sébum et de débris
épidermiques, de sueurs, de sels minéraux. Il permet de protéger la peau des variations hy-
driques (humidité et sécheresse) et des agressions microbiennes ou mycosiques en apportant
lubrification et souplesse.

2.1.2 Derme

Juste au-dessous de l’épiderme, le derme forme la première et la plus épaisse des couches vé-
ritables de la peau (Lassagne [2004]). Il est séparé de l’épiderme par la membrane basale, qui
représente un filtre de diffusion vis-à-vis des produits qui circulent entre le derme et l’épi-
derme. Le derme est une structure complexe bien plus épaisse que l’épiderme. Le derme est
un tissu conjonctif qui contient des cellules du derme appelées fibroblastes entourées par une
matrice extra-cellulaire, des vaisseaux sanguins et des terminaisons nerveuses. Les fibroblastes
produisent en permanence des fibres capables de résistance en élasticité comme les fibres de
collagène, les fibres élastiques (élastine) et une substance fondamentale. Ils se situent tous dans
la matrice extra-cellulaire (Figure 2.3). Les glandes sudorales et sébacées siègent aussi dans le
derme.

FIG. 2.3 – Structure du derme. Prise de http ://www.csdeschenes.qc.ca/img_scientic/676/derme.jpg

Le derme est divisé en deux régions anatomiques : le derme papillaire et le derme réticulaire. Le
derme et l’épiderme s’épousent tout au long d’une zone dans laquelle se serrent des papilles,
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Il existe dans la littérature une difficulté quant à la systématisation des composants du 
tissu sous cutané. Celle-ci tient essentiellement, comme le souligne de nombreux auteurs 
(21-23), à un problème de terminologie anatomique internationale.  
Malgré cette difficulté, la majorité des auteurs contemporains (23-25) reconnaissent trois 
principales structures au tissu sous-cutané: 

• le tissu adipeux superficiel (Superficial Adipose Tissue : SAT) 
• une couche intermédiaire : Stratum Membranosum (SM) souvent appelé fascia 

superficialis ou encore couche membraneuse du fascia superficialis 
• le tissu adipeux profond (Deep Adipose Tissue : DAT) 
• des moyens d’unions conjonctifs perpendiculaires différemment nommés (retina 

cutis, skin ligaments, septas interlobulaires…) 
 

Le SAT et le DAT sont composés majoritairement, en volume, de cellules graisseuses 
(ou adipocytes) mais pour moitié, en nombre de cellules, d’une fraction dite stroma-
vasculaire. Cette dernière contient des fibroblastes, des macrophages, des cellules 
sanguines, endothéliales et des cellules souches d’origine adipocytaire.  

Les cellules graisseuses sont organisées en lobules, eux-mêmes organisés en 
groupements (perles, sections et compartiments). (fig. 2.3) 

 

Figure 2.3: Organisation multi-compartimentale du tissu sous-cutané (26)  

 
Cette  compartimentation est assurée par un Tissu Conjonctif Sous-Cutané (TCSC) 
organisé en réseau (ou toile) fait de fibres de collagène et d’élastine dont l’organisation 
est détaillée dans le chapitre suivant. 
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1.2.6 Hypodermis 
The hypodermis is defined as the adipose tissue layer found between the dermis and the 

aponeurosis and fasciae of the muscles. Its thickness varies with anatomical site, age, 

sex, race, endocrine and nutritional status of the individual. The subcutaneous adipose 

tissue is structurally and functionally well integrated with the dermis through nerve and 

vascular networks and the continuity of epidermal appendages, such as hairs and nerve 

endings.  The bulk of subcutaneous adipose tissue is a loose association of lipid-filled cells, the 

white adipocytes, which are held in a framework of collagen fibers. However, only one 

third of adipose tissue contains mature adipocytes [18], with the remainder being 

stromal-vascular cells including fibroblasts, leukocytes, macrophages, and pre-

adipocytes [19]. Adipose tissue has little extracellular matrix compared to other 

connective tissues.  
Stored fat is the predominant component of the adipocytes; where the lipid droplet can 

exceed  50  μm.  The  cytoplasm  and nucleus appears as a thin rim at the periphery of the 

cell (Figure 1.6). The diameter of the entire white adipocyte is variable, ranging between 

30  and  70  μm  [18]. Collections of white adipocytes comprise fat lobules, each of which 

is supplied by an arteriole and surrounded by connective tissue septae. Each adipocyte is 

in contact with at least one capillary, which provides the exchange of metabolites and 

allows the adipocytes to function effectively. It is interesting to note that the 

subcutaneous adipose tissue of the lower trunk and the gluteal thigh region has a thin 

fascial plane dividing it into superficial and deep portions. Morphological differences are 

observed between these two adipose tissue layers [20].  

 

 

 

(A) 

(B) 

Figure 1.6: Schematic drawing (a) and histological section (b) of hypodermis, or 

subcutaneous adipose tissue, showing white adipocytes (WA) with the nucleus (N) at the 

periphery. The adipocytes are in contact with the blood circulation via arterioles which 

branches the larger arteries (A) and veins (V). 

 

A 

V
  

N 

WA 
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2.1.3   Anatomie des moyens d’unions conjonctifs du CPTSC 
 
Il est possible de séparer le TCSC en trois grandes composantes :  

- les composants parallèles à la peau, membranaires = stratum membranosum 
assez communément appelé fascia superficialis 

- les composants perpendiculaires à la peau = retinacula cutis et skin ligaments 
- le réseau alvéolaire formé par les parois des septas des lobules adipocytaires   

 

Pour illustrer cette organisation, Stecco et al. (23) proposent un schéma générique (fig. 
2.4). Ce dernier a servi de base à notre étude anatomique (chap. 3).  

 
Figure 2.4: Schéma de l’organisation du CPTSC au niveau du tronc et des membres (23) 

Comme nous le verrons ci-après, la distinction entre les retinacula cutis et l’alignement 
des sections des septas lobulaires est assez floue en raison des méthodes qui les 
explorent. En effet, ces dernières dénaturent les tissus (anatomie dissectionnelle) ou 
méprennent l’architecture tridimensionnelle (histologie et études en imagerie par coupe 
qui sont toutes les deux bidimensionnelles). 

 
 

2.1.3.1 Le Stratum Membranosum 

Le Stratum Membranosum (SM) joue un rôle prépondérant dans l’architecture du tissu 
sous-cutané et dans sa cohésion avec la peau et les structures profondes. Il s’agit d’une 
membrane composée de collagène et d’élastine orientée parallèlement au plan cutané. 
Elle est visualisée particulièrement lors de chirurgie de séquelles d’amaigrissement ou 
lors de la levée de lambeaux cutanés fins (fig. 2.5). Le SM a été particulièrement bien 
décrit au niveau de l’abdomen (fascia de Scarpa) et du périnée (fascia de Colles) où il est 
épais et prépondérant en chirurgie de la silhouette (22). Depuis la description de Scarpa 
en 1809 (27), de nombreux auteurs se sont intéressés à l’anatomie du SM qui est devenu 
un plan anatomique de choix en chirurgie reconstructrice (28, 29) et esthétique (30). 
Cette membrane collagénique, identifiée in vivo en tomodensitométrie et en échographie, 

displacement of veins during movement. In addition, the

hypodermal plexus, both arterial and venous, is inside the

superficial fascia (Fig. 2b). The arteries of this plexus
present many arteriovenous communications that allow

shunts to occur that control blood flow through the skin and

are used to control body temperature. Besides, the state of
distension or constriction of the subcutaneous arteries

determines the skin temperatures and skin color in light-
skinned individuals. Marked pallor of the skin, which is

seen in acute shock, results from vasoconstriction in the

arterial plexus of the hypodermis. It is possible that an
alteration of the skin color or chronic skin ischemia could

be due to alterations in superficial fascia. Indeed we can

hypothesize that a fibrotic fascia chokes the arteries inside,
reducing skin vascularization. Furthermore, within the

superficial fascia, many nervous fibers can be observed.

On bony prominences and at some ligamentous folds, the
superficial fascia adheres to the deep fascia. In some regions,

the superficial fascia splits, forming special compartments,

particularly around major subcutaneous veins and lymphatic

vessels, with fibrous septa that extend out to attach to vessel
walls. It is apparent that site-specific variations in superficial

fascia should be considered in the selection of fascial flaps.

Variations in the anatomy of deep fascia

The deep fascia is a fibrous layer that covers muscle bun-

dles. Two different types of deep fascia can be distin-
guished: aponeurotic fascia and epimysial fascia. The first

type includes the fasciae of the limbs, the thoracolumbar

fascia and the rectus sheath. The second is typical of the
deep fasciae of the trunk, as well as those of the pectoralis

major, trapezium, deltoid, and gluteus maximus muscles.

The epimysial fascia consists of a thin collagenous layer
with a mean thickness of 150–200 lm, tightly connected to

Fig. 1 Basic pattern (a, d) of organization of subcutaneous layers in
the limbs (a–c) and in the trunk (d–f). These general models
correspond well to ultrasound (b, e) and histological (c, f) images.
The superficial fascia divides in all the body the subcutaneous tissue
into two adipose layers, the SAT (superficial adipose tissue) and the
DAT (deep adipose tissue) in the body. Fibrous septa connect the

superficial fascia to skin and to deep fascia, forming a three-
dimensional network around fat lobules. The deep fascia shows
different features according to the particular region: in the limbs it is
formed by two or three fibrous sublayers separated by HA, in the
trunk the deep fascia is thinner consisting of only one fibrous layer

Surg Radiol Anat
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sépare les contingents graisseux superficiel et profond au niveau du tronc et des 
membres (22, 31, 32). Les auteurs décrivent un ou plusieurs contingents en fonction des 
localisations sus-citées (22, 33). Lockwood (34), en étudiant le SM sur des cadavres frais 
a proposé que l’ensemble du tissu conjonctif compris entre le derme et les muscles ait 
une même dénomination : le système fascial superficiel (SFS). 

 

Figure 2.5: A gauche : Stratum membranosum (SF)  visible lors de la levée d’un lambeau cutané glutéal 
(29). A droite : Stratum membranosum (ML) visible au niveau de l’abdomen au cours d’une dissection 

cadavérique (24) 

 

On peut donc appréhender l’architecture du CPTSC du tronc et des membres comme un 
mille-feuilles, fait de plusieurs couches de graisse (2 le plus souvent) et de couche(s) 
collagénique(s) de séparation.  

Parallèlement, Ferreira et al. (35) proposent dans une discussion, d’étendre ce concept 
stratigraphique à la face, le Système Musculo-Aponévrotique Superficiel (SMAS) 
(figure annexe 1 ) devenant alors une différenciation particulière du SFS. Cette idée vient 
corroborer de nombreux travaux anatomiques (15, 36-38) qui ont permis d’isoler une 
organisation stratigraphique au niveau de la face. Celle-ci est faite d’une couche 
graisseuse superficielle, d’un plan intermédiaire le plus souvent musculaire et de loges 
graisseuses profondes.  

La présence de fibres musculaires au sein du tissu sous-cutané de la face est sujette à 
controverse. Le reliquat du panniculus carnosus présent chez d’autres mammifères, 
existe indéniablement chez l’homme de manière disparate (palmaris brevis, dartos, 
corrugator cutis ani et le muscle aréolaire) mais aussi de manière plus systématisée au 
niveau des muscles cutanés de la face (fig. 2.6 & 2.7 & figure annexe 1). 
Le concept d’une continuité entre le SM et le SMAS a été avancé dans la littérature (35). 
Même si anatomiquement les études n’ont pas toujours pu prouver une continuité entre 

1187

of the donor site was performed in all patients. 
During the average follow-up period of 13 months 
(range, 2 to 35 months), all flaps showed good 
contour and did not require any secondary revi-
sions. Donor-site morbidity was minimal, as scars 
were hidden and acceptable. There was minimal 
contour irregularity and asymmetry that did not 
require any secondary procedures.

DISCUSSION
Reconstruction using a free-style gluteal artery 

perforator flap on the posterior aspect of the 
extremity and hindfoot began with the hypothesis 
that it can provide a thin and durable flap, ade-
quate flap size, and minimal donor-site morbid-
ity, and maintain a single patient position during 
operation.

Based on the free-style approach, perfora-
tors from either the superior or inferior gluteal 

Fig. 2. Case 1. A bright, thin, white, film-like layer was seen 
between the deep and superficial fat lobule. SF, superficial fascia.

Fig. 3. Case 1. The flap pedicle was 5 cm long with one artery 
and two veins. The 7-mm-thick flap was anastomosed to a per-
forating branch in an end-to-end fashion on the lateral aspect 
of the ankle.

Fig. 1. Case 1. (Above) A 30-year-old woman was diagnosed with 
malignant melanoma on the right posterolateral aspect of the 
right heel, including the weightbearing surface. (Center) The 
wound after wide excision. (Below) A 15 × 7-cm gluteal artery 
perforator flap was designed at the donor site.

on the bisiliac line, the mean resistance to traction of this

fibrous layer was 2.8 kg in a transversal direction and
5.5 kg in a cranio-caudal direction.

After removal of the fibrous layer, another layer of

adipose tissue was found (Deep Adipose Tissue, DAT)
(Fig. 2c). It appeared very different from the SAT, par-

ticularly as its fat lobes were smaller, flatter and less well-

defined, and the fibrous septa were less consistent and
mostly obliquely oriented. This adipose layer showed sig-

nificant variations in terms of thickness between different

areas. Toward the points at which the membranous layer of
the subcutaneous tissue adhered to salient structures

(inguinal ligament, bony prominences, linea alba), the

DAT became thinner and tended to progressively reduce its

fat component, while the network of collagen fibers (reti-
nacula cutis profunda) became stronger and more tightly

packed, connecting the deep aspect of the membranous

layer to the deep fascia. The DAT also showed great
variations between individuals in terms of both fat content,

and the thickness and strength of the retinacula cutis, which

appeared partly attributable to different constitutions.
Under mechanical testing, as had been done for the

superficial layer of adipose tissue, the fat lobes showed a
tendency toward displacement, with a limited capacity for

regaining their original relationships, so that the structure

more easily became disgregated. The obliquity of the septa
of this layer, limited elastic properties and strength, with

easy lateral displacement of lobes, explain the sliding of

the subcutaneous tissue over the deep fasciae. Overall, this
layer, although with greater difficulty due to the low

mechanical strength of the network of membranes in which

the fat lobes were immersed and to varying thicknesses,
could also be raised and isolated from the underlying deep

fascia which covers the muscles of the abdominal wall.

Its removal gave direct access to the plane of the
superficial aspect of the deep fascia.

No further major structure could be identified in the

thickness of either the DAT or SAT, apart from slightly
thicker isolated oblique septa in the DAT.

As regards the lines of adherence of the membranous

layer, as dissection continued in nearby regions, the
superficial layer of adipose tissue was found to be in

total continuity with a layer corresponding to it in terms

of characteristics in the thigh and gluteus, and a similar
continuity was found between the two hemi-abdomens

over the linea alba. In these areas of transition, the most

remarkable feature was strengthening of the retinacula
cutis. Instead, the DAT compartment was clearly defined

along the lines of adherence identified for the membra-

nous layer, so that the deep adipose compartment of
the abdomen appeared to be isolated from that of the

thighs.

Histological study

In all the full-thickness specimens, constant morphology of
the subcutaneous tissue was seen, organized in the fol-

lowing layers, beginning from the surface: [skin (epidermis
and dermis)], superficial adipose tissue (SAT), fibrous
horizontal layer of connective tissue (membranous layer),

deep adipose tissue (DAT), [deep fascia, abdominal wall
muscles].

The superficial adipose tissue presented fibrous septa

(retinacula cutis superficialis) connecting the dermis with

the membranous layer. These septa defined polygonal-oval
lobes of fat cells with a mean circularity factor of 0.856

Fig. 2 Fresh cadaver dissection. Demonstration of three layers of
abdominal subcutaneous tissue raised as flaps; a superficial adipose
tissue (SAT) is overturned medially and membranous layer is isolated
as a flap; b main part of membranous layer (ML) is overturned
medially; a smaller part of it is isolated, leaving its connections to
inguinal ligament (highlighted with blue card underneath); c deep
adipose tissue (DAT) raised as a flap. Note different appearance of
SAT, with well-defined lobes, and of DAT. Abdominal SAT is in
continuity over inguinal ligament with thigh SAT, whereas DAT is
interrupted by anchorage of membranous layer to inguinal ligament

838 Surg Radiol Anat (2011) 33:835–842
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le SMAS latérofacial, le fascia temporo-pariétal, la musculature centro-faciale et le 
platysma, de nombreux auteurs (15, 25, 35, 37, 38) admettent que l’on peut intégrer en 
majeure partie l’ensemble de ces muscles dans un même modèle formant une cagoule 
musculo-aponévrotique autour du visage, délimitant le SAT et le DAT de la face. 

 

Figure 2.6: Représentation du SMAS cagoule séparant les loges graisseuses superficielles communes et 
profondes (39). 

 

 

Figure 2.7: Positionnement histologique du SMAS par rapport aux couches graisseuses dans différentes 
régions de la face (a : extra-faciale, b : région parotidienne, c : région jugale et d : sillon naso-génien) (15). 
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• The spaces are mobile functional areas. Each space has a 
definite boundary and minimal fixation.

• The boundaries tend to be the least mobile part of the soft 
tissue.

• The retaining ligaments are located within and reinforce 
the boundaries that separate the different functional 
areas.

• The intrinsic muscles of the deeper layer attach to the 
bone within the boundaries.

• Superficially, the muscles insert into to the mobile soft 
tissues in layer 3, in the area of maximum mobility.

• All the deep muscles of clinical significance attach to the 
bony border of the oral cavity.

• The retaining ligaments and muscle origins share a bony 
origin at the boundary.

• A line of ligamentous attachment continues around the 
perimeter of the bony cavities.

To allow physical movement of the soft tissue over the 
rigid skeleton subsequent to contraction of the superficial 
muscles, the soft tissue of the face incorporates a unique 
anatomical arrangement in the form of a series of spaces. 
Movement is possible only because of the presence of spaces 
beneath the muscles. The spaces are located between places 
of fixation. The facial spaces are in two forms:

Fig. 6.7 Relationship between muscles and underlying spaces. Movement occurs where there is muscle in layer 3 and a related space in layer 4. The spaces 
are, from above: the preseptal space of the lower lid, the prezygomatic space, the masticator space for the buccal fat pad and the premasseter space.

Principle

The five-layered soft tissue anatomy should be considered in 
its two variants:

1. that overlying the skeleton, and
2. that overlying the bony cavities.

Aston_ch06_main.indd   10 12/12/2008   12:38:19 PM

 Histotopographic Study of the 
Fibroadipose Connective Cheek System 
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tive layer was thin (2.83  8  0.8 mm), with oblique fibrous 
septa connecting the superficial to the deep temporal fas-
cia. These septa were on average 126.97  8  70  ! m thick. 

  Discussion 

 While in the rest of the body subcutaneous tissue and 
the fascia superficialis are separated from the muscular 
compartment and adapt only slightly to its contractions, 
in the face a refined subcutaneous mechanism of connec-
tion between mimic muscles and skin exists [Lockwood, 

1991]. Our clinical and histological results confirm that 
the layered architecture of the subcutaneous tissue of the 
face, from superficial to deep layers, corresponds to the 
epidermis, corium, superficial fibroadipose connective 
layer, a laminar layer of connective tissue (the so-called 
SMAS), deep fibroadipose connective layer and deep 
(muscular) fascia, consisting of multiple layers of tissues 
connecting the dermis with the facial muscles ( fig. 4 ). 
This basic arrangement shows progressive regional thin-
ning of the SMAS, from the preauricular region to the 
nasolabial fold (p  !  0.05), together with regional varia-
tions in superficial and deep fibroadipose connective tis-

Epidermidis

Corium
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Corium

Superficial adipose layer

Deep adipose layer

Deep fascia

Buccinator muscle

SMAS enveloping
the mimic muscles
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Parotid capsula
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  Fig. 4.  Schematic drawing showing the basic pattern of organization of subcutaneous tissue ( a ) and its changes 
in the parotid region ( b ), the cheek region ( c ) and the nasolabial fold ( d ).                                 
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2.1.3.2 Les moyens d’unions 

Comme l’illustrent bien les constatations opératoires (fig. 2.8 et annexe vidéo 1) et les 
travaux anatomiques réalisés sur le  tronc et la région glutéale (24, 31, 34) il existe, 
perpendiculairement à la peau, des moyens d’unions conjonctifs appelés retinacula cutis. 
Ils sont tendus entre la peau, le stratum membranosum et le plan profond. Ces derniers 
ont été particulièrement étudiés en histologie (15, 23-25, 40-42) et plus rarement en 
imagerie in vivo (19, 43). Au dessus du plan du SM, les retinacula cutis se nomment 
retinacula cutis superfialis (RCS). En dessous de ce plan, ils se nomment retinacula 
cutis profondus (RCP). 

 

 
 

Figure 2.8: Mise en tension des RCS et des RCP au cours d’une dermolipectomie des cuisses réalisée après 
lipoaspiration (cas personnel). (cf. annexe vidéo 1) 

 
 

Le rôle des RCS semble plus basé sur le maintien de la peau alors que les RCP assurent 
plus une fonction de mobilité du tissu sous-cutané par rapport au plan profond. Ce 
maillage semble également jouer un rôle dans la dissipation des tensions mécaniques et 
dans la proprioception. Il protège le réseau veineux en participant à sa compétence (44) 
et accompagne le passage des vaisseaux perforants en diminuant la tension de surface. 
 Dans certaines régions anatomiques il existe également des moyens d’union 
directs plus denses entre les structures profondes et la peau. Ces moyens d’unions sont 
improprement appelés ligaments comme pour les ligaments de Cooper (45) au niveau du 
sein (fig. 2.11) et de Furnas (46) au niveau de la face (fig. 2.9). Ces points d’attaches ont 
été également décrits au niveau abdominal et sternal par Lockwood (34), se basant sur 
ses études anatomiques et sur les conséquences de la surcharge pondérale au niveau de la 
silhouette. D’autres auteurs ont également décrit ces moyens d’unions au niveau des 
doigts, de la sole plantaire (47), des paumes et du cuir chevelu (22).  
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Au niveau de la face, ces structures ont été particulièrement étudiées pour mieux 
comprendre les conséquences du vieillissement et affiner les techniques de 
rajeunissement facial. De nombreux points d’attaches ont été décrit depuis les classiques 
descriptions de Mac Gregor et Furnas (37, 46, 48). Ces structures ont des densités et des 
insertions différentes ce qui leur a valu des dénominations différentes (true ligaments, 
adhesions et septae) (16, 37, 49, 50). Ces moyens d’union du SMAS (fig. 2.9 et 2.10) 
délimitant des compartiments au niveau du tissu adipeux superficiel et profond ont été 
très largement étudiés avec des constatations relativement comparables (51-53). 
S’appuyant sur le concept de perforasomes (54), cette compartimentation correspond 
selon Schaverien et al. (55) à une délimitation vasculaire.  

 
Figure 2.9: Position des principaux moyens d’unions de la peau et du SMAS au plan profond 

 
D’un point de vue  chirurgical, au niveau de la face, ces moyens d’unions sont 
particulièrement étudiés afin de mobiliser de façon optimale le SMAS seul ou le 
complexe peau-SMAS dans les liftings faciaux (fig. 2.10) 
 

 
Figure 2.10: Principaux procédés de décollement et de plicature utilisés dans les liftings cervico-faciaux (16) 
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narrow band of fusion between the superficial and deep 
temporal fasciae, which he named the orbicularis-temporal 
ligament.24 Moss et al18 divided the ligamentous attach-
ments of the temporal area into septa, ligamentous adhe-
sions, and areas of thickening around the orbital rim, which 
they referred to as thickenings of the periorbital septum. 
They also divided the temporal fusion line and zone of 
adhesion described by Knize into a superior septum (supe-
rior temporal septum) and a caudal adhesion (temporal 
ligamentous adhesion) (Figure 3). Although the temporal 
ligament described by Moss et al is synonymous with 
Knize’s orbital ligament, they each had a slightly different 
location. The temporal ligament, or temporal ligamentous 
adhesion, was described as a 15 × 20-mm area of adhesion 
located 10 mm cephalad to the orbital rim, while the orbital 
ligament was described as a ligament located on the orbital 
rim.18,24 Moss et al described the temporal ligament as the 
keystone area for its communication with 3 ligaments: the 
superior temporal septum superiorly, the inferior temporal 
septum laterally, and the supraorbital ligamentous adhesion 
medially (Figure 3). The inferior temporal septum is roughly 
similar in location to what was described by Knize24,33 as 
the orbicularis-temporal ligament (Table 1).

Similarly, the presence of ligaments in the forehead 
area is controversial. Some authors considered the fore-
head devoid of named ligaments and instead as being 
stabilized by the supraorbital and supratrochlear neuro-
vascular bundles, which act as retaining ligaments.24 
Others described ligamentous attachments such as the 
supraorbital ligamentous adhesion and superolateral, 
superomedial, and inferomedial ligaments.18,34 Moss et 
al18 considered the supraorbital ligamentous adhesion to 
be the same area that Knize24,32,33 described as zone B of 
the forehead (the lower 2 cm of the forehead), where  
the deepest layer of the deep galea is adherent to the 
periosteum and where periosteal elevation is particularly 
difficult.

Retaining Ligaments of the Periorbital Area
The orbicularis retaining ligament, also known in the ocu-
loplastic literature as the orbitomalar ligament, is the main 
periorbital retaining ligament. It is an osteocutaneous liga-
ment that originates from the periosteum of the orbital 
rim, traversing the orbicularis oculi muscle and inserting 
into the skin of the lid-cheek junction (Figure 1).25,29 In 
1963, Hagriss35 described a fascial extension that passed 

Figure 1. Anatomic locations of the retaining ligaments of the face.

772  Aesthetic Surgery Journal 33(6)

from the orbital rim to the orbicularis muscle and skin. 
Kikkawa et al25 was the first to describe this ligament ana-
tomically and histologically, and they named it the orbito-
malar ligament. Histological analysis showed that the 
ligament “fanned out” in a lamellar fashion as it traveled 
through the orbicularis oculi and the SMAS to the skin, 
similar to the retinacular cutis.25,36

Muzaffar et al16 detailed the anatomic description of 
this ligament and renamed it the orbicularis retaining liga-
ment. His characterization of this retaining ligament was 
conceptually similar to that by Kikkawa et al25; they said 
that the ligament is a septal structure originating from the 
periosteum just outside the inferior orbital rim, in close 
proximity to the septum orbitale, and inserting on the 
deep-surface orbicularis oculi muscle. The ligament is ill-
defined at the medial origin of the orbicularis, where the 
muscle fibers are tightly adherent to the orbital rim perios-
teum to the level of the medial corneoscleral limbus. 
Lateral to this point, the muscle separates anteriorly from 
the rim periosteum and becomes attached to it through the 
septum-like orbicularis retaining ligament.16 In a recent 
anatomic study that included 48 hemifaces, Wong et al29 

confirmed the presence of a well-defined ligament in this 
medial adherent area of the orbicularis, which they named 
the tear trough ligament. This ligament originates from the 
maxillary periosteum immediately inferior to the orbital 
rim, sandwiched between and separating the origins of the 
palpebral and orbital portions of the medial orbicularis 
oculi muscle. It terminates at the medial corneoscleral 
limbus, where it becomes continuous with the orbicularis 
retaining ligament.29 The orbicularis retaining ligament 
then lengthens in an anterior-posterior dimension to a 
maximum length of 10 to 20 mm16,29 and then shortens 
until it reaches the lateral orbital rim, where it terminates 
in an area of fibrous thickening called the lateral orbital 
thickening.16,18 The importance of the lateral orbital thick-
ening area, also known as the “superficial lateral canthal 
tendon,”37 is that it indirectly connects the orbicularis 
retaining ligament to the lateral canthal tendon through 
the orbicularis deep fascia (septum orbitale) and the tarsal 
plate, forming a single anatomic unit.16,37 Ghavami et al38 
confirmed the circumferential nature of the orbicularis 
retaining ligament in a cadaver study using an operating 
microscope. The ligament was noted to be present over 

Figure 2. Superficial facial fat compartments and their relationship to the retaining ligaments.
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fascia, or platysma) will require release of the retaining 
ligaments to allow unrestricted mobilization and redrap-
ing of the flap. Dividing the ligaments in the sub-SMAS 
plane will eliminate the restraining effect of the ligament 
on the flap. By releasing the tethered portion of the 

SMAS, the surgeon can effect a change in an area distal 
to this tethered point. Imagine that point A is the area 
where the flap was raised and where a pulling force will 
ultimately be applied to redrape the flap, and point B is the 
ptotic area in the face that needs to be lifted (Figure 6). If 

Figure 6. Concepts for release of the retaining ligaments and redraping of the skin and superficial musculoaponeurotic system 
(SMAS). Point A is where the dissection starts, and point B is the area of the face that needs to be lifted or tightened. Ac and 
Bc are locations of points A and B, respectively, after the skin or SMAS flap is pulled. I, subcutaneous facelift; II, SMAS facelift; 
III, deep plane and composite facelift; and IV, SMAS plication.
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Figure 2.11: Différentes façon d’illustrer le ligament de Copper, dans le prolongement des RCP à gauche 
ou centré sur le mamelon, entourant les canaux galactophores à droite.  

 

  

2.2 Principe d’augmentation tissulaire 
 

Ce procédé vise à augmenter le volume d’une structure anatomique ou à le reconstruire. 
Deux méthodes nous intéressent particulièrement : l’expansion cutanée et l’AutoGreffe 
Adipocytaire (AGA). Connaître précisément ces procédures nous permettra de proposer 
une simulation au plus proche des conditions opératoires.  

 
2.2.1 Implants en élastomère de silicone & expandeurs cutanés 

 
La pose d’implants en élastomères de silicone vise à projeter une structure anatomique 
hypotrophique afin d’obtenir un résultat esthétiquement meilleur que l’état initial.  

Ils sont utilisés :  

- pour le sein afin d’augmenter un sein hypotrophique ou reconstruire un sein ayant 
subit une mastectomie à but carcinologique (fig. 2.12 & 2.18) 

- pour le thorax masculin dans la correction des pectus excavatum (fig. 2.13) 
- pour les mollets en correction d’hypotrophie musculaire d’origine neurologique 

ou en esthétique chez les body-builder (fig. 2.14) 
- moins fréquemment dans certaines régions jugées hypo-projetées par le patient 

(fesses, menton, pommette, pectoraux…) 
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Historiquement, l'idée d'inclusions prothétiques apparaît vers 1930 avec Dufourmentel 
qui utilise des implants d'ivoire ou de caoutchouc au niveau du nez mais n’expose pas 
d’utilisation au niveau du sein. Les années 1960 ont vu la mise en place des premiers 
implants en élastomère de silicone remplis de gel de silicone par Cronin (56) ou remplis 
de liquide physiologique par Arion (57). La commercialisation officielle des prothèses 
mammaires aux Etats Unis a été autorisée en 1964. En France, malgré l’apparition des 
premières complications et une interdiction de 2000 à 2001, l’évolution des techniques 
de fabrication et la démocratisation de la chirurgie esthétique à permis de garder 
l’engouement pour cette intervention qui a été pratiqué selon les estimations chez plus de 
5 millions de femmes au cours des quarante dernières années.   

  

Figure 2.12: Prothèses mammaires en élastomère de silicone rondes, lisses et micro-texturées 

 

Figure 2.13: Prothèses en élastomère de silicone par le traitement d’un pectus excavatum réalisées par 
prototypage rapide à l’aide de CAO (IMA solutions) 

 

Figure 2.14: Prothèses en élastomères de silicone utilisées pour l’augmentation esthétique des mollets  

 

 

Adjonction tissulaire
Mise en place d’implants

Déplacement des bases (osseuses, musculaires...)

dimanche 30 septembre 12
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2.2.1.1 Composition  

Concernant les implants mammaires qui nous intéressent particulièrement, ils sont 
composés à l’heure actuelle et de manière réglementaire (fig. 2.15): 

- d’une enveloppe d’élastomère de silicone qui peut être lisse (favorisant sa 
mobilisation dans la loge de mise en place) ou texturée (favorisant son accroche 
dans la loge). La texturation comme l’épaisseur de l’enveloppe de la prothèse 
sont variables en fonction des marques et des modèles. Il existe également des 
implants dits « anatomiques », en forme de goutte d’eau, qui permettent un rendu 
plus proche du sein natif mais qui ont l’inconvénient, quant ils tournent de 
déformer le sein ce qui nécessite parfois une intervention de reprise. 
 

- d’un produit de remplissage qui peut être du sérum physiologique (le plus 
souvent utilisé pour les expandeurs cutanés) ou du gel de silicone dont la 
cohésivité varie en fonction des marques. Plus le gel est cohésif, plus la prothèse 
est rigide et moins l’aspect de « vague » peut apparaître à la compression et en 
position debout. 

 

Figure 2.15: Composition typique d’une prothèse comportant une capsule semi-rigide et un gel de silicone 
plus ou moins cohésif. 

2.2.1.2 Voies d’abord et position de la prothèse per-opératoire 

Les voies d’introduction de la prothèse sont multiples (fig. 2.16), choisies avec la 
patiente, en fonction de la taille de la prothèse, de sa position et de la taille des aréoles. 
La plus classique est la voie sous mammaire qui permet une exposition très correcte et 
qui permet la mise en place pré ou rétro pectorale sans section de la glande ni des canaux 
galactophores (fig. 2.17). La voie aréolaire est discrète et adaptée à la position pré-
pectorale. Plusieurs types de décollements sont possibles, idéalement, la transsection de 
la glande doit être réservée au remodelage des seins malformés car elle augmente le taux 
de complications post-opératoires.  
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Figure 2.16: Voies d’abord possibles de mise en place d’une prothèse mammaire (1 : trans-aréolaire, 2 : 
péri-aréolaire, 3 : axillaire, 4 : sous mammaire) 

 

Figure 2.17: Figure de gauche : différents plans anatomiques de dissection possibles. Figures du milieu et 
de droite : Différentes positions possibles rétro ou pré-muscualaire de la prothèse 

 

Figure 2.18: Résultat esthétique après mise en place de prothèses (270 et 295 cc) en position rétro-
pectorale par voie sous mammaire (58) 
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2.2.1.3 Propriétés mécaniques des prothèses  

Si les propriétés mécaniques des prothèses mammaires et notamment leur résistance au 
temps est un paramètre étudié de près par les fabricants et par les organisations 
mondiales de pharmaco-vigilance (59, 60), il n’existe que peu de travaux scientifiques 
indépendants sur le sujet. La majorité des auteurs se sont intéressés aux propriétés des 
prothèses explantées par rapport à leurs équivalents inutilisés. Ils ont ainsi étudié 
l’évolution de la résistance de l’élastomère et des gels de silicone après quelques années 
d’implantation (61-63), ou juste après le geste d’introduction qui peut se relever 
traumatique pour le gel (64). D’une manière générale, les implants perdent leur 
résistance et leur dureté très rapidement après leur implantation. Ces paramètres 
diminuent de 500 à 600% en une vingtaine d’années. (fig. 2.19) 

!

 

Figure 2.19: Diminution des paramètres de dureté et de l’élasticité avec l’âge d’implantation. (63) 

 

Wilson (65) a développé un modèle informatique de plusieurs types de prothèse afin 
d’en mesurer les paramètres de résistance sous forte contrainte, d’en déduire la durée de 
vie ou encore d’étudier la position de la prothèse sur leur contrainte. Ces données nous 
seront importantes pour simuler une intervention de ce type. 
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2.2.1.4 Expandeurs cutanés 
 
S’inspirant des constatations physiologiques de la grossesse et des expériences 

sur la distraction osseuse réalisées quelques années auparavant, Neumann (66) présenta 
au milieu des années 40 un premier résultat d’expansion cutanée pour couvrir une 
reconstruction auriculaire. Trente-six ans plus tard, cette technique été proposée pour la 
reconstruction du sein après mastectomie à but oncologique (67) (fig. 2.21). Cette 
dernière indication est devenue la principale utilisation des prothèses d’expansion (68). 
Elle est aussi utilisée pour la couverture d’excision de lésion de grandes tailles (nævus 
congénitaux géants, malformations vasculaires…) (69, 70) ou encore dans le traitement 
des séquelles de brûlures (71, 72).  
Deux grands types d’expandeurs sont utilisés en pratique clinique, ceux adaptés à la 
réalisation de lambeaux expansés, de formes variables, comportant une valve 
externalisée et ceux utilisés pour la reconstruction mammaire qui ont une forme 
d’implant avec une valve incorporée. (fig. 2.20) 

 
 

Figure 2.20: Expandeurs cutanés implantables classiques à gauche, spécialisés en reconstruction 
mammaire à droite  

 
 

Figure 2.21: Résultat d’une reconstruction mammaire après expansion cutanée puis mise en place de 
prothèse (58) 

Le gonflage s’effectue une à deux fois par semaine durant 6 à plus de 12 semaines, à 
l’aide de sérum physiologique. Les volumes d’injection sont très variables (100 à plus de 
1500 ml). Plusieurs formes de prothèses existent, elles influent sur le gain de tissu et sa 
répartition (fig. 2.22). Classiquement, les prothèses rectangulaires très projetées 
permettent l’expansion la plus importante mais elle est réservée à des régions 
anatomiques de grandes surfaces, sans structures esthétiques potentiellement 
déformables.  

of filling is controlled by visual inspection of skin color, capillary
refill, and simple palpation of the stretched skin [56]. Multiple
subsequent serial inflations stretch the skin and stimulate tissue
growth. Once new skin is produced, the device is removed, and
the new skin is used to repair the adjacent defect zone. The
follow-up photograph in Fig. 1, right, shows the patient at age
three after forehead reconstruction. Similar expansion techniques
have successfully been used to grow skin in the trunk [5], and in
the upper and lower extremities [25].

Fig. 2 shows a schematic sequence of the mechanical processes
that occur during tissue expansion. Initially, at biological equili-
brium, the skin is in a natural state of resting tension [60], left.
Tissue expanders are implanted subcutaneously and gradually
inflated, stretching the skin beyond the physiological limit, top.
This triggers a series of stretch-induced signaling pathways [65].
Mechanotransduction affects a network of integrated cascades
including cellular architecture and function such as cytoskeletal
structure, extracellular matrix, enzyme activity, second messen-
ger systems, and ion channel activity [18]. As a consequence, the
skin grows and restores the state of resting tension, right.

This cycle of expander inflation, overstretch, growth, and
relaxation is repeated multiple times, typically on a weekly
basis, throughout a period of 6–8 weeks [16,41]. Remarkably, as
demonstrated by immunocytochemical analyses, the expanded
tissue undergoes normal cell differentiation and maintains its
characteristic phenotype [71]. Although the tissue initially dis-
plays epidermal thickening and dermal thinning upon expansion,
both thickness changes are usually reversible under expander
removal [68].

Several studies have focused on understanding the adaptation
of skin from a biomechanical point of view. A process parameter
that has received major attention is the geometry of the tissue
expander [14]. Fig. 3 displays four commonly used tissue expander
geometries, circular, square, rectangular, and crescent-shaped. For
regular circular and rectangular expanders, simple mathematical
models have been proposed to kinematically correlate the expander
volume to its surface area [19,59]. From an engineering point, it is
intuitive though that purely kinematic models severely overestimate
the net gain in surface area [69]. With a discrepancy of up to a factor
four, these models assume that the entire deformation can be

Fig. 1. Tissue expansion for pediatric forehead reconstruction. The patient, a one-year old boy presented with a giant congenital nevus concerning approximately 25% of
the forehead, affecting the hairline and the cheek. Simultaneous forehead, cheek, and scalp expanders were implanted for in situ skin growth. This technique allows to
resurface large anatomical areas with skin of similar color, quality, and texture. The follow-up photograph shows the patient at age three after forehead reconstruction.

grown configurationreference configuration

loaded configuration

Fig. 2. Schematic sequence of tissue expander inflation. At biological equilibrium,
the skin is in a physiological state of resting tension, left. A tissue expander is
implanted subcutaneously between the skin, consisting of the epidermis and
dermis, and the hypodermis. When the expander is inflated, the skin is loaded in
tension, top. Mechanical stretch induces cell proliferation causing the skin to
grow. Growth restores the state of resting tension, right.

Fig. 3. Tissue expanders to grow skin flaps for defect correction in reconstructive
surgery. Typical applications are birth defect correction, scar revision in burn
injuries, and breast reconstruction after tumor removal. Devices are available in
different shapes and sizes, circular, square, rectangular, and crescent-shaped. They
consist of a silicone elastomer inflatable expander with a reinforced base for
directional expansion, and a remote silicone elastomer injection dome. Reprinted
with permission, Mentor Worldwide LLC.

A. Buganza Tepole et al. / International Journal of Non-Linear Mechanics 47 (2012) 938–949 939
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Figure 2.22: Visualisation colorimétrique du gain tissulaire en fonction de la forme des prothèses et du 

volume injecté à l’aide d’un modèle mécanique adapté de la peau (73)  
 
 

2.2.2 Autogreffe adipocytaire 
 
Si le transfert de tissu adipeux a été décrit la première fois en 1893 par Neuber 

pour combler une perte de substance de la face, il faudra attendre la description d’Illouz 
en 1986 (74) pour relancer les travaux sur l’AGA. Fournier (75) modifia le procédé 
d’Illouz en proposant l’aspiration de la graisse à la seringue, moins traumatisante pour 
les adipocytes affinant ainsi la technique qu’il nomma Liposculpture. C’est en colligeant 
l’ensemble de ces améliorations, notamment l’apport de la centrifugation, que S.R. 
Coleman (76) établit une technique précise, insistant sur le caractère atraumatique du 
transfert. Ces règles sont à l’heure majoritairement utilisées par les chirurgiens pratiquant 
le transfert adipocytaire.   

L’intervention (fig. 2.23 & 2.24 et annexes vidéos 2,3 et 4) est réalisée sous 
anesthésie générale le plus souvent mais peut être réalisée sous anesthésie locale pour la 
technique dite de micro-Coleman. Le site donneur est choisi dans les zones de plus fortes 
stéatoméries (abdomen, cuisse, face interne du genou…). Le prélèvement graisseux est 
réalisé avec une canule spécifique (diamètre de 3 mm (18 gauges) et longueur de 15 cm) 
sur une seringue de 10 ml type LuerLock® ou par une technique de lipoaspiration en 
aspiration douce où les trous et les canules sont de diamètres réduits. La graisse est 
ensuite purifiée selon la méthode décrite par Coleman (76)  
Les seringues de graisse sont centrifugées trois minutes à 3000 Tr/min.  
Cette étape permet d’obtenir trois phases: 

- le surnageant huileux correspondant à des produits de dégradations adipocytaires 
- le sous-nageant sanglant correspondant à des produits de dégradation hématique 
- la phase intermédiaire correspondant à la graisse à injecter. 

Pour 100 ml de prélèvement, 30 ml de déchets ne sont pas injectés en moyenne. 
 

procedure in reconstructive surgery that enables the body to
grow extra skin to resurface large congenital defects, to recon-
struct cancerous breasts, and to correct burn injuries. In tissue
expansion, an inflatable silicone expander is implanted under-
neath the skin and gradually filled with saline solution. When
skin is stretched beyond its physiological limits, new cells form
and the skin grows. Despite intense research in skin growth,
our understanding of the mechanobiological phenomena during
tissue expansion remains poor and largely qualitative.

In this paper, we propose to model tissue expansion using the
concept of finite growth based on the multiplicative decomposi-
tion of the deformation gradient into an elastic and a growth part.
We assume that growth is an irreversible, transversely isotropic

process which takes place exclusively in the skin layer, while the
skin thickness is assumed to remain virtually unchanged. To
model the chronic increase in skin area, we introduce a single
scalar variable, the growth multiplier. Following clinical observa-
tions, we suggest that changes in this variable are governed by a
stretch-driven growth law. However, growth is activated only
when skin is stretched beyond its physiological limit. Within the
physiological range, we characterize the reversible behavior of
skin through a transversely isotropic chain network model in
which eight representative chains are modeled as a wormlike
chains. The resulting elastic response captures the characteristic
features of skin including its extreme non-linearity, its locking
behavior, and its anisotropic nature manifesting itself

Fig. 12. Tissue expansion and skin growth. Spatio-temporal evolution of growth area stretch Wg for circular, square, rectangular, and crescent-shaped expanders with two
different orientations with respect to Langer’s lines m0 for each set. Growth is larger when the expanders are positioned along material’s strong direction, aligned with
Langer’s lines. Under the same pressure applied to the same base surface area, the circular expander in rows 1 and 2 induces the largest amount of growth; the rectangular
and crescent-shaped expanders placed orthogonal to Langer’s lines in rows 6 and 8 induce the smallest amount of growth. The color code illustrates the evolution of the
growth multiplier Wg, ranging from Wg ¼ 1:0 for the initially ungrown skin, shown in blue, to Wg ¼ Wmax ¼ 2:4 for the fully grown state, shown in red. Snapshots correspond
to t¼0.08, t¼0.16, t¼0.24, t¼0.48, and t¼0.96, from left to right, corresponding to the labels in Figs. 10 and 11. (For interpretation of the references to color in this figure
legend, the reader is referred to the web version of this article.)

A. Buganza Tepole et al. / International Journal of Non-Linear Mechanics 47 (2012) 938–949 947
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Figure 2.23: Déroulement d’une AGA (58) et (77) (cf. vidéo Coleman par lipoaspiration) 

 

 

Figure 2.24: A gauche : prélèvement de greffons adipocytaires au niveau de la cuisse                                        
A droite : greffons adipocytaires non centrifugés (grosses seringues) et centrifugés, prêt à l’injection (petite 

seringues) (cas personnel)  

 

Les méthodes de prélèvement semblent jouer un rôle important sur la 
composition du matériau injecté (intégrité cellulaire, fraction cellulaire par rapport à la 
fraction liquidienne..) et à son taux de survie. Bien que les méthodes mini-invasives 
semblent être plus respectueuses des cellules, elles ne peuvent se concevoir que dans des 
prélèvements de petits volumes (10 à 50 cc). Les injections dites « volumatrices », 
utilisées en reconstruction mammaire ou en augmentation fessière esthétique (parfois > à 
500 cc) ont peu à peu vu leur technique évoluer pour augmenter la rapidité de 
prélèvement et le volume du site receveur (cf. fasciotomies).  
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L’injection est réalisée en maillages tridimensionnels à l’aide de canules de       
2 mm mousses (figs. 2.25, 2.26 & 2.27). Pour les injections de précision ou afin de 
pouvoir réaliser la procédure sous anesthésie locale, des canules de 1 mm peuvent être 
utilisées.  

 
Lors de l’introduction  des canules, les mouvements de va et vient successifs 

percent les septas en un ou plusieurs points et affaiblissent également leur rigidité 
(annexes vidéos 2,3 et 4). Lors de l’injection, la pression d’injection (78) va influencer 
l’écoulement du produit d’injection comportant une phase visqueuse (huileuse) et une 
phase solide et permettre ou non son passage d’une alvéole à l’autre (figs. 2.27, 5.1). Le 
trajet des canules devient également un passage privilégié pour la sortie du produit 
d’injection. (annexe vidéo 5)  

 
 

 
Figure 2.25: A gauche : canules d’injection 2 mm comportant différents embouts. 

 
 

 
 

Figure 2.26: Greffons adipocytaires formant des paquets d’adipocytes mélangés à de l’huile 
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Figure 2.27: A gauche : dessins pré-opératoires représentant les trajets de la canule. A droite : 
schématisation d’une AGA (vu du dessus).  

 
Figure 2.28: Exemples d’injection à la canule de 2 mm au niveau du sein et du thorax dans un cadre 

malformatif (cas personnel) 
 

 
L’AGA est actuellement une des techniques les plus plébiscitées en chirurgie 

plastique, reconstructrice et esthétique. On ne cesse de trouver de nouvelles indications à 
cette technique qui peut jouer deux types de rôles (fig. 2.29) :  

- Un rôle physique de comblement autologue (figs. 2.30 & 2.31) 
- Un rôle biologique par l’intermédiaire des cellules de la fraction stromale. 

 
Dans le cadre du comblement, cette technique s’applique à la chirurgie du 
rajeunissement facial (79), à l’augmentation des fesses (80), des seins (6) ou même de la 
verge (81), au traitement des cicatrices disgracieuses (82), à la correction des séquelles 
de malformation des seins et/ou du thorax (83) et à la reconstruction mammaire après 
cancer (5).  
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Figure 2.29: Deux principaux types d’AGA: à gauche pour remplir des compartiments graisseux 

déficitaires, à droite pour combler une cicatrice ou lever une adhérence.  
 
 
 
 

!  
Figure 2.30: Résultats obtenus dans le cadre d’un pectus excavatum (cas personnel) & lors d’une 

reconstruction mammaire (cas Pr. Sinna) 
 

 
Figure 2.31: Exemple de bon résultat obtenu dans le comblement des cicatrices ou dans le cadre d’une 
chirurgie de rajeunissement (injection au niveau des pommettes en plus d’un lifting cervical) (82, 84) 
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than in a two-dimensional plane. Compared with 
the standard scar incision release that opens 
tissue planes that would be inhospitable to fat 
grafts, three-dimensional meshing enlarges a 
tight solid scar into a beehive-like structure with 
microcavities, into which the fat graft can enter 
and survive by diffusion until neovascularization 
occurs.

This Rigottomy expansion technique is typi-
cally performed after some jackhammer grafting. 
Compared with the gentle, organized, fan-like 
passages of the cannula in the healthy subcuta-
neous tissue, in the jackhammer grafting, the 
cannula forcefully pokes multiple tunnels into 
the scar and injects them with dilute lipoaspi-
rate to induce tissue tumescence that places the 
fibrous scar bands under tension. The needle 
tip can then nick the remaining taught fibrous 
bands that still restrict inflation and expansion. 
The idea is to stretch-expand the hard fibrous tis-
sue by opening inside it hundreds of tiny 2-mm 
cavities where the injected fat can survive, and 
avoiding the temptation to make wide sweeping 
cuts that create large cavities where the fat will 
pool and die. This three-dimensional meshing 
of the scar expands the volume of the recipient 
bed, which in turn brings down the interstitial 
fluid pressure into the acceptable range for graft 
survival (Fig. 11).

With this combination of jackhammer tumes-
cent grafting and Rigottomy, a rock-hard scar can 
be loosened, stretched out, expanded, and turned 
into a beehive or three-dimensional chicken 
wire–like recipient scaffold for the fat grafts. The 
restrictive cicatrix thus expands into a receptive 
matrix for regenerative fat grafts. By seeding the 
resultant microcavities with microfat droplets, 
the brick becomes more like the fat around it. 

Repeating the procedure effectively reduces the 
scar (Fig. 12).

Percutaneous Aponeurotomy Lipofilling
We have named the procedure of two-dimen-

sional release of a restriction followed by grafting per-
cutaneous aponeurotomy and lipofilling, or PALF. 
When scars, endogenous fascia, and subcutaneous 
aponeurotic fibers restrict tissue advancement, we 
classically resort to flap tissue transfers. Percutaneous 

Fig. 11. Whereas conventional release with subcision cuts and 
relaxing incisions creates cavities where the fat grafts die from 
lack of adequate graft-to-recipient interface (left pathway), 
three-dimensional mesh expansion through a series of small 
nicks or cuts creates microcavities that transform the cicatrix 
into a matrix receptive to fat graft (right pathway).

Fig. 12. Cicatrix to matrix. A scar is like a restrictive solid brick wall tethering down the 
tissues and separating two fatty compartments. Mesh expansion of the brick wall with 
Rigottomies and jackhammer grafting loosens the scar and creates openings or micro-
cavities where the fat graft can enter and survive. The cicatrix becomes a matrix for fat 
grafting. The result is a scar that is less restrictive, less brick-like, and closer to normal fat. 
Repeating the process can altogether eliminate the scar.

Introduction

Over the last few decades, autologous lipofilling has
developed into a standard procedure in plastic surgery for
many indications, including both reconstructive and
aesthetic surgery of the face. Such surgeries include, but
are not limited to, contour restoration, tumor reconstruc-
tion, lip augmentation, wrinkle therapy, and lipo-face-
lifts.1,2 Pioneered by Coleman et al., this technique and its
indications are continually expanding.3 Despite its wide-
spread use, there are few publications associated with
facial scar remodeling; specifically, there is a lack of in-
formation regarding the specific mechanisms that lead to
the skin rejuvenation and scar enhancement induced by
autologous lipofilling.4,5

Single-case studies have revealed that autologous lipo-
filling leads to an improvement in scars, especially in burn
patients,6e8 as well as in various other anatomical
regions.2,9,10

Recent in vitro and animal studies have indicated that
autologous lipofilling leads to neoangiogenesis, with a his-
tologically verified enhancement in local vessel formation
that suggests improved microcirculation.11

In this context, we were able to demonstrate that
freshly harvested lipoaspirate contains not only mesen-
chymal stem cells but also the growth factors, basic fibro-
blast growth factor (bFGF), insulin-like growth factor-1
(IGF-1), vascular endothelial growth factor (VEGF), and
platelet-derived growth factor (PDGF)-BB, even after
intraoperative centrifugation.12 Growth factors, particu-
larly VEGF, have been shown to be essential for angiogen-
esis, enabling adipocytes to survive and to replace the
excess fibrotic tissue that results from the scarring pro-
cess.13 As components of the lipoaspirate, adipose tissue-
derived stem cells (ASCs) and progenitor cells have been
shown to play a key role in promoting wound healing.14

Furthermore, it has been reported that ASCs regulate
vessel density, the granulation process, and collagen
thickness and, thus, may improve the cosmetic aspects of
the resulting scar, especially after commitment of the
preadipocytes.15

Based on these factors, we investigated the impact of
autologous lipofilling on the enhancement of facial scars
and its effect on tissue microcirculation. To observe this
effect, we selected laser Doppler spectrometry (O2C-oxy-
gen to see; LEA Medizintechnik GmbH, Giessen, Germany)
because it appears to be a reliable tool for the assessment
of blood perfusion and has been widely used in the follow-
up of microsurgical flaps and in the evaluation of ischemic
wounds in diabetic patients.16,17 In addition, pre- and
postoperative examinations were performed, including the
assignment of patient and observer scar assessment scale
(POSAS) scores18 as well as photo documentation.

Material and methods

This study was based on a prospective clinical evaluation of
26 patients (n Z 26) with 35 scars on the face (n Z 35) who
were treated using autologous lipofilling between 2008 and
2012. The patient group included 16 females and 10 males.
The patients’ ages ranged from 22 to 64 years (meanZ 46.32

years). The treated lesions ranged in size from 1.1 x 0.2 to
6.3 ! 0.6 cm (Figures 1e3). The most common cause of the
scarring was trauma (n Z 16), followed by surgical nevus
excision (nZ 11), acne scars (nZ 6), and abscess formations
(n Z 2).

The exclusion criteria included previous surgical and
non-surgical scar treatment within the past 6 months and
malignant tumor resections of the face. Postoperatively,
the patients were followed up at 1, 3, 6, and 12 months.
The postoperative observation period ranged from 12 to 36
months (mean Z 22.36 months).

This study was in accordance with the Institutional Re-
view Board of the RWTH Aachen University Hospital. All
patients provided written informed consent for participa-
tion in the study.

Figure 1 AeF: Posttraumatic scar on the left cheek pre-
(AeC) and postoperatively (DeF).

1034 N. Pallua et al.
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facial rejuvenation process differently; the former 
by synergistic augmentation and the latter by sub-
tractive effects. SMASectomy (when indicated) 
increases the augmentative effects of the grafted 
fat compartments because they appear fuller in 
comparison with the areas of excision and pull.

A limitation of our study is that we did not 
have a control side in which fat grafting was not 
performed. In addition, the variability of the fat 
graft survival and tissue pliability/elasticity further 
challenged our ability to precisely assess and com-
pare the individual effects of combining the two 
key techniques (lift and fill). Unfortunately, the 
exact percentage of long-term fat graft survival is 
currently a challenge to ascertain. Therefore, it is 
difficult to assess exactly what volume of fat to graft 
while considering the magnitude of volume that is 
redistributed through SMAS manipulation alone. 
This may explain the high degree of variability 
(standard deviation) in malar data points observed 
in our study. However, fat transfer overcorrection 
should not be used as compensation for this variabil-
ity. This may have detrimental aesthetic tradeoffs 
by creating an unnaturally overfilled facial con-
tour. Furthermore, percentage graft survival is not 
entirely predictable, and long-term effects of future 
weight gain or weight loss add more variables. It is 
best to graft less primarily and discuss with patients 
the possibility of needing to perform fat grafting or 
use fillers in the future for maintenance.

As expected, nasolabial fold improvements 
were powerful. Nasolabial fold improved by at least 
one grade in 81 percent and by over one grade 

in 11 percent. We believe this to be result of both 
the direct effect of SMAS soft-tissue recruitment 
and fat grafting of the nasolabial fold itself. In our 
experience, patients complain of this region and 
the neck more often than the loss of malar projec-
tion. In fact, many patients need to be educated on 
the importance of malar volume as a component 
of their facial appearance.

A key aspect of any fat grafting technique 
is assessing the capacity of the recipient site to 
accommodate the graft volume. In facial fat graft-
ing (unlike breast and buttock), it is less of a criti-
cal point because complementing the “customized 
facial tissue mobilization” rather than augmenta-
tion is the primary goal. Overcorrection is not nec-
essary, as expansion of the overlying tissue is not 
reliant on the fat grafts alone. In general, overcor-
rection is a flawed concept. The intercompartmen-
tal membranes are elastic and pliable (perhaps 
because of deflation) and easily accommodate the 
low–fat graft volumes typically injected. The degree 
of skin undermining and pull is dictated in part by 
the final contour of deep fat compartment aug-
mentation and SMAS movement. Superficial fat 
augmentation is not indicated and is more difficult 
in areas where skin has been undermined. When 
the skin is redraped properly, the shaping effects 
of deeper fat grafting and SMAS shaping translate 
effectively to the surface appearance. Therefore, 
unlike breast and buttock tissue, superficial liga-
mentous release of tethered skin points is not nec-
essary and may be required only at the lid/cheek 
junction or when dimpling occurs during closure.19

Fig. 9. Case 1. Preoperative and postoperative views.
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La profondeur d’injection joue un rôle majeur dans le retentissement 
morphologique de l’injection adipocytaire. En effet, les injections superficielles, c’est à 
dire au dessus du plan du stratum membranosum, sont plutôt de petits volumes, destinées 
à combler des cicatrices ou remplir des cernes. Un effet « de paquet » apparaît très vite et 
dénature la forme de la région receveuse. A l’opposé, les injections profondes, c’est à 
dire sous le plan du stratum membranosum, sont souvent de plus grand volumes, 
destinées à avoir un effet volumateur, donc à projeter des parties anatomiques trop 
plates. Elles changent peu la forme globale du site receveur en augmentant la projection 
dans les trois plans de l’espace typiquement comme pour l’augmentation du volume des 
fesses.  

 
La vidéo 8 en annexe illustre bien les injections faites dans le DAT puis dans le 

SAT. Celles dans le SAT forment des paquets qui sont repoussés par le doigt et celles 
faites dans le DAT augmentent de façon homogène la projection de la région. 
 

Afin d’augmenter la quantité de graisse injectable et son taux de survie au niveau 
du site receveur, plusieurs procédés ont vu le jour récemment.  

 
Le premier est la préparation du site d’injection par aspiration mécanique.  

D’un point de vu biologique, l’aspiration augmente le volume de distribution ainsi que la 
vascularisation locale et diminue la pression intra-compartimentale. Ces effets semblent 
pouvoir augmenter la survie des adipocytes au cours des transferts adipocytaires de gros 
volumes. Au niveau du sein, ce procédé appelé Brava® (85, 86) est de plus en plus 
proposé aux patientes désirant une reconstruction autologue par injection de graisse avec 
un grand volume à reconstruire. Ce procédé est également proposé en augmentation 
esthétique par AGA.  
 
 

Le deuxième procédé est la fasciotomie percutanée (87, 88), initialement utilisée 
pour la maladie de Dupuytren ou pour le décollement des cicatrices adhérentes (fig. 
2.29). Ces fasciotomies, réalisées au cours de l’injection de graisse, permettent de libérer 
les adhérences entre le plan sous cutané et le plan profond. Dans les cas de 
mastectomies, ce procédé vise principalement à libérer des adhérences post-opératoires 
non physiologiques. Ces fasciotomies sont également réalisées dans la correction des 
seins tubéreux, en cas de mastectomies partielles ou dans les cas d’augmentation 
esthétique ou le trocart va détruire les septas interlobulaires et le ligament de Copper afin 
de diminuer la pression intra-compartimentale et la tension parétiale (cutanée). 
Mécaniquement, ces diminutions permettent d’injecter plus de graisse (annexes vidéos 6 
& 7). Biologiquement, cette technique diminue, comme pour le système Brava®, la 
pression exercée sur les greffons et la vascularisation capillaire environnante et augmente 
donc le taux résiduel (86, 89) (fig. 2.32).  
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!
Figure 2.32: Effet théorique du volume disponible et de la pression sur le taux résiduel d’adipocytes (86)!

 
 

En plus de l’effet de comblement, il existe également un effet « cellulaire » à 
l’AGA, principalement due à la fraction stromale, comportant des cellules souches qui 
augmente certains facteurs de croissance endothéliaux, diminue l’inflammation et 
augmente l’activité des cellules souches du site receveur. Cette action semble avoir un 
intérêt dans le traitement des séquelles de brûlures, dans le traitement des sclérodermies 
localisées, dans la cicatrisation de plaies chroniques ou encore dans le traitement des 
lésions radio-induites. Cette activation cellulaire fait redouter également un risque de 
résurgence de cancer ou encore le développement de cancer de novo. Aucune étude n’a 
démontrée une augmentation du risque (90) malgré la publication de certains cas qui 
méritent notre attention (91).  
 
 
Un problème récurrent réside dans les méthodes d’estimation de la fraction restante 
des adipocytes injectés (92-95). L’IRM est certainement précise (fig. 2.33), mais 
nécessite un acte d’imagerie assez long pour chaque contrôle, ce qui limite les études de 
cohorte. L’imagerie 3D surfacique (fig. 2.34) comportent de nombreux avantages (96) 
(portatif, non irradiant, rapide, très bonne résolution des images, possibilité d’obtenir la 
texture,  utilisable en pratique courante…) . Cependant il  est difficile d’estimer le 
volume injecté puisqu’on n’a pas accès à la surface d’appui sous-jacente (représenté par 
un point d’interrogation sur la figure 2.33) comme en imagerie volumique (TDM, IRM). 
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the 2-mm limit per graft, and who knows exactly 
how much the patient’s recipient site can tolerate, 
and who will stop grafting when the interstitial 
fluid pressure rises to the upper limit of physi-
ologic tolerance, can have close to 100 percent 
graft survival. However, if in his or her zeal to get 
the best result he or she pushes beyond that limit, 
percentage graft survival will rapidly drop and can 
even approach zero. Unfortunately, in most clini-
cal situations, it is where we want to graft the most 
that the tissue can accept the least.

This leads to our dictum that the surgeon 
should never overgraft, that is, to inject more fat 
than the recipient site can support. If overgrafted, 
the site may appear satisfactory but the cells are 
strangled and insufficiently nourished. In this 
instance, the surgeon took the process over the 
cliff and subsequently and erroneously concludes 
that large-volume fat grafting is “unreliable.”

The total amount of fat that can be delivered 
to a recipient area is dependent on the underly-
ing physiologic status of that site. If it is tight and 
compact, significantly less fat can be grafted, but if 
the tissues (not the skin) are loose and compliant, 
more graft can be planted. A strong, significant, 
positive correlation between Brava preexpansion 
and resultant augmentation has been described 

previously.13 A parabolic curve phenomenon (the 
cliff) is extant at this point in that one more drop 
beyond the tissue’s capacity to accept can cause a 
massive loss of graft that provokes the fallacy of 
“percentage survival” in that it greatly depends 
on the graft/recipient relationship (Fig. 4). 
 Large-volume increases lead to pathologic inter-
stitial fluid pressure10 that will not only lead to low 
graft survival but also induce tissue necrosis. How-
ever, low-volume increases will not significantly 
alter interstitial fluid pressure. In summary, it is 
allowable to overcorrect but not to overgraft.

A simplified concept of this is the relation-
ship between two-dimensional grafting (skin) 
and three-dimensional grafting (fat). One cannot 
graft more skin than the size of the wound defect; 
similarly, we cannot graft more fat than what the 
recipient container can accommodate. Overgraft-
ing by staking skin on top of a skin graft will not 
help survival; similarly, in three-dimensional graft-
ing, crowding more graft material together inside 
the recipient will choke the entire region and lead 
to total graft failure

Graft Volume Determination: The Palm Measure
It is naive and presumptuous to harvest fat 

based on how much we would like to graft. Rather, 

Fig. 4. The fallacy of percentage graft survival. Everything else being equal, a 
small graft volume placed in a large recipient will have more percentage sur-
vival than a large graft volume placed in a small recipient. In scenario A, graft-
ing 100 ml into a 100-ml recipient represents a 100 percent graft-to-volume 
ratio. This doubling of the volume will invariably lead to prohibitive interstitial 
pressure and necrosis. However, when the same surgeon uses the same tech-
nique to graft 100 ml in a larger 1000-ml recipient site of the same patient, 
there is only a 10 percent volume increase. Scenario B is likely to yield excellent 
survival if the graft is distributed meticulously as microdroplets that do not 
coalesce. The boundaries of these graft survival zones are not derived from 
specific experimental data.
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interstitial fluid pressure, a tightly guarded physi-
ologic value,29 suddenly increases.30 As interstitial 
fluid pressure rises, capillary circulation drops 
precipitously,31–34 inhibiting oxygen delivery, neo-
vascularization, and subsequent graft survival. 
Therefore, even if the utmost care is taken in 
dispersing the microfat droplets and ribbons, we 
conclude that too much fat stuffed into too little 
space with limited compliance creates a choke 
effect and some, if not all, of the fat cells will not 
survive (Fig. 1).

The limit to how much we can graft, even with 
extreme care, is the interstitial fluid pressure of 
the recipient site as it accommodates the added 
graft volume. With small volume increases, the tis-
sues are relatively compliant; however, as the vol-
ume grafted into a small recipient increases, the 
compliance drops rapidly, increasing interstitial 
fluid pressure, decreasing blood flow and oxygen 
delivery, and ultimately leading to graft necrosis 
and volume loss (Fig. 2).

Tissues have different volume-to-pressure 
compliance curves, with subcutaneous tissue 
being the most compliant; muscle being inter-
mediate; and scarred, irradiated tissue being the 
worst. Brava preexpansion improves the tissue 
compliance curve.

Alternate Theory
There is rising interest in a second description 

as to the fate of grafted adipose tissue. This theory 
proposes that many of the adipocytes die rather 
soon, but incumbent stem cells survive and trans-
form their identity to match that of the recipient 

bed scaffold, in this case, the adipocyte.25 Multi-
ple investigators are pursuing a goal of enriching 
fat grafts with stem cells to sidestep the current 
restrictions.35 These investigations may eventu-
ally lead to new surgical methods that use recent 
scientific discoveries to improve long-term graft 
retention. However, none of the methods involv-
ing stem cell–enriched grafts have been clinically 
proven to be more effective and safe. Until then, 

Fig. 1. Theoretical conceptual approximation of the overgrafting theory. Eleven 
4-mm yellow droplets can be evenly spread inside a 42-droplet recipient bed 
without crowding, coalescence, or increased tightness of the recipient. However, 
squeezing another 10 droplets results in two problems: (1) confluence as droplets 
coalesce to become larger than 4 mm and end up with central necrosis; and (2) an 
inability of the recipient bed to expand enough to accommodate the additional 
size increase, after which the interstitial pressure will rise to choke the circulation 
and cause additional necrosis.

Fig. 2. Theoretical tissue compliance curves. More compliant 
tissues can accept more graft before the prohibitive intersti-
tial pressure limit is reached (dashed horizontal line); beyond a 
certain point, however, the curve becomes steep and even a 
minimal amount of additional grafting causes the pressure to 
increase dramatically.
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On peut néanmoins comparer les surfaces pré et postopératoires à l’aide d’une étape de 
recalage ce qui donne une bonne idée de la fraction ayant une influence sur la forme (96).     
 
 

 
Figure 2.33: Exemple d’IRM pré et post-opératoire après AGA potentialisée par le système Brava® 

(http://www.miamibreastcenter.com) 
 
 

 
Figure 2.34: Exemple d’acquisition laser pré et post-opératoire après AGA (96).  
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2.3 Comportement mécanique des matériaux biologiques 

Cette section vise à présenter les principes de la mécanique des milieux solides et les 
différents types de comportements mécaniques des tissus intéressés par notre travail. 
Certaines notions de mécanique nous seront en effet utiles pour la mise en place des 
simulations. Cet exposé n’est qu’introductif, le lecteur pourra se reporter à plusieurs 
références pour une compréhension plus approfondie de la mécanique des milieux 
continus (97-99). 

2.3.1 Rappels de mécanique des milieux continus 
 

2.3.1.1 Notions générales  

La Mécanique des Milieux Continus (MMC) est un domaine physique qui 
s’intéresse à la déformation des solides et à l’écoulement des fluides et des gaz. Dans 
l’objet de notre étude, nous ne nous intéressons qu’à la déformation des solides. La 
MMC considère les propriétés physiques des matériaux à l’échelle macroscopique. Elle 
suppose en effet que l’objet remplit complétement l’espace qu’il occupe. Cette hypothèse 
mathématique, ne prend pas en compte l’aspect moléculaire, atomique et subatomique de 
la matière (100). Cependant, cette méthode est actuellement la plus utilisée pour étudier 
la réponse des matériaux à une contrainte. En effet, si nous voulions étudier  la 
dynamique mécanique au niveau atomique, nous serions  à l’heure actuelle capable 
d’étudier au mieux le comportement de molécules de quelques dizaines d’atomes 
seulement  (99). A une échelle macroscopique, cette mécanique s’avère précise et des 
lois physiques classiques peuvent être appliquées. La matière étant un continuum, les 
variables physiques telles que la pression, la vitesse ou à la température deviennent des 
fonctions continues ou champs. L’évolution spatio-temporelle de ces variables peut être 
ainsi caractérisée par des équations aux dérivés partielles. La valeur de ces champs est 
représentée en chaque particule sous la forme d’un tenseur (tenseur de déformation, 
tenseur de contrainte) qui caractérise l’état physique local (déformation, contrainte). Le 
produit tensoriel entre les deux représente la densité d’énergie stockée dans le matériau. 

Afin d’étudier les changements opérés sur les particules  du continuum à un instant t, 
dans une position tridimensionnelle donnée, deux représentations sont principalement 
utilisées : la représentation de Lagrange et celle d’Euler. Elles sont équivalentes et 
interchangeables. Le plus souvent on utilise la représentation de Lagrange dans l’étude 
des solides déformables et la représentation d’Euler dans l’étude de l’écoulement des 
flux.  

La représentation de Lagrange identifie les particules par leur position à un instant 
donné. Cet état est considéré comme un état de référence. On suit donc les mêmes 
particules au court du temps. La représentation d’Euler fixe l’observation. On observe 
les particules qui passent par ce champ d’observation au cours du temps.   
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2.3.1.2 Notion de déformation en MMC 

La déformation diffère de la seule translation et rotation où la norme du déplacement est 
identique en tout point du solide. Quand un objet est déformé, il existe une variation du 
champ de déplacements autour de lui.  

Selon la représentation de Lagrange, le tenseur de Green-Lagrange est classiquement 
utilisé pour caractériser les déformations en un point précis. Dans l’hypothèse linéaire, ce 
tenseur est nommé après simplification, tenseur de déformation de Cauchy. Il 
représente une description locale de l’état de déformation (sous une contrainte de 
compression, de dilatation ou de cisaillement). En cas de déformation importante 
impliquant des rotations, ce tenseur n’est plus valable.  

Pour les matériaux mous ou pour les grands déplacements, la méthode dite 
corotationnelle peut être utilisée. Elle permet de scinder le déplacement en une rotation 
et un  petit déplacement où le tenseur de Cauchy est applicable.  

Pour les problèmes tridimensionnels, le tenseur de déformation ε s’écrit sous la forme 
d’une matrice 3x3 symétrique (6 valeurs indépendantes représentant les allongements/les 
compressions et les cisaillements dans les trois directions de l’espace). 

2.3.1.3 Notions de contraintes en MMC 

Les contraintes représentent les forces intérieures exercées sur un objet représentées par 
le champ de tenseur des contraintes. Ce dernier est caractérisé en chaque point par une 

matrice 3 × 3 notée �.  

Le comportement d’un objet soumis à une contrainte dépend de sa nature physique et de 
sa température. Le tenseur de déformation va caractériser le comportement mécanique 
d’un matériau à partir des déformations mesurables après expression d’une contrainte et 
lors de son relâchement.  
En expérimentation, l’expression du tenseur de déformation peut être approximée par 
l’étude de certains paramètres mécaniques recueillis.    
La loi de comportement mécanique va permettre de retranscrire certains comportement 
remarquables : comportement élastique, plastique, visqueux ou une composition d’entre 
eux.  
Dans notre modélisation, il nous faudra en plus de concevoir une structure 
tridimensionnelle fidèle à la composition du CPTSC, être capable de retranscrire le 
comportement de la matière. Nous détaillons dans le chapitre suivant, les différents types 
de comportements retrouvés dans les tissus biologiques présents dans le CPTSC. 
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2.3.2 Le comportement élastique linéaire 

En mécanique, ce comportement est le plus souvent représenté par un modèle de ressort 
(fig. 2.35) dont la raideur va lier de façon linéaire la déformation et la contrainte: 

 

Figure 2.35: Représentation d’un modèle élastique linéaire 

Ce comportement est caractéristique de nombreux matériaux biologiques déformables 
sous des contraintes faibles (fig. 2.36), au-delà desquelles la non linéarité ou la 
plasticité rentre le plus souvent en jeu. Ce type de comportement suppose l’absence de 
dissipation d’énergie intrinsèque au cours de la déformation. Une fois, stimulé, le 
matériau restitue toute l’énergie qu’il a absorbée et reprend sa forme initiale en passant 
par le même chemin.  

 

Figure 2.36: Courbe contrainte/déformation linéaire (en rouge) valable pour le petites déformations 
simplifiant une courbe hyperélastique (en bleu)  (101) 

La loi de comportement est ici de type : 

σ = K ε  

avec K une matrice 6x6. 

Afin de lier la contrainte et la déformation, il nous faut recueillir théoriquement les 36 
paramètres de la matrice caractérisant les propriétés du  matériau. 

Assez souvent on utilise la Loi de Hooke pour caractériser le comportement des 
matériaux élastiques. Cette dernière amène une grande simplification mais suppose que 
le matériau soit isotrope, c’est à dire qu’il est les mêmes caractéristiques dans tous les 
plans de l’espace.  
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2.2 Les briques de base du comportement non
linéaire

L’allure qualitative de la réponse des matériaux à quelques essais simples permet de
les ranger dans des classes bien définies. Ces comportements ”de base”, qui peuvent être
représentés par des systèmes mécaniques élémentaires, sont l’élasticité, la plasticité et la
viscosité. Les éléments les plus courants sont reportés en figure 2.1, où le point au-dessus
d’une variable désigne la dérivée temporelle :

1. Le ressort, qui symbolise l’élasticité linéaire parfaite, pour laquelle la déformation
est entièrement réversible lors d’une décharge, et où il existe une relation biunivoque
entre les paramètres de charge et de déformation (figure 2.1a).

2. L’amortisseur, qui schématise la viscosité, linéaire (figure 2.1b) ou non–linéaire
(figure 2.1c). La viscosité est dite pure s’il existe une relation biunivoque entre la
charge et la vitesse de chargement. Si cette relation est linéaire, le modèle correspond
à la loi de Newton.

3. Le patin, qui modélise l’apparition de déformations permanentes lorsque la charge
est su�sante (figure 2.1d). Si le seuil d’apparition de la déformation permanente
n’évolue pas avec le chargement, le comportement est dit plastique parfait. Si, de
plus, la déformation avant écoulement est négligée, le modèle est rigide–parfaitement
plastique.

σ = Eε

σ = ηε̇

σ = ηε̇1/N

�σy  σ  σy

a.

b.

c.

d.

Figure 2.1 – Les ⌧ briques de base � pour la représentation des comportements

Ces éléments peuvent être combinés entre eux pour former des modèles rhéologiques.
Ceux-ci représentent des systèmes mécaniques qui servent de support dans la définition
des modèles. Il ne faut en aucun cas leur accorder un trop grand crédit pour ce qui
concerne la représentation des phénomènes physiques qui sont à la base des déformations.
Ils sont néanmoins brièvement présentés ici, car ils permettent de comprendre la nature
des relations à introduire pour chaque type de comportement, en pratiquant par exemple
l’exercice qui consiste à combiner deux à deux les modèles élémentaires. C’est aussi
l’occasion d’introduire l’ensemble du vocabulaire qui sera utile dans le cas général des
chargements tridimensionnels.
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contraintes

déformations

FIG. 2.10 – Des lois de comportement élastique

contraintes

déformationspetites grandes

FIG. 2.11 – Approximation linéaire (rouge)
d’une loi de comportement élastique sublinéaire
(bleue)

Le comportement peut être plus ou moins complexe en correspondant à différentes lois méca-
niques intégrant des paramètres variés comme les différentes lois hyperélastiques [Bathe 82].

Elastique linéaire Il est possible de simplifier l’expression de l’élasticité par l’élasticité linéaire,
nous allons aborder quelques éléments de cette théorie.

Dans le cas d’un matériau linéaire, on a à faire à la loi de comportement la plus simple, les forces
deviennent proportionnelles aux déformations. La formulation est du type {s} = DDD{e} avec DDD une
matrice 6⇥6.

Bien sûr les vrais matériaux ne sont pas exactement linéaires. Il est possible de voir l’erreur en-
gendrée par une telle loi : si on étire ou que l’on compresse un matériau à 100%, la même force (au
signe près) s’appliquera ; or on sait que si on pouvait comprimer un objet en un seul point, les forces
exercées seraient infinies.

On voit apparaître sur le schéma 2.11, la notion de grandes et de petites déformations. On voit
que l’approximation par une droite d’un véritable comportement reste à peu près juste tant que les
déformations restent petites. En général, on considère qu’un matériau élastique n’est plus linéaire et
qu’on a des grandes déformations au delà de 10%.

Loi de Hooke En plus d’être élastique linéaire, on introduit à ce niveau l’hypothèse que le maté-
riau est isotrope, ce qui signifie que ses propriétés sont les mêmes dans toutes les directions. Cette
condition introduit un certain nombre de liens entre les paramètres, car les relations doivent être les
mêmes indépendamment de l’orientation du système de coordonnées. En considérant toutes les sy-
métries possibles, il est alors possible de démontrer que les 36 paramètres caractérisant un matériau
élastique se réduisent à seulement deux paramètres indépendants. Ces deux paramètres sont appelés
coefficients de Lamé et sont notés l et µ. La loi de comportement s’écrit alors :

[s] = ltr([e])III +2µ [e]
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Cette loi permet d’éliminer 34 des 36 paramètres. Il reste les deux coefficients liant la 
contrainte et la déformation qui sont les coefficients de Lamé (λ et µ) (fig. 2.39) selon 
cette formulation : 

! = !!!"! ! !!! + 2!!!! 

En expérimentation, il est courant de déterminer deux valeurs : le Module de Young E 
et le Coefficient de Poisson ν  

 

E et υ sont liés aux coefficients de Lamé λ et µ par les relations suivantes : 

! = !!
!!!! !!!    et   ! = !

! !!!  

 

- Le module d’élasticité (ou module de Young) : E est exprimé en Pascal (N.M-2). Il 
représente la force (F) nécessaire pour allonger le matériau de 100% (fig. 2.37) 

 

Figure 2.37: Schématisation de la signification de E pour une poutre déformable. 

- Le coefficient de Poisson υ caractérise quant à lui le caractère compressible du 
matériau (-1 à 0,5). Il représente le rapport entre la compression et l’allongement (fig. 
2.38) 

 

Figure 2.38: Schématisation de la signification de υ pour une poutre déformable. 
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Figure 2.39: Courbes d’évolution des coefficients de Lamè (λ  et µ) en fonction de la compressibilité (ν) 
d’un matériau.  λ augmente très fortement quand les matériaux deviennent incompréhensibles. (102) 

 

2.3.3 Le comportement hyper-élastique 

Le terme hyper-élastique caractérise le comportement de la majorité des matériaux 
déformables quand ils sont soumis à une forte contrainte. L’élasticité (pente) est non 
linéaire, variant en fonction de la sollicitation (fig. 2.40).  

 
Figure 2.40: Différents types de courbes contrainte/déformation d’un matériau hyperélastique (101) 

 
Dans certains cas, la structure composite des matériaux donne des courbes 
contraintes/déformation complexes qui sont liées à  la mise en tension axiale des fibres 
puis leur rupture (fig. 2.60).  

 
 

La loi de comportement néo-Hookéenne est couramment utilisée pour les matériaux 
hyper-élastiques. La fonction d’énergie ψ aussi appelée potentiel élastique de 
déformation est définie par les paramètres suivants: 
 

!! = !!"! !! − 3 + !2 !! − 1 ! 

- C10 et k sont les paramètres Néo-Hookéens qui déterminent le comportement du 
matériau. 
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alors des raisons de symétrie font que parmi les 36 coefficients, deux seulement sont indépendants. La loi de
comportement se simplifie alors grandement et peut s’écrire :

σ λ tr ε I3 2 µ ε (2.12)

où I3 est la matrice identité et tr la trace de la matrice. λ et µ sont les deux coefficients indépendants et
s’appellent les constantes de Lamé. Elles sont homogènes à des pressions.

Des tests rhéologiques permettent de déterminer ces constantes, spécifiques à un matériau donné. Ces tests
mesurent en fait directement deux autres valeurs : le module d’Young E (homogène à une pression) et le
coefficient de Poisson ν (sans unité). Ces valeurs sont liées aux coefficients de Lamé par les équations :

λ
Eν

1 2ν 1 ν
µ

E
2 1 ν

(2.13)

E correspond intuitivement à la rigidité du matériau et varie entre 10 5 et 1010. ν mesure son incompressibilité
et varie entre 0 0 (aucune préservation de volume, valeur théorique, en pratique ν est supérieur à 0.25) et 0 5
(matériaux parfaitement incompressibles).
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FIG. 2.8: Évolution de λ et µ lorsque ν varie entre 0 et 0.5, pour un E donné. Noter que λ tend vers l’infini pour
des matériaux incompressibles (ν 0 5).

3.3 Équation de Navier
On se place ici dans le cadre des petits déplacements et des petites vitesses, de sorte que l’on peut linéariser

les équations. Cela revient pour nous à considérer que le tenseur de Green-Lagrange peut être assimilé à celui
de Cauchy, comme on l’a vu précédemment. On a donc (Eq. 2.4) :

εi j
1
2

∂ui
∂x j

∂u j
∂xi

(2.14)

Vitesse et accélération sont liés par :

vi
∂ui
∂t

ai
∂vi
∂t

(2.15)

La loi de conservation de la masse s’écrit :
∂ρ
∂t

div ρv 0 (2.16)

Celle de la conservation du moment, en omettant l’action des forces extérieures (Eq. 2.11) :

ρa div σ (2.17)

Et enfin la loi de comportement de Hooke s’écrit (Eq. 2.12) :

σ λ tr ε I3 2 µ ε (2.18)

L’ensemble de ces équations décrit la théorie de l’élasticité. On a en tout 22 équations (6 + 6 + 1 + 3 + 6)
pour les 22 variables du système en chaque point : ρ u v a ε et σ. En substituant les termes en σ i j dans ces
équations, on obtient l’équation de Navier :

ρ a µdiv grad u µ λ grad div u (2.19)
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Le comportement peut être plus ou moins complexe en correspondant à différentes lois méca-
niques intégrant des paramètres variés comme les différentes lois hyperélastiques [Bathe 82].

Elastique linéaire Il est possible de simplifier l’expression de l’élasticité par l’élasticité linéaire,
nous allons aborder quelques éléments de cette théorie.

Dans le cas d’un matériau linéaire, on a à faire à la loi de comportement la plus simple, les forces
deviennent proportionnelles aux déformations. La formulation est du type {s} = DDD{e} avec DDD une
matrice 6⇥6.

Bien sûr les vrais matériaux ne sont pas exactement linéaires. Il est possible de voir l’erreur en-
gendrée par une telle loi : si on étire ou que l’on compresse un matériau à 100%, la même force (au
signe près) s’appliquera ; or on sait que si on pouvait comprimer un objet en un seul point, les forces
exercées seraient infinies.

On voit apparaître sur le schéma 2.11, la notion de grandes et de petites déformations. On voit
que l’approximation par une droite d’un véritable comportement reste à peu près juste tant que les
déformations restent petites. En général, on considère qu’un matériau élastique n’est plus linéaire et
qu’on a des grandes déformations au delà de 10%.

Loi de Hooke En plus d’être élastique linéaire, on introduit à ce niveau l’hypothèse que le maté-
riau est isotrope, ce qui signifie que ses propriétés sont les mêmes dans toutes les directions. Cette
condition introduit un certain nombre de liens entre les paramètres, car les relations doivent être les
mêmes indépendamment de l’orientation du système de coordonnées. En considérant toutes les sy-
métries possibles, il est alors possible de démontrer que les 36 paramètres caractérisant un matériau
élastique se réduisent à seulement deux paramètres indépendants. Ces deux paramètres sont appelés
coefficients de Lamé et sont notés l et µ. La loi de comportement s’écrit alors :

[s] = ltr([e])III +2µ [e]
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- J est le déterminant du gradient de déformation représentant la variation locale de 
volume (=1 à volume constant) 

- !
! !J− 1 !!!est la partie volumique de la fonction d’énergie qui doit s’annuler si le 
matériau est incompressible. 

- I1 est un des trois invariants de C (tenseur de Green-Cauchy) = 2 ε + !! où ε est 
tenseur de déformation de Green-Lagrange. 

- !!  est l’invariant déviatorique = !!!/!!×!!! utilisé pour les matériaux 
incompressibles  

 
Pour les petites déformations, cette loi peut être linéarisée et permettre un passage vers 
une loi Hookéenne.  
 
Il existe par ailleurs des relations entre les deux lois de comportement :  

- Pour passer d’une loi Néo-Hookéenne à une loi Hookéenne :  

! = ! 18!!!!!"3!! + 2!!!"
 

 

! = !3!! − 4!!!"!6!! + 4!!!"
 

- Pour passer d’une loi Néo-Hookéenne à une loi Hookéenne :  

!!" = !
!

4!(1+ !!) 
 

! = ! !
3!(1− 2!)! 

 
 

2.3.4 Le comportement visco-élastique 

La viscosité est le plus souvent symbolisée par un modèle de piston (fig. 2.41) : 
 

 
Figure 2.41: Représentation d’un modèle visqueux  
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2.2 Les briques de base du comportement non
linéaire

L’allure qualitative de la réponse des matériaux à quelques essais simples permet de
les ranger dans des classes bien définies. Ces comportements ”de base”, qui peuvent être
représentés par des systèmes mécaniques élémentaires, sont l’élasticité, la plasticité et la
viscosité. Les éléments les plus courants sont reportés en figure 2.1, où le point au-dessus
d’une variable désigne la dérivée temporelle :

1. Le ressort, qui symbolise l’élasticité linéaire parfaite, pour laquelle la déformation
est entièrement réversible lors d’une décharge, et où il existe une relation biunivoque
entre les paramètres de charge et de déformation (figure 2.1a).

2. L’amortisseur, qui schématise la viscosité, linéaire (figure 2.1b) ou non–linéaire
(figure 2.1c). La viscosité est dite pure s’il existe une relation biunivoque entre la
charge et la vitesse de chargement. Si cette relation est linéaire, le modèle correspond
à la loi de Newton.

3. Le patin, qui modélise l’apparition de déformations permanentes lorsque la charge
est su�sante (figure 2.1d). Si le seuil d’apparition de la déformation permanente
n’évolue pas avec le chargement, le comportement est dit plastique parfait. Si, de
plus, la déformation avant écoulement est négligée, le modèle est rigide–parfaitement
plastique.

σ = Eε

σ = ηε̇

σ = ηε̇1/N

�σy  σ  σy

a.

b.

c.

d.

Figure 2.1 – Les ⌧ briques de base � pour la représentation des comportements

Ces éléments peuvent être combinés entre eux pour former des modèles rhéologiques.
Ceux-ci représentent des systèmes mécaniques qui servent de support dans la définition
des modèles. Il ne faut en aucun cas leur accorder un trop grand crédit pour ce qui
concerne la représentation des phénomènes physiques qui sont à la base des déformations.
Ils sont néanmoins brièvement présentés ici, car ils permettent de comprendre la nature
des relations à introduire pour chaque type de comportement, en pratiquant par exemple
l’exercice qui consiste à combiner deux à deux les modèles élémentaires. C’est aussi
l’occasion d’introduire l’ensemble du vocabulaire qui sera utile dans le cas général des
chargements tridimensionnels.
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Deux principaux modèles existent pour décrire la visco-élasticité (fig. 2.42) : 

- le modèle de Kelvin-Voigt  
- le modèle de Maxwell 

Ils associent un modèle à ressort et un modèle à piston en dérivation ou en série 

 

Figure 2.42: Modèles de Maxwell et de Kelvin-Voigt 

 
Les matériaux à la fois solides et visqueux ont des caractéristiques mécaniques sensibles 
à la vitesse d’application de la contrainte et à la température.  
 
La figure 2.43 illustre plusieurs caractéristiques des matériaux visco-élastiques : 

- à contrainte constante, la déformation continue à progresser dans le temps, 
signant un changement d’état retardé 

- sous contraintes répétées, le matériau diminue sa résistance à contrainte 
équivalente 

- à déformation constante, la relaxation est plus rapide que pour les matériaux 
élastiques 

- présence d’une hystérésis plus ou moins important en fonction du coefficient de 
friction 

 

 
 

Figure 2.43: Caractéristiques des matériaux visco-élastiques  
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a. Maxwell

(η) (E0)

b. Voigt

(η)

(H)

t

ε

σ0/H

σ0/E0

Voigt

Maxwell

c. Fluage

Maxwell

E0ε0

t

σ

d. Relaxation

Figure 2.4 – Fonctionnement des modèles de Maxwell et Voigt

en charge est progressive, et sera pour cette raison associé à un ressort en série pour
e↵ectuer des calculs de structure (modèle de Kelvin–Voigt du paragraphe suivant). Sous
l’e↵et d’une contrainte �

0

constante en fonction du temps, la déformation tend vers la
valeur asymptotique �

0

/H, le fluage est donc limité (figure 2.4c). Par ailleurs, si, après une
mise en charge lente, la déformation est fixée à une valeur "

0

, la contrainte asymptotique
sera H "

0

. Il n’y a donc pas dans ce dernier cas disparition complète de la contrainte.
Au contraire, dans le cas du modèle de Maxwell, la vitesse de fluage est constante
(figure 2.4c), et la disparition de contrainte au cours d’une expérience de relaxation est
totale (figure 2.4d).

Dans le cas de modèles et de chargement aussi simples, la réponse est obtenue
instantanément par intégration directe des équations di↵érentielles. Les formules obtenues
sont respectivement, pour le modèle de Maxwell :

�fluage sous une contrainte �
0

: " = �
0

/E
0

+ �
0

t / ⌘ (2.22)

�relaxation à la déformation "
0

: � = E
0

"
0

exp[�t/⌧ ] (2.23)

et pour le modèle de Voigt :

�fluage sous une contrainte �
0

: " = (�
0

/H)(1 � exp[�t/⌧ 0]) (2.24)

Les constantes ⌧ = ⌘/E
0

et ⌧ 0 = ⌘/H sont homogènes à un temps, ⌧ désignant le temps
de relaxation du modèle de Maxwell.

2.4.2 Étude d’un modèle composé

Le modèle de Kelvin–Voigt (figure 2.5a) présente respectivement les réponses suivantes,
pour t > 0, en fluage sous une contrainte �

0

, en posant ⌧
f

= ⌘/H, et en relaxation pour
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La notion d’hystérésis est liée au comportement de matériau visco-élastique et/ou 
fibrillaire en relaxation. Le chemin parcouru lors de la relaxation indique un E (pente de 
la courbe) plus faible signant un affaiblissement du matériau (fig. 2.44). L’aire entre les 
deux courbes : hystérésis représente l’énergie perdue ou dissipée, due aux frictions dans 
le matériau.  

 
Figure 2.44: Exemple d’hystérésis important. L’aire entre les courbes représente l’énergie dissipée. 

 
 

2.3.5 Le comportement plastique 

Il est le plus souvent symbolisé par un modèle de patin (fig. 2.45) : 
 

 
Figure 2.45: Représentation d’un modèle plastique 

Après un certain niveau de charge, les matériaux ductiles (par opposition à fragiles), 
continuent à se déformer mais la contrainte croit pour assurer une déformation constante. 
Une fois la limite d’élasticité passée, le matériau est déformé de manière irréversible. Si 
on le relâche, on assiste à une déformation résiduelle (fig. 2.46). Si l’on continue encore, 
les propriétés de résistance du matériau diminuent pour arriver à la rupture.  
 

 

Figure 2.46: Courbe contrainte/déformation d’un matériau plastique!

comparison with earlier measurements i.e. with “non isolated” tests, with the same
measurement configurations.

The selected speed of extension was 2 mm/min (min) and the maximum forces,
attained after loading, were either 5 N or 10 N. The maximum force values were
chosen in relation to future applications (e.g. study of skin healing processes) in
order to avoid irreversible changes in skin structure and pain. Thus, although the
observed maximum extensions were relatively high, the applied loads were still
much lower than the forces at skin rupture or pad/skin uncoupling (which occurs
at about 40 N). Forty-one sites were examined symmetrically with series in non
isolated skin and series in isolated skin (82 tests). Measurements were therefore
done on each side of the body on the cranial back i.e. 13th rib to 2nd lumbar
vertebra, the medium back i.e. 2nd lumbar vertebra to 5th lumbar vertebra and the
caudal back i.e. 5th lumbar vertebra to the cranial border of the iliac wing.

2.3. Data analysis

Our 2 principal working hypotheses, according to Manschot and Brakkee
(1986b), were that (i) the width of the tested skin between the two pads should
be comparable to the width of the pad i.e. w0¼20 mm for normalization and (ii)
the thickness of the skin should be sufficiently small so that shear deformation in
the skin can be disregarded. Thus, to standardize the results and because skin
thickness is difficult to measure without altering skin integrity, the measured force
was divided by the width of the pads in order to obtain a load per unit length i.e.
N/mm. As a result of this normalization, the results obtained in our study can be
compared with others using different types of pads. In consequence, a force per pad
width unit expressed in N/mmwas used, since normalization with skin thickness is
not easy to assess in vivo. This approach was adopted in studies in which
stress" thickness versus strain curves were obtained (Lim et al., 2008).

2.4. Rigidity

The mechanical properties of the skin were characterized by defining a
normalized secant ‘Rigidity’, expressed in N/mm and calculated at maximum
extension at the end of each loading experiment:

R¼
Fmax=w0#F0=w0

Δε
ð1Þ

where Fmax/w0 was the force per unit pad width at a maximum load of 5 N or 10 N
(i.e. 0.25 N/mm and 0.5 N/mm respectively), F0/w0 was the force per unit pad width
at the beginning of the test, andΔε¼ lmax# l0/l0 was the apparent skin strain at the
maximum load point (for a load of 5 N or 10 N).

2.5. Fraction of dissipated energy

It was observed that the loading and unloading curves, as in many other cases
involving polymer gels and charged elastomers, could not be superimposed. In
Fig. 3, the upper curve is the loading curve and the lower curve is the unloading
curve. The dissipative character of dog skin was determined by calculating the area
under the loading and unloading curves with the Trapezoid method. The Fraction
of dissipated energy φ during a loading and unloading cycle was obtained
according to Stevenson et al. (2001):

φ¼
Al#Au

Al
ð2Þ

where Al is the area below the loading curve and Au is the area below the
unloading curve.

We chose to take into account the effect of mechanical history on skin behavior,
as observed on human and pig skins (Lim et al., 2008). In this context, we first
investigated the necessity to precondition dog skin. In a second step, we chose to
examine the link between the Rigidity and the Fraction of dissipated energy
obtained in non isolated skin and in isolated skin and therefore performed each test
in each configuration on 41 skin surfaces. Finally, we characterized the mechanical
behavior by comparing the Rigidity and the dissipative mechanical behavior
obtained in non isolated and in isolated skin with a maximum load of 5 N and 10 N.

3. Results

Whatever the type of test performed, (in isolated or non
isolated skin), the resulting curves were identical and displayed
the hysteresis phenomenon as in humans and pigs (Fig. 4).

3.1. Preconditioning of dog skin

As described by Fung (1996) and other authors (Clark et al.,
1996; Lim et al., 2008; Manschot et al., 1982), dog skin needs to be
preconditioned before reproducible values for Rigidity and the
Fraction of dissipated energy can be obtained. In fact, the hyster-
esis curves were close to equilibrium from the second cycle

Fig. 2. Photograph showing surgical isolation for isolated test.
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Fig. 3. Scheme of the hysteresis phenomenon. The upper curve is a qualitative
representation of a loading curve and the lower curve is the corresponding unloading
curve. The area in between the two curves represents the fraction of dissipated energy
(Ai#Au) for the quantification of the viscoelastic behaviour. F/w0: Normalized force
(i.e. applied force divided by the width of the pad). Δl: interpad length.
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Fig. 4. Examples of curves obtained for Bichon N12 showing the progressive
superimposition of the curves of loading and unloading from the 3rd cycle. F/w0:
Normalized force (divided by the width of the pad). Δl/l0: strain.
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2.2 Les briques de base du comportement non
linéaire

L’allure qualitative de la réponse des matériaux à quelques essais simples permet de
les ranger dans des classes bien définies. Ces comportements ”de base”, qui peuvent être
représentés par des systèmes mécaniques élémentaires, sont l’élasticité, la plasticité et la
viscosité. Les éléments les plus courants sont reportés en figure 2.1, où le point au-dessus
d’une variable désigne la dérivée temporelle :

1. Le ressort, qui symbolise l’élasticité linéaire parfaite, pour laquelle la déformation
est entièrement réversible lors d’une décharge, et où il existe une relation biunivoque
entre les paramètres de charge et de déformation (figure 2.1a).

2. L’amortisseur, qui schématise la viscosité, linéaire (figure 2.1b) ou non–linéaire
(figure 2.1c). La viscosité est dite pure s’il existe une relation biunivoque entre la
charge et la vitesse de chargement. Si cette relation est linéaire, le modèle correspond
à la loi de Newton.

3. Le patin, qui modélise l’apparition de déformations permanentes lorsque la charge
est su�sante (figure 2.1d). Si le seuil d’apparition de la déformation permanente
n’évolue pas avec le chargement, le comportement est dit plastique parfait. Si, de
plus, la déformation avant écoulement est négligée, le modèle est rigide–parfaitement
plastique.

σ = Eε

σ = ηε̇

σ = ηε̇1/N

�σy  σ  σy

a.

b.

c.

d.

Figure 2.1 – Les ⌧ briques de base � pour la représentation des comportements

Ces éléments peuvent être combinés entre eux pour former des modèles rhéologiques.
Ceux-ci représentent des systèmes mécaniques qui servent de support dans la définition
des modèles. Il ne faut en aucun cas leur accorder un trop grand crédit pour ce qui
concerne la représentation des phénomènes physiques qui sont à la base des déformations.
Ils sont néanmoins brièvement présentés ici, car ils permettent de comprendre la nature
des relations à introduire pour chaque type de comportement, en pratiquant par exemple
l’exercice qui consiste à combiner deux à deux les modèles élémentaires. C’est aussi
l’occasion d’introduire l’ensemble du vocabulaire qui sera utile dans le cas général des
chargements tridimensionnels.
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Figure 2.7 – Comportement plastique

pour cela que des méthodes de résolution numérique sont utilisées afin de passer de
ce modèle mathématique à un modèle numérique exécutable sur un ordinateur. La
méthode de résolution la plus utilisée pour la simulation des tissus mous, la méthode
des éléments finis, est présentée à la section suivante. Les modèles de déformations
basés sur la mécanique des milieux continus et une méthode de résolution sont
souvent désignés uniquement par le nom de cette méthode par abus de langage. Par
exemple, on utilise le terme « modèles éléments finis » pour désigner les modèles de
déformations résolvant les équations mécaniques par la méthode des éléments finis.
Par soucis de concision, nous utilisons également ce vocabulaire dans la suite du
manuscrit.

2.2.2.2 Méthodes des éléments finis

Principe
La méthode des éléments finis (MEF) permet d’obtenir une solution approchée

d’équations aux dérivées partielles. Cette méthode utilisée sur les équations de la
mécanique des milieux continus permet d’obtenir une solution approchée des dépla-
cements du milieu continu considéré. L’idée de la méthode des éléments finis et de
discrétiser l’objet en un nombre fini d’éléments sur lesquels les équations aux déri-
vées partielles pourront être résolues. Cette discrétisation constitue généralement un
maillage. Les éléments sont des formes géométriques simples (par exemple, triangles
ou quadrangles pour les problèmes 2D, tétraèdres ou hexaèdres pour les problèmes
3D) dont les sommets sont appelés nœuds. Les propriétés physiques sont continu-
ment interpolées sur chaque élément en fonction des valeurs aux nœuds. La précision
de la résolution est donc dépendante du maillage et des fonctions d’interpolations
choisies.

Une fois le maillage et les fonctions d’interpolations choisies, une résolution par
éléments finis suit les étapes suivantes :

1. Approximation du déplacement des points de chaque élément e en fonction du
déplacement ue de ses nœuds.
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2.3.6 Le problème de l’anisotropie 

Elle caractérise les matériaux qui possèdent des caractéristiques biomécaniques 
différentes en fonction de l’axe (ou du plan) dans lequel on le sollicite.  
La figure 2.47 illustre le cas typique de matériaux biologiques possédant une trame 
fibrillaire ayant des orientations différentes en fonction des couches (derme). 
L’anisotropie peut venir également d’une structure tridimensionnelle plus complexe, 
comme pour le muscle qui comporte une organisation d’ordre multiples (fig. 2.48) ou 
comme celle du tissu adipeux, où il existe des trames fibrillaires en trois dimensions 
d’épaisseurs différentes formant un réseau alvéolé (fig. 2.8).  

 

 
Figure 2.47: Architecture typique des matériaux comportant un comportement fibrillaire 

 
 

  
Figure 2.48: Composition fibrillaire du muscle & courbes contraintes/déformation en fonction de l’axe de 

la sollicitation (103)  
 
 
En réalité, ces lois de comportements sont le plus souvent associées pour les matériaux 
biologiques.. Afin de simuler cette complexité mécanique, il est possible d’augmenter la 
précision de la description architecturale du modèle de tissu. Cette précision permet de 
décrire des tissus biologiques complexes comme une somme de structures ayant un  
comportement plus élémentaire. C’est ainsi que nous aborderons notre modélisation.   
 
 

15 

Stratifiés 

!   Superposition de plis avec différentes orientations 
!   Normalement, l’assemblage des couches se fait par polymérisation 

de l’ensemble, parfois par collage (panneaux en bois) 
!   Applications: 

  structurale  

!   Qualités: 
  hautes performances mécaniques 
  conception ad hoc 
  légèreté 
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Figure 3.1 Muscle structure in striated muscles; Top panel: A striated muscle composed of 
fibers; Middle panel: Each fiber consists of myofibrils; Bottom panel: Myofibrils are a sequence 
of Z-discs and sarcomeres and each sarcomere consists of parallel bands of actin (shown in red 
in bottom panel) and myosin (shown in green in bottom panel) protein filaments (from 
Standring, 2005). 

 

Figure 3.2 (McMahon, 1984) shows the tension produced in a single muscle fiber as a function of the 

length between two consecutive Z-discs (so-called striation spacing). The interval between points 2 

and 3, where there is maximum overlap between myosin and actin fibers, corresponds to the maximum 

force that a sarcomere can generate. Toward point 1, with more elongation due to the separation of 

actin and myosin filaments, the force drops. This part is called descending limb. With more 

contraction, between the points 3 and 5, the actin filaments overlap each other and therefore the total 

number of crossbridges is reduced. Hence the force decreases as well. After point 5, the myosin 

filaments collide with the Z-discs and the force reduces sharply. This part of the curve is called the 
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2.4 Méthodes de caractérisation du comportement 
biomécanique du complexe peau / tissu sous-cutané 

 Il existe de très nombreux travaux qui visent à caractériser les propriétés 
mécaniques de la peau humaine. Les différentes méthodes de mesures ont déjà été très 
bien exposées dans des ouvrages de référence (104-106) traitant de biomécanique des 
tissus mous biologiques. Malgré ces nombreuses études, les auteurs insistent sur le 
caractère local et fugace de la validité de ces mesures physiques. Pailler-Mattei et al. 
(107) insistent sur le fait que les méthodes de caractérisation influencent 
considérablement l’élasticité (ou la raideur) mesurée de la peau. Par exemple les 
mesures en succion n’enregistrent en moyenne un module d’élasticité 40 fois moins 
important que lors de tests traction. Dernièrement, plusieurs méthodes de mesures 
miniaturisées ont été rigoureusement comparées dont la succion, la torsion et une forme 
d’élastographie (108). Ces méthodes sont déjà largement utilisées (1, 14, 109-111) pour 
améliorer les modèles de déformations des tissus par des équipes non expertes en 
expérimentation biomécaniques. Les conclusions des tests de ces méthodes avec clinique 
corroborent celles des méthodes expérimentales plus abouties mais  on retrouve peu de 
corrélation entre les méthodes de mesures. Il est important de comprendre que ceci ne 
révèle pas d’une inexactitude des méthodes de mesures mais plutôt  de la grande 
anisotropie de la peau le long de sa surface et dans sa profondeur.  

La majorité des tests retrouvés dans la littérature étudie in vivo la peau dans son 
ensemble et ex vivo ses composantes dermique et épidermique. Nous décrivons ici les 
principales méthodes retrouvées dans la littérature. Les résultats les plus intéressants sont 
exposés dans des tableaux récapitulatifs (tableaux 2 à 6 en annexes). On peut noter une 
variabilité très importante que nous avons partiellement justifiée ci-dessus. Néanmoins, 
cette variabilité reste une limite importante de la modélisation du comportement 
mécanique des tissus mous biologiques.  

 

2.4.1  Test en traction 
 
Le principe est de solliciter le tissu de façon excentrique dans son axe et de recueillir sa 
résistance à l’étirement (fig.2.49). Cette méthode est le plus souvent réalisée ex vivo, son 
équivalent in vivo étant l’extensiométrie (cf infra). 
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Figure 2.49: Exemple de test en traction multidirectionnels du tissu adipeux sous-cutané humain (112) 

Les contraintes en traction sont effectuées sur un échantillon post mortem de tissu ou sur 
un surplus tissulaire venant du bloc opératoire conservés dans de bonnes conditions. Le 
test mesure en contrainte uni ou bi-axiale la déformation par rapport à la traction exercée. 
Ce test est pertinent pour mesurer le module d’Young et le coefficient de Poisson. En 
multipliant les axes et en les couplant, il est possible de mesurer le caractère anisotrope 
des tissus. 

 

2.4.2  Extensiométrie 
Le principe est de solliciter le tissu de façon excentrique tout comme pour la traction 
mais cette fois ci en veillant à ne pas déstructurer le tissu.  La résistance à l’étirement est 
cette fois ci mesurée in vivo. Deux patins sont collés sur la peau et ils exercent une 
pression ou une traction suivant un axe donné. La résistance en extension puis le retour à 
l’équilibre sont mesurés. Couplée à l’imagerie ultrasonique à haute résolution, elle 
permet de caractériser le comportement de la peau et particulièrement son comportement 
anisotrope (113). 

 

2.4.3  Test en torsion  
Ici on recherche plus particulièrement à mesurer en changeant l’axe des sollicitations, les 
changements de résistances et ainsi caractériser l’anisotropie (114). Cette méthode 
semble néanmoins moins utilisée que les autres. Elle s’est dernièrement miniaturisée 
sous la forme d’un frictiomètre portatif (fig. 2.50) qui peut être utilisé dans des études 
cliniques hors des laboratoires de biomécaniques. 
 

 
Figure 2.50: Frictiomètre portatif (108) 

Speckle Extensometer’ Version 2.23.3.0 by Messphysik Materials
Testing, Fuerstenfeld, Austria.

During the biaxial tensile test, the specimens were submerged
in PBS at body-temperature (!37 !C). The nylon sutures of the
clamps were connected to specially designed carriages that al-
lowed for self-equilibrated loads of each suture line. The specimen
was mounted so that it was stretched along the transversal and
longitudinal directions regarding the body (see Fig. 2(b)).

2.2.1.1. Biaxial tensile test protocol. The specimens were quasi-stat-
ically stretched with actuators speed of v ¼ 4 mm/min using a
stretch-controlled protocol and different stretch ratios in the x-
and y-directions of the setup (1:1, 1:0.75, 0.75:1, 1:0.5, 0.5:1,

and 1:1), where the x-direction corresponded to the transversal
direction and the y-direction to the longitudinal direction. This
so-called ‘true’ biaxial testing approach covers a big range of
deformations of the tissue and can, therefore, provide a unique
set of constitutive parameters for the tested specimen [27]. Dif-
ferent stretches starting at 1.075 up to 1.2 in 0.025 steps were
applied. Each specimen was preconditioned through four loading
and unloading cycles to the same ratio. Data from the fifth cycle
was then used for further data analysis. Additionally, for some
specimens, relaxation tests with 10-times higher speed
(v ¼ 40 mm/min) and 20-times higher speed (v ¼ 80 mm/min)
were conducted in order to account for viscoelastic features of
the tissue.

Fig. 1. (a) Schematic of the position of the sample in the body: 1 – abdominal upper right outside; 2 – abdominal upper right middle side. (b) Photograph of an adipose tissue
sample. The orientation in the body is indicated by the r-(sagittal), h-(transversal) and z-(longitudinal) directions, respectively.

Table 1
Information of donors (donor number, location of the sample in the abdomen, age, weight, size and BMI), the distance of the specimen’s location from the skin, and the thickness
of the biaxially tested specimen.

Donor Body side Age (yrs) Weight (kg) Size (cm) BMI (kg=cm2) Depth (mm) Thickness (mm)

I right 51 64 173 21 10 –
II right 51 95 164 35 15 4:2
III left 65 62 168 22 15 4:0
IV left 44 72 165 26 15 5:2
V right 48 82 164 30 15 5:5
VI right 25 74 175 24 20 4:9
VII right 47 118 163 44 12:5 4:8
VIII right 59 72 160 28 10 4:8
IX right 49 60 164 22 20 4:8

Mean 49 78 166 28 14.7 4:8
SD 11 19 5 8 3.6 0.5

BMI, body mass index.

(a) (b)

Fig. 2. Photographs of (a) a prepared adipose tissue specimen ready for biaxial tensile testing and of (b) a biaxially stretched specimen inserted in the biaxial tensile device.

9038 G. Sommer et al. / Acta Biomaterialia 9 (2013) 9036–9048

they continuously deform the connective tissue,
by changing the normal functionality of protein
fibres or fibroblasts, or by causing an excessive
degradation of it (5, 7).

Objective instrumental methods
Several biophysical and computerized methods
have been developed for objectively characteriz-
ing skin structure and function, and to evaluate
the mechanical properties of the skin, without
invading the skin or interfering with the func-
tion measured (1). The techniques may charac-
terize the following: surface properties, such as
moisture, scaling and dryness, surface lipids,
colour and pigmentation, relief and wrinkles;
skin structures; skin functions such as blood
flow, water evaporation and sweating; among
other parameters. The methods typically mea-
sure determined properties that depend on the
measuring principle and not overall end points.
Instrumental methods have the advantage of

being well characterized, quantitatively precise,
sensitive, and reproducible, operator indepen-
dent, and validated, thus making them objec-
tive. These are the most controlled and objective
means of cosmetic product testing (8, 9). Many
of the techniques are highly precise and accu-
rate, and significant changes may be demonstra-
ble on a smaller number of individuals (10).
The range of methods available to evaluate skin

mechanical properties is extensive, including ten-
sion tests, torsion tests, elevation tests, indentation
tests, vibration tests and suction tests (1).
In torsion tests, the probe applies a force par-

allel to the cutaneous surface (Fig. 1). Equip-
ments that perform torsion tests, like the
Frictiometer! consist in a friction head that is
rotated by a motor (1). The resistance that the
skin offers to torsion is related to its elasticity
and plasticity characteristics.

In the vibration tests, vibrations are transmit-
ted to the skin surface and the extension of its
propagation is quantified. For example, with
the Reviscometer! the measuring principle is
based on a resonance running time (RRT) mea-
surement (Fig. 2). Two needle sensors are
placed on the skin: one emits the acoustical
shockwave and the other receives it. The shock-
wave propagates through the skin fibres differ-
ently according to moisture and elasticity and
the time the wave needs to go from transmitter
to recipient is the measured parameter. The
longer the time the waves need to propagate
through the material, the higher the measuring
value and the less elastic is the skin. A position-
ing top which is fixed on the skin by double
sided sticking rings, allows the user to measure
from 0º to 350º direction on the skin, differing
each measurement in 10º to the next one.
Suction tests are by far the most used tech-

nique worldwide. Among these tests are the

Fig. 1. Probe to evaluate the skin elasticity – torsion test
(Frictiometer!).

Fig. 2. Probe to evaluate the skin elasticity, measuring principle and its positioning top – vibration test (Reviscometer!).
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2.4.4  Indentation 
L’indentation est, avec la succion, une méthode particulièrement utilisée par les 
mécaniciens (107, 115) étudiant les tissus mous biologiques. Elle permet de tester la 
peau in vivo et ainsi de tester sa résistance, y compris ses couches les plus superficielles, 
sans la soumettre à une précontrainte (116) susceptible de fausser les résultats. Pailler-
Mattei et al. (107) ont très bien décrit la nécessité de coupler ses mesures in vivo à des 
modèles mathématiques de résolution multicouches. En effet, la peau est testée dans 
son ensemble et le couplage avec des modèles mathématiques est indispensable pour 
isoler les différents comportements enregistrés. 
Avec les capacités de miniaturisation, les procédés d’indentations se sont affinés avec 
l’apparition de micro-robots qui ont la possibilité de tester la résistance de la peau de 
manière multi-planaire (fig. 2.51). Cette nouvelle méthode a été appliquée au niveau de 
l’avant-bras (117) ou encore de la face (118) en retranscrivant bien l’anisotropie. 
L’avantage de ce type de test et de mieux caractériser l’état de pré-tension surfacique 
de la peau et l’orientation des lignes de contraintes maximum déjà évoquées par Langer 
(119) dans les années 1860. 
 
 

 

 
 

Figure 2.51: Exemple  de micro-indentation cutanée in vivo de la face par micro-robot (117) 
 
Encore plus récemment, des techniques de micro-indentation in vitro (120) ont été 
développées pour isoler le comportement mécanique des couches épidermiques.   

 
 
 
 
 

loading is applied and so it is not possible to measure any
anisotropic characteristics. Ohshima et al. (2011) used a Revisc-
ometer® (CourageþKhazaka electronic GmbH, Cologne, Germany)
to measure anisotropic facial skin properties. However, this
approach relates the wave speed in skin to its Young's modulus,
thus ignoring the non-linear stress-strain characteristics of skin
under large deformations (Wilkes et al., 1973). Human skin is a
non-linear, anisotropic, and viscoelastic material (Daly, 1982; Silver
et al., 2001), so any experimental protocol to measure facial skin
properties should be able to characterise these phenomena. Flynn
et al. (2011b) conducted in vivo experiments to characterise the
mechanical properties of skin on different points of volunteers'
arms. The rich set of data from these experiments was used to
generate material parameters for computer models of skin (Flynn
et al., 2011a).

Many recent facial models are based on the finite element
method (Barbarino et al., 2009; Beldie et al., 2010; Nazari et al.,
2010). While, most of these models accurately represent anato-
mical features such as the skull, jaw, and soft tissues, they also
make several assumptions with respect to facial skin. Almost all
facial models in the literature assume the skin to be an isotropic,
elastic material (Barbarino et al., 2009; Nazari et al., 2010) and
some assume skin to have a linear stress–strain curve (Beldie
et al., 2010; Gladilin et al., 2004; Gladilin and Ivanov, 2009). No
facial model considers the in vivo tension inherent in living skin, a
parameter that is important in wrinkling phenomena (Cerda,
2005; Flynn and McCormack, 2008). The in vivo tension field is
also an important factor in the determination of the shape and
orientation of a surgical incision (Borges and Alexander, 1962;
Cavicchi et al., 2009). In surgical simulators, computer face
models, which include an initial stress field representing the
in vivo tension, would be more effective as a training tool for
surgeons. Recent approaches using the finite element method
treat the in vivo tension or strain as a model parameter in addition
to the material parameters and determine it using non-linear
optimization techniques (Bischoff et al., 2000; Evans and Holt,
2009; Flynn et al., 2011a). Flynn et al. (2011a) demonstrated that
applying out-of-plane as well as in-plane deformations to the skin
improves the determinability of the material parameters and
in vivo tension.

Skin is a complex non-linear, anisotropic, and viscoelastic
material and, so in order to make meaningful predictions, facial
skin models must take these characteristics into account (Wilkes
et al., 1973). The objective of this study is to determine material
parameters that best match the results of finite element analyses
to the results of in vivo facial skin deformation tests. In addition to
material parameters, estimates of the in vivo skin tension will also
be made. Specific parameters will be determined for the central
cheek area of five volunteers, and five other facial points of one
volunteer. The parameters determined in this study will be of use
to anyone interested in computer face models.

2. Materials and methods

2.1. In vivo facial experiments

The experimental apparatus consists of a force-sensitive micro-
robot, a support plate upon which the face of the volunteer is
rested, and a boundary ring, which is attached to the volunteer's

face (Fig. 1). Details of the micro-robot can be found in Flynn et al.
(2011b). To summarise, it consists of three parallel axes, each
driven by a voice-coil actuator, which move a probe situated on a
platform. An arrangement of force transducers underneath the
probe allow the three-dimensional force vector applied to the
probe tip to be measured. A LabVIEW software interface (National
Instruments, Austin, USA) controls the motion of the probe and
records the position and force data.

The support plate was 10 mm thick with a central hole and
keyhole slot. The micro-robot probe was centred within the
45 mm diameter hole by positioning a frame with cross-hairs
concentrically over the hole. The support plate was then posi-
tioned such that the cross-hairs were located over the centre of
the probe.

Fig. 1 – (a) Schematic of experimental apparatus;
(b) Boundary ring attached to the right central cheek
area of volunteer.
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loading is applied and so it is not possible to measure any
anisotropic characteristics. Ohshima et al. (2011) used a Revisc-
ometer® (CourageþKhazaka electronic GmbH, Cologne, Germany)
to measure anisotropic facial skin properties. However, this
approach relates the wave speed in skin to its Young's modulus,
thus ignoring the non-linear stress-strain characteristics of skin
under large deformations (Wilkes et al., 1973). Human skin is a
non-linear, anisotropic, and viscoelastic material (Daly, 1982; Silver
et al., 2001), so any experimental protocol to measure facial skin
properties should be able to characterise these phenomena. Flynn
et al. (2011b) conducted in vivo experiments to characterise the
mechanical properties of skin on different points of volunteers'
arms. The rich set of data from these experiments was used to
generate material parameters for computer models of skin (Flynn
et al., 2011a).

Many recent facial models are based on the finite element
method (Barbarino et al., 2009; Beldie et al., 2010; Nazari et al.,
2010). While, most of these models accurately represent anato-
mical features such as the skull, jaw, and soft tissues, they also
make several assumptions with respect to facial skin. Almost all
facial models in the literature assume the skin to be an isotropic,
elastic material (Barbarino et al., 2009; Nazari et al., 2010) and
some assume skin to have a linear stress–strain curve (Beldie
et al., 2010; Gladilin et al., 2004; Gladilin and Ivanov, 2009). No
facial model considers the in vivo tension inherent in living skin, a
parameter that is important in wrinkling phenomena (Cerda,
2005; Flynn and McCormack, 2008). The in vivo tension field is
also an important factor in the determination of the shape and
orientation of a surgical incision (Borges and Alexander, 1962;
Cavicchi et al., 2009). In surgical simulators, computer face
models, which include an initial stress field representing the
in vivo tension, would be more effective as a training tool for
surgeons. Recent approaches using the finite element method
treat the in vivo tension or strain as a model parameter in addition
to the material parameters and determine it using non-linear
optimization techniques (Bischoff et al., 2000; Evans and Holt,
2009; Flynn et al., 2011a). Flynn et al. (2011a) demonstrated that
applying out-of-plane as well as in-plane deformations to the skin
improves the determinability of the material parameters and
in vivo tension.

Skin is a complex non-linear, anisotropic, and viscoelastic
material and, so in order to make meaningful predictions, facial
skin models must take these characteristics into account (Wilkes
et al., 1973). The objective of this study is to determine material
parameters that best match the results of finite element analyses
to the results of in vivo facial skin deformation tests. In addition to
material parameters, estimates of the in vivo skin tension will also
be made. Specific parameters will be determined for the central
cheek area of five volunteers, and five other facial points of one
volunteer. The parameters determined in this study will be of use
to anyone interested in computer face models.

2. Materials and methods

2.1. In vivo facial experiments

The experimental apparatus consists of a force-sensitive micro-
robot, a support plate upon which the face of the volunteer is
rested, and a boundary ring, which is attached to the volunteer's

face (Fig. 1). Details of the micro-robot can be found in Flynn et al.
(2011b). To summarise, it consists of three parallel axes, each
driven by a voice-coil actuator, which move a probe situated on a
platform. An arrangement of force transducers underneath the
probe allow the three-dimensional force vector applied to the
probe tip to be measured. A LabVIEW software interface (National
Instruments, Austin, USA) controls the motion of the probe and
records the position and force data.

The support plate was 10 mm thick with a central hole and
keyhole slot. The micro-robot probe was centred within the
45 mm diameter hole by positioning a frame with cross-hairs
concentrically over the hole. The support plate was then posi-
tioned such that the cross-hairs were located over the centre of
the probe.

Fig. 1 – (a) Schematic of experimental apparatus;
(b) Boundary ring attached to the right central cheek
area of volunteer.
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skin using a single flat layer of shell elements are detailed in the
Discussion. The thickness of the shell elements was 1.5 mm,
which is within the range reported for skin thicknesses of
different points on the face (Ha et al., 2005). The resolution of
the mesh was such that doubling the mesh density did not have a
significant effect on the model results of interest, namely the total
reaction force of the nodes in the probe region.

The analysis consisted of two load-steps. In the first load-
step, Edge 1 (specified in Fig. 3) was fixed in the Y′ direction and
Edge 2 was fixed in the X′ direction. All four edges were fixed in
the global Z direction. A stress field representing the in vivo
tension in human skin was implemented by applying a stress sX
along Edge 4 and a stress sY along Edge 3. The stresses were
applied during a period of 5 s. The load-step was solved as a
static analysis using the default convergence criteria. In this case,
convergence was achieved when the l2-norms of the force and
moment imbalances were less than 0.5% of the l2-norms of the
applied restoring forces and moments. After the load-step was
solved, the stretch of the domain in the X′ and Y′ directions was
calculated. Using the stretch information, the geometry of the
circular partitions were scaled and the domain remeshed such
that when the load-step was rerun, the diameter of the
boundary-ring partition was 37.5 mm and the diameter of the
probe partition was 4 mm.

For the second load-step, all the nodes outside the boundary-
ring partition were fixed in all degrees-of-freedom. This repre-
sented the situation in the in vivo experiments where the skin
surface outside the boundary ring was prevented from moving
using double-sided adhesive tape. The nodes inside the probe
region were displaced and rotated in accordance to the displace-
ment and rotation of the probe during the in vivo experiments.
The total reaction force on the nodes in the probe region were
calculated and recorded for the full loading cycle.

2.3. Constitutive model

Following Flynn et al. (2011a) and Evans and Holt (2009), the skin
was represented using the isotropic Ogden strain energy function,
which is given by

W ¼ ∑
N

i ¼ 1

μi
αi
ðλαi1 þ λαi2 þ λαi3 Þ þ

1
di
ðJ−1Þ2 ð1Þ

where N, μi, αi, and di are material parameters; λ1, λ2, λ3 are
the principal stretches; and J is the volume ratio. In this study,
the case where N¼2 was investigated and di was specified as
0.0 kPa−1 to give incompressible behaviour.

The viscoelastic characteristics of skin were modelled using
the quasi-linear viscoelastic (QLV) approach proposed by Fung
(1993). Here, the stress at time t is

TðtÞ ¼ TeðtÞ þ
Z t

0
Teðt−τÞ

∂gRðτÞ
∂τ

dτ ð3Þ

where T is the total Cauchy stress tensor, Te is the elastic Cauchy
stress tensor, and gR(t) is the reduced relaxation function and is
represented by a Prony series

gRðtÞ ¼ 1−gP1ð1−e
−t=τG1 Þ ð4Þ

where gP1 and τG1 are material parameters.

2.4. Material parameter identification

We found the parameter values that best fit the model response to
the pre-conditioned experimental data using nonlinear optimisation
techniques. In addition to optimising μi, and αi, the initial stress in the
X′ and Y′ directions sX and sY were also optimised. Following Flynn
et al. (2011a), gP1 was fixed at 0.8 and τG1 was fixed at 0.4 s such that
the hysteresis level in the model matched the hysteresis level
measured in the experiments. We used the lsqnonlin function in
MATLAB Version 2012a (The MathWorks, Inc., Natick, MA, USA),
which minimises the following objective function in a least-squares
sense using a trust-region method

FðxÞ ¼ ∑
M

i ¼ 1
∑
Ni

j ¼ 1

Rmodel
Xj ðxÞ−Rexp

Xj

maxðRexp
Xj Þ

 !2

þ
Rmodel
Yj ðxÞ−Rexp

Yj

maxðRexp
Yj Þ

 !22

4

þ
Rmodel
Zj ðxÞ−Rexp

Zj

maxðRexp
Zj Þ

 !23

5 ð5Þ

where M is the number of probe directions in the experiment
(16 in the current study), Ni is the number of data points recorded

Fig. 3 – Finite element model of the in vivo facial skin experiment.
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μ2 with only a 4% increase in the maximum force (Rmax) after
increasing that parameter by 10%.

4. Discussion

Quantifying the mechanical response of human facial skin is an
important undertaking with many uses. Computer face model
applications are becoming so complex and sophisticated that they
require material parameters to simulate the anisotropic and
inelastic characteristics of facial skin in addition to its nonlinear
stress–strain behaviour (Tepole et al., 2012; Zoellner et al., 2012).
State of the art tissue engineering techniques can generate
replacement skin to repair major burns, chronic ulcers, and giant
nevi (Wood, 2012). These techniques also require mechanical
characterisation data from in vivo experiments and computer
models so that the engineered skin has the appropriate mechan-
ical properties for the area that it is replacing.

This study presented experimental data of the in vivo force–
displacement response of the facial skin of five volunteers subject
to a rich set of deformations. The results demonstrated good
repeatability of the method. All volunteers' facial skin exhibited a
non-linear, anisotropic, and viscoelastic response. The results
represent a significant improvement over previous facial skin
data where either the anisotropic characteristics of facial skin
were not measured or the non-linear stress–strain response was
ignored (Barbarino et al., 2011; Ohshima et al., 2011).

The finite element model simulated the force-response of
different volunteers with error-of-fits ranging from 12% to 23%.
The corresponding material parameters determined using the non-
linear optimisation procedure varied considerably with, for example,
m1 ranging from 35.97 kPa to 60 kPa. The model had a similar
accuracy (16% to 23%) and similar wide range of material parameter
values (m1 from 41.29 kPa to 65.00 kPa) when simulating the
deformation of different regions of one volunteers face. No other
study in the literature used the Ogden model to simulate human
facial skin. Barbarino et al. (2011) used the Rubin-Bodner model and
a second order reduced polynomial equation. Nazari et al. (2010)
used a Mooney–Rivlin model, while Gladilin and Ivanov (2009) use a

linear elastic model with an assigned Young's modulus. The material
parameters presented here are different from the material para-
meters that best-fit the in vivo arm skin deformation data of Flynn
et al. (2011a). In that study, m1 values were lower and ranged from
14 kPa to 34 kPa, α1 and m2 were within the range presented in the
current study, and α2 values were higher ranging from 38 to 54.
(Note that the m values in Flynn et al. (2011a) need to be converted
because a different form of the Ogden model was used.) The inter
and intra-volunteer material parameter variation demonstrates the
need to measure the mechanical response of different points of the
face of many volunteers, especially when developing volunteer-
specific models.

To the best of the authors' knowledge, there are no reported
measurements of in vivo tension on facial skin in the literature.
The calculated in vivo tensions in this study ranged from 15.9 kPa
to 89.4 kPa, which are similar to the range reported in Flynn et al.
(2011a) for arm skin. The corresponding pre-strains ranged from
0.06 to 0.33. Flynn et al. (2011a) reported pre-strains ranging from
0.05 to 0.45 in arm skin, while Evans and Holt (2009) reported a
pre-strain of 0.2 in forearm skin.

While the stiffness of each volunteer's facial skin in the central
cheek area was different, the anisotropic characteristics were very
similar. The direction of stiffest response in-plane for all volun-
teers was approximately along the 1501–3301 axis (Fig. 6). The
direction of least stiffness was orthogonal to this axis. The
direction of stiffest response would approximately correspond
with the direction of the relaxed skin tension lines (RSTLs) in the
central cheek region according to Borges (1984). The RSTLs are the
directions of the greatest tension when the skin is at rest. It is also in
agreement with the anisotropic measurements of Ohshima et al.
(2011) in the central cheek region. The directions of stiffest response
in the jaw, near the ear, and zygomatic regions are also along the
1501–3301 axis and correspond to the direction of the RSTLs in these
regions. Similarly, near the lips the direction of stiffest response is
along the 01–1801 axis and approximately corresponds with the
reported direction of RSTLs in this region. For the forehead region,
the direction of stiffest response is approximately along the 01–1801
direction, which is orthogonal to the RSTLs in this region but
corresponds to the direction of the Langer lines (Langer, 1978).
Langer lines represent the orientations of the long axes of
elliptically-shaped wounds, which are a result of puncturing the
skin of cadavers with an awl or spike. Langer lines are similar to
RSTLs in most regions on the body but they differ on the face.

The boundary ring used in the experiment isolated the facial
skin of interest somewhat from the surrounding skin and
provided a well-defined boundary condition for the finite element
model. It is possible that underlying soft tissue layers and
connections had an effect on the force–displacement response.
It is assumed that the relatively small displacement of the probe
minimised these effects. However, there was some asymmetry
observed in the force–displacement response (Fig. 6 and Fig. 8),
which could be attributed to underlying tissue connections. This
is particularly evident in the force–displacement response in the
zygomatic region, where the skin is attached to the maxilla via the
zygomatic ligament (Furnas, 1989). Also, the simulated out-of-
plane force–displacement response was not stiff enough in some
cases (Fig. 5 and Fig. 7). Accurate knowledge of the structure and
the nature of the underlying connections acquired using appro-
priate imaging modalities would be needed to quantify these
effects. It is a problem common to all in vivo testing of human

Fig. 6 – In-plane force reaction at 1.1 mm displacement for
all volunteers.
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2.4.5  Succion 
La peau est ici aspirée in vivo. Un appareil de mesure,  qui peut être un capteur optique 
(1, 109),  une tomographie à cohérence optique (121), une IRM ou encore des ultrasons 
(122) permet d’étudier le déplacement de la peau après application de la contrainte.  
En utilisant des diamètres différents, les auteurs testent des profondeurs tissulaires 
différentes et sont ainsi capables d’isoler la contribution mécanique de chaque couche du 
CPTSC.  
Certains appareils comme le cutomètre (fig. 2.52) ont l’avantage d’être transportable et 
utile pour des études cliniques.  
 

 
Figure 2.52: Exemple  de mesure in vivo par un cutomètre (1) 

 
 
2.4.6  Elastographie 
Cette technique s’est beaucoup développée depuis son invention en 1991 (123), surtout 
dans le domaine du dépistage des tumeurs solides. Principalement utilisée couplée aux 
ultrasons, de nouveaux algorithmes lui ont permis d’être couplée également à l’IRM. 
L’élastographie est utilisée pour la détection de tumeurs du sein (124), de tumeurs 
hépatiques, de la thyroïde ou encore pour rechercher des anomalies des tendons ou des 
muscles squelettiques (125).  
Concernant l’étude la peau, les ultrasons ont été particulièrement employés. Cette 
technique se subdivise en plusieurs étapes : 

- excitation du tissu par appuis sur la sonde par envoi d’onde vibratoire ou d’ondes 
de cisaillement 

- acquisition des ondes radio-fréquences des tissus déformés 
- post traitement avec échelle colorimétrique. 

 
Le module de Young (E) est lié au module de cisaillement (µ) par la formule : 

 
! = 3!  avec  ! = !!!!! 

 
ρ: densité du tissu et Vc : vitesse de propagation 
 
Concernant la caractérisation de la peau, nous pouvons noter les travaux de Gennisson et 
al. (126) et plus récemment ceux de Gahagnon et al. (113) sur la mesure de l’anisotropie 
cutanée. 

Fig. 10. Suction measurements on the face, with indication of the regions of application.29

Fig. 11. Ultrasound (A) and MRI (B, C) images for local analysis of superficial layer configurations.29 This informa-
tion was used for the interpretation of local mechanical measurements with Cutometer and aspiration device.
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Figure 2.53: Exemple d’élastographie ultrasonique cutanée (113) 

 
La résolution spatiale semble encore limiter son application pour la peau où existe une 
proximité importante de composantes fortement hétérogènes. 
 
Une fois définies les lois de comportement générales et les méthodes des mesures du 
comportement de la peau et du tissu adipeux sous cutané, nous souhaitons détailler leur 
comportement mécanique de manière globale, puis couche par couche. 

 
 
 

2.5 Propriétés mécaniques du CPTSC 
 

2.5.1   Comportement général 

Les propriétés mécaniques de la peau humaine font l’objet de nombreuses attentions 
depuis l’époque de Dupuytren (127). Elles sont actuellement particulièrement étudiées 
en dermatologie cosmétique (crème, rasage, épilation), pour quantifier les conséquences 
de certaines pathologies cutanées (sclérodermie, collagénoses, hyperkératoses) ou afin 
d’étudier l’effet néfaste du rayonnement UV ou du tabac.  

D’un point de vue mécanique, la peau humaine est un matériau très complexe. Sa 
structure est grossièrement multi-lamellaire. Chaque couche varie en épaisseur et en 
composition en fonction de la localisation anatomique, du sexe, de l’âge (128), de 
l’exposition aux rayonnements, de l’état nutritionnel, du rapport masse grasse/masse 
maigre ou encore de l’utilisation de crème hydratantes (129).  

De la couche cornée de l’épiderme au tissu sous-cutané, la peau possède une 
composition cellulaire et une matrice extra-cellulaire très différentes en composition et 
en architecture. Il en résulte des propriétés mécaniques différentes entre les couches.  

 

anisotropic behavior was governed by the arm position. In the
case of stretching parallel to the forearm axis, through-thickness
strain values (Fig. 4a) showed a transition of mechanical behavior

(from thinning to thickening of the dermis) when the arm
position was changed from bent to outstretched. Furthermore,
this mechanical behavior was reversed when the skin was

Table 1
Through-thickness strain and force values obtained in bent arms for eight healthy volunteers. Stretching was parallel and perpendicular to forearm axis.

Subject 1 2 3 4 5 6 7 8

Stretching parallel to forearm axis
sJ (N) 0.35 0.43 0.26 0.23 0.32 0.28 0.42 0.29
eJ (%) 3 !4.2 !4.5 !4.5 !6 !5 !4.8 2

Stretching perpendicular to forearm axis
s? (N) 0.87 1.4 0.51 0.45 0.93 0.44 1 0.39
e? (%) 21 17.5 12.0 8 14 2.5 13.5 10

Bent arm (low initial stress).

Time (s)

Displacement (mm)

 ±2mm 

3s

Ultrasound image of the dermis n° 1 

Image n° 30 

6mm

1mm

+15%

-15%

ROI

ROI

Typical elastogram for 
 bent arm 

Typical elastogram for 
outstretched arm 

Fig. 3. Thirty ultrasound images of the dermis were acquired during stretching and were used to calculate the cumulative through-thickness strain image by adding
together intermediary elastograms obtained for successive RF images. (a) A typical example of a cumulative elastogram obtained for bent arm (negative values, i.e.
compression), (b) a typical example of a cumulative elastogram obtained for outstretched arm (positive values, i.e. dilatation). The quantitative mechanical parameter was
calculated as the mean strain value in the ROI.

Table 2
Through-thickness strain and force values obtained in outstretched arms for eight healthy volunteers. Stretching was parallel and perpendicular to the forearm axis.

Subject 1 2 3 4 5 6 7 8

Stretching parallel to forearm axis sJ (N) 1.30 1.30 1.47 1.28 1.32 1.05 1.38 1.45
eJ (%) 12.9 12.4 9.5 12.7 8.5 6.3 12.7 10.2

Stretching perpendicular to forearm axis s? (N) 0.47 0.50 0.65 0.72 0.70 0.55 1.00 0.61
e? (%) !4.1 2.1 !1.5 0.4 !4 !5.8 !6.3 !3.8

Outstretched arm (high initial stress).

Bent arm Outstretched arm
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Fig. 4. Average of through-thickness strain and applied force for eight healthy subjects. Results are presented as a function of stretching direction (parallel and
perpendicular to forearm axis) and arm position (bent and outstretched).
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- Elasticité non linéaire 

Cette dernière provient de l’origine fibrillaire de l’élasticité. Peu importe dans quel sens 
les couches sont sollicitées, l’élasticité retrouvée n’est jamais linéaire. Les fibres sont 
contraintes, elles finissent par devenir plastique puis par rompre. On retrouve ce 
comportement sur les courbes contraintes-déformations (fig. 2.56) des tests globaux en 
indentation, traction et succion. 

- Visco-élasticité 

Elle existe principalement dans le derme et le tissu sous-cutané. Elle a pour origine trois 
phénomènes : la composition de la matrice extra-cellulaire faite d’eau et de 
mucopolysaccharides, le mouvement visqueux de cette matrice extra-cellulaire autour 
des fibres de collagène et le frottement dissipatif de ces fibres dans leur milieu au cours 
d’une sollicitation mécanique. Cette réponse visco-élastique existe de manière transitoire 
lors d’une contrainte et durant la phase d’alignement des fibres de collagènes (130).  

- Hystérésis 

Du fait des propriétés hyper-élastique et visco-élastique, la peau a tendance à rester un 
certain temps dans le même état de contrainte une fois la sollicitation levée. C’est le 
changement d’état architectural de la peau sous contrainte qui modifie le retour à 
l’équilibre et à la présence plus ou moins importante d’eau dans sa MEC.   

- Anisotropie  

Déjà évoquée par Dupuytren (127) puis mieux définie par Langer (119), elle reflète la 
variation topographique et directionnelle de l’état de pré-tension de la peau.  

En incisant la peau avec un bistouri circulaire, Langer a pu transcrire de façon fidèle les 
lignes de tension maximum (fig. 2.54) de la peau en fonction de la déformation de la 
plaie initialement circulaire. Les lignes de Langer ont été corrélées depuis, grâce à la 
microscopie électronique et à des tests mécaniques, à l’alignement préférentiel au repos 
des fibres de collagènes du derme (131).  
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Figure 2.54: Lignes de Langer 

A partir d’acquisitions tomodensitométriques 3D, Wu et al. (132) ont exposé un modèle 
patient–spécifique du stress résiduel de la peau au niveau de l’abdomen (fig. 2.55). Ils 
ont ainsi pu recréer l’expérience de Langer en imputant un stress résiduel  le long des 
lignes de Langer puis en incisant la peau virtuellement et de manière circulaire. Le 
résultat visuel semble probant. 

En pratique clinique, une incision pratiquée le long des fibres de collagène ne laissent 
qu’une fine cicatrice tandis qu’une incision au travers des fibres détruit la continuité du 
collagène, la plaie chirurgicale sera plus béante et la cicatrice soumise à une plus forte 
tension donc plus à risque d’élargissement ou d’hypertrophie.  

 

 

Figure 2.55: Modélisation de l’anisotropie cutanée de surface au niveau de l’abdomen (132) 

Toujours afin de mieux caractériser l’anisotropie de la peau, Tepole et al. (73) ont réalisé 
un modèle de la peau capable en vue de retranscrire le comportement de la peau soumise 
à un étirement différentiel.  

J. Wu, K. Bürger, R. Westermann & C. Dick / Interactive Residual Stress Modeling for Soft Tissue Simulation

Figure 1: Overview of the modeling procedure. First, a patient specific volumetric CT scan is used as input model. Next, an
experienced surgeon designs a residual stress tensor field by drawing stress directions via strokes on the model surface, and
by specifying the stress magnitudes at several sparse locations. A global tensor field is constructed from this information via
Laplacian interpolation, while the equilibrium equations serve as a penalty term. The tensor field is immediately visualized by
simulating the effects of making many small holes on the surface. Based on the feedback, the surgeon can modify her design
until a satisfied tensor field is computed. Finally, this residual stress is used in a biomedical simulation of the opening of wounds
due to cuts.

a domain expert based on her expertise about the residual
stress distribution in human bodies of different shape and
consistence. The design process is subject to additional con-
straints, which enforces that the resulting model respects cer-
tain physical laws. The modeling result is visualized imme-
diately, and thus allows interactive control over the residual
stress distribution.

The specific contributions of our paper are:

• A procedure to interactively model the residual stress dis-
tribution in patient specific models. Following the well-
known concept of Langer’s lines [Lan78] in anatomy, the
user draws several strokes on the surface of soft tissues,
thus specifying a coarse skeleton of the distribution of
the residual stress direction-field. In addition, the stress
magnitudes are specified at a sparse set of control points,
enabling the expert to adapt the stress distribution to the
patient’s tissue consistency. Direction and magnitude pa-
rameters are propagated to the whole body via constraint
interpolation.

• A novel stress tensor visualization method to assist the
modeling process. The visualization method is in spirit
similar to how the anisotropic behavior of skin stress is
observed. By making many small round incisions on the
soft tissues, and simulating the deformation after these
topological changes, it is easy to perceive the principle
direction of residual stress and to predicate the effect of
surgical operations.

• A demonstration of the potential of the proposed method
in cutting simulations. In a number of preliminary test-
s we show that the residual stress distributions generated
by the semi-automatic modeling process yield very real-
istic wound openings in virtual cutting simulations. The
possibility to interactively adjust the distributions taking
into account the observed tissue consistency (e.g., tight
or loose) enables cutting simulations that mimic the real-
world tissue behavior quite realistically.

The remainder of this paper is organized as follows: In
Section 2, we review related work in biomedical engineer-
ing and visualization. In Section 3, we discuss the properties
of residual stress from both a mechanical and a biological
perspective, and we lay open the foundation on which our
approach is based. In Section 4 and Section 5, we introduce
the modeling procedure and the visualization approach, re-
spectively. Implementation details are given in Section 6. We
conclude the paper with some results and ideas for further
research in this field.

2. Related Work

The accurate measurement of residual stress is still an open
problem, due to the fact that the mechanical effect of the
residual stress is highly coupled with the nonlinear, hetero-
geneous, anisotropic behavior of biological tissues. Never-
theless, both in vivo and ex vivo experiments have been per-
formed to investigate the residual stress in soft tissues such
as the skin [JJKG08, FTN11]. These experiments typically
capture only the residual stress of a small specimen. How-
ever, a consistent residual stress field defined on the whole
soft tissue is needed for the purpose of medical simulation.
In this paper, we try to obtain a meaningful stress field by
a constructive method based on the parameters modeled by
domain experts.

Tensor field modeling. Zhang et al. [ZHT07] presented a
topology based approach to design tensor fields on surfaces.
An extension of this approach to 3D tensor fields is not triv-
ial, since the topology of 3D tensor fields is much more
complicated. Recently, Huang et al. [HTWB11] proposed a
method to construct smooth 3D cross-frame fields based on a
spherical harmonics representation of frames. The three ax-
es of a cross-frame has no order, and thus the decomposition
of a cross-frame field into three consistent eigenvector field-
s is not straightforward. Arsigny et al. [ACPA06] proposed

c� The Eurographics Association 2012.
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Figure 2.56: Modélisation de l’étirement de la peau parallèlement et perpendiculairement aux lignes de 
Langer. (73) 

 

2.5.2 Comportement de l’épiderme 
 

 L’épiderme, constitué de moins de fibres de collagène que le derme, est composé 
d’une couche cellulaire externe inerte et d’une couche cellulaire vivante plus profonde 
liées entre eux par des desmosomes (fig. 2.52). La caractérisation in vivo de cette couche 
pose beaucoup de problèmes aux mécaniciens. Elle est d’ailleurs le plus souvent incluse 
dans un complexe épiderme-derme (128). Hendriks et al. (121) furent parmi les 
premiers, par l’intermédiaire d’une étude de succion en tomographie optique couplée à 
un modèle en éléments finis, à être en mesure de séparer les comportements de 
l’épiderme par rapport au derme. Leurs résultats ont été limités en raison d’un manque 
de stabilité du modèle leur permettant d’isoler les différents comportements les uns des 
autres. De nombreuses autres études expérimentales non couplées à des modèles 
numériques réalisés par micro-indentation ont été menés avec des résultats plus stables 
(107, 120, 133, 134). L’hydratation influe beaucoup sur le comportement du stratum 
corneum  et un peu moins sur la partie cellulaire nuclée de l’épiderme.  
Dans les années 80, les travaux De Rigal et Lévêque (135, 136)  ont mis en évidence, par 
une technique de torsion, l’influence de l’hydratation sur le comportement mécanique de 
l’épiderme (fig. 2.57). En traction, le taux d’hydratation fait varier beaucoup la 
dynamique de la courbe contrainte-déformation passant d’une raideur proche du nylon à 
faible hydratation à une raideur proche du caoutchouc à forte hydratation.  

adopt a wormlike chain model based on the single chain energy,
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where A is the persistence length, L is the contour length, r is the
end-to-end length of the chain, y is the absolute temperature, and k
is the Boltzmann constant [13]. In a transversely isotropic unit cell
with dimensions a and b, the undeformed end-to-end length is
r0 ¼

ffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffi
a2þ2b2
p

=2, and the deformed end-to-end length r is a func-
tion of the first and fourth invariant I1 and I4 as introduced in Eq. (6):
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Based on these considerations, we can introduce the individual
energy terms,
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where we have used the following abbreviation for the repulsive
weighting factor c

rep
:

c
rep
¼ lnðI½a

2$b2 %=2
4 Þþ3

2lnðIb2

1 Þ ð23Þ

Here, gblk and gchn are the chain and bulk densities, and b is a
macroscopic bulk parameter. Using the free energy (19), we can now
evaluate the dissipation inequality (11):

r0D¼ S$r0
@c
@C

! "
:

1
2
_CþMe : Lg$r0

@c
@r0
R0$r0S0Z0 ð24Þ

Similar to finite strain plasticity, we observe that the Mandel stress
of the intermediate configuration Me ¼ Ce ( Se is energetically
conjugate to the growth velocity gradient Lg ¼ _F

g
( Fg$1. Moreover,

from the dissipation inequality (24), we obtain the definition of the
second Piola–Kirchhoff stress S as thermodynamically conjugate
quantity to the right Cauchy Green deformation tensor C:

S ¼ 2r0
@c
@C
¼ 2

@c
@Ce :

@Ce

@C
¼ Fg$1 ( Se ( Fg$t ð25Þ

Here, we have introduced the second Piola–Kirchhoff stress of the
intermediate configuration

Se ¼ 2r0
@c
@Ce ¼ SblkþSchnþSrep ð26Þ

in terms of the individual stress contributions corresponding to the
three energy terms introduced in Eqs. (22).
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Here, we have introduced the following abbreviations for the second
order bases of the chain stress and of the repulsive stress:

S
chn
¼ ½a2$b2%m0 ) m0þb2G$1

S
rep
¼

1
I4
½a2$b2%m0 ) m0þ

3
I1

b2G$1 ð28Þ

The basis of the chain stress is a result of the derivative of the end-
to-end length r with respect to the elastic right Cauchy Green tensor,

S
chn
¼ 8rdr=dCe. The basis of the repulsive stress S

rep
¼ 2dc

rep
=dCe

is used to construct the repulsive energy c
rep

in Eq. (23) such that

the initial state r¼ r0 is stress free, Srepðr0Þ6$Schnðr0Þ and thus

S
rep
ðr0Þ6S

chn
ðr0Þ. Fig. 6 displays the transversely isotropic nature of

our eight chain model. The dots represent experimental measure-
ments from uniaxial tests on rabbit skin tested parallel and
perpendicular to Langer’s lines [12,39]. The lines represent the
corresponding computational simulation. The model nicely captures
the characteristic features of skin, including the strong non-linearity,
the anisotropy, and the locking stretches. Last, we can evaluate the
elastic constitutive moduli Le by taking the second derivative of the
Helmholtz free energy c with respect to the elastic right Cauchy

Green tensor Ce:

Le ¼ 2
@Se

@Ce ¼ 4r0
@2c

@Ce ) @Ce ¼ LblkþLchnþLrep ð29Þ

Its three individual contributions take the following forms:

Lblk ¼ 4gblk½I$b3 IþbI$b3 Ce$1 ) Ce$1%
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Fig. 6. Uniaxial tension test. Transversely isotropic wormlike-chain based eight
chain model. Dots represent experimental measurements on rabbit skin tested
parallel and perpendicular to Langer’s lines [39]. Lines represent the correspond-
ing computational simulation. Doted lines represent the parallel and perpendi-
cular locking stretches. The model nicely captures the characteristic features of
skin, including the strong non-linearity, the anisotropy, and the locking stretches.

Fig. 5. Transversely isotropic eight chain model. Individual chains are modeled as
wormlike chains with an energy cwlc parameterized in terms of the end-to-end
length r. Eight chains are assembled in a transversely isotropic unit cell with
dimensions a and b, and a characteristic orientation m0. The energy of each unit
cell consists of the bulk energy cblk, the energy of the eight individual chains cchn,
and their repulsive contributions crep.
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Figure 2.57: Influence de l’hydratation sur l’élasticité de la peau (135, 136) 

 

2.5.3   Comportement du derme 

Il est composé de nombreuses fibres de collagènes incluses dans une matrice extra-
cellulaire riche en mucopolysaccharides, en eau et en fibres d’élastine. Cette 
composition lui confère un comportement anisotrope (fig. 2.58), élastique linéaire pour 
les faibles contraintes, non linéaire ensuite puis de nouveau linéaire à forte contrainte 
(130, 137). A faible contrainte (0 à 30 %), la déformation importante est permise par 
l’orientation anarchique des fibres de collagène. Plus la contrainte augmente (30-60%), 
plus les fibres s’alignent et plus le derme devient rigide (fig. 2.59).  

 

Figure 2.58: Comportement mécanique tri-phasique du derme en traction (138) 
 

 
Figure 2.59: Modification de l’alignement des fibres de collagènes de la peau lors d’une contrainte en 

traction (138) 

General introduction  11 
 

performed [34]. Furthermore, imaging techniques such as ultrasound and magnetic 
resonance elastography have been used to estimate mechanical properties [22,33].  
 

 
Reported Young’s  moduli vary considerably encompassing values from a few MPa to 
GPa [24,25,35,36]. For example, the estimated tensile moduli for various RH is shown in 
Figure 1.8. As indicated in this figure, the stiffness of the stratum corneum varies from 
rubber-like at high RH to nylon-like at low RH values. The differences may be due to a 
combination of reasons, such as regional differences, anisotropy, differences between 
species, but also test conditions, such as sample preparation and difficulties in 
controlling sample dimensions and environmental conditions. A general trend, however, 
is a more pronounced decrease of the elastic modulus beyond 60% RH. At a constant 
RH, the stratum corneum hydration increases by 50% when the temperature rises from 
20°C to 30°C. The influence of temperature decreases to a minimum beyond 90% RH. 
More common trends due to an increase in RH or temperature include an increase of the 
maximum extension and work of rupture, and a reduction of the force at rupture 
[23,25,37]. Furthermore, stratum corneum behaves isotropically in transversal plane only 
[36]. 
Preconditioning effects have not been reported for stratum corneum, which represents an 
important difference with the whole skin. This finding indicates the absence of mobile 
components in the stratum corneum [36].  
 
Current constitutive models of the stratum corneum are based on traction, relaxation and 
creep tests [5]. From the experimental tests, it is important that the model accomodate 
elasticity, non-linear viscosity and strain hardening parameters. However, the association 

 
Figure 1.7 Typical force elongation curves for the stratum corneum at different RH 
showing different phases: the elastic phase (I), the plastic phase (II) and the strain 
hardening phase (III). Obtained from [23]. 
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2.2. Propriétés mécaniques de la peau humaine in vivo

2.2.1 L’élasticité non-linéaire

En 1861, en effectuant in vitro les extensions uni-axiales sur des bandes de peau, Langer [1861]
lui-même avait conclu que l’extension de la peau n’est pas proportionnelle à la force appliquée.
La relation force-extension devrait être une courbe au lieu d’une droite. Puis en 1966, dans
sa thèse, Daly a montré les résultats de ses tests uni-axial in vitro sur un spécimen de peau
abdominale. Ensuite, Evans and Siesennop [1967] ont fait des tests uni-axial in vivo sur la peau
humaine avec un dispositif compliqué. Les études sur le comportement mécanique de la peau
in vitro ont permis de démontrer le comportement non-linéaire de la peau totale (épiderme +
derme). Le diagramme de ce comportement est montré dans la figure 2.4.

FIG. 2.4 – Comportement non linéaire en 4 phases de la peau. D’après Wilkes et al. [1973]

La non-linéarité de la relation force-déplacement est caractérisée par quatre phases différentes.
Tout d’abord, une grande extension de la peau apparaît sous une faible traction. Cette déforma-
tion est environ de 50% chez des enfants et 30% chez des personnes agées. Ce comportement
est dû à la ré-orientation des fibres d’élastines qui sont initialement irrégulièrement répartis
dans la couche de réticule du derme. En deuxième phase, la rigidité de la peau commence à
rapidement augmenter selon la force. Dans cet étape, les fibres de collagènes possédant une
grande résistante commencent à se déformer. La troisième phase est caractérisée par une sta-
bilisation de la rigidité. Une relation linéaire a été trouvée. La dernière phase est la phase de
rupture. Cette dernière phase n’est évidemment pas identifiée in vivo . La non-linéarité a été
démontrée plus tard par plusieurs équipes in vivo avec diverses techniques Diridollou et al.
[2000], Hendriks [2001], Hendriks et al. [2003], Zheng et al. [1999], Delalleau et al. [2006].

2.2.2 La visco-élasticité

Les évaluations de la visco-élasticité de la peau humaine in vivo aux différentes conditions
physiologiques ont depuis longtemps été réalisées de différentes manières. Wilkes et al. [1973]
a démontré que le comportement visqueux de la peau est dû à l’écoulement d’un liquide dans
la matrice de substance amorphe qui se situe au sein du réseau de fibres élastiques du tissu
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Au-dessus de 60% de déformation, une défibrillation apparaît diminuant la résistance 
mécanique (fig. 2.60). 
 

 
 

Figure 2.60: Exemple de courbe contrainte/déformation allant jusqu’à la défibrillation (139) 
 

 
 
 
 

2.5.4   Comportement du tissu sous-cutané 

Le comportement mécanique du tissu sous-cutané a été beaucoup moins étudié que 
celui de la peau sous-jacente en raison du peu de retombées cliniques et économiques. 
Son organisation architecturale lui confère un comportement mécanique complexe. D’un 
point de vu biomécanique, le tissu sous-cutané est composé d’un tissu adipeux fait d’un 
enchevêtrement d’adipocytes de contenu lipidique compartimenté dans un tissu 
conjonctif, composant principal des parois des septas des lobules dont les 
entrecroisements sont renforcés par des fibres de collagène adhérentes aux tissus sus et 
sous-jacents (RCS, RCP et Skin ligaments), le tout étant soutenu transversalement par 
une trame de collagène membranaire : le stratum membranosum. (cf chap. 2.1.3) 
 
Les méthodes de caractérisation du comportement mécanique du tissu sous-cutané 
retrouvées dans la littérature sont la compression (78, 140-142), l'indentation (143), la 
traction uniaxiale (143, 144) ou multi-axiale (142). En compression et en indentation, le 
tissu adipeux révèle un comportement non linéaire à grandes déformations (140, 141). 
Lors de petites déformations, la réponse est linéaire alors qu’à des niveaux de contrainte 
supérieurs à 30%, le tissu de soutien se met en tension et le niveau de contrainte 
augmente rapidement (78, 145).  
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Figure 2.61: Comportement des fibres des septas interlobulaires après mise en tension du tissu adipeux 
sous-cutané  (144) 

Les expériences de cisaillement sur du tissu sous-cutané de porc ont confirmées que le 
régime linéaire est uniquement valable pour les très petites déformations jusqu'à 0,1% 
(146).  

Dernièrement, Sommer et al. (112) ont pu caractériser plus finement le comportement 
anisotrope, non-linéaire et visco-élastique du tissu sous-cutané en utilisant des résidus 
frais de peau abdominale provenant d’abdominoplasties (fig. 2.62). A l’aide des tests de 
compressions et de tractions multi-axiales, ils ont pu aussi mettre en évidence que le 
comportement du tissu sous-cutané variait beaucoup entre les individus et qu’il était 
plus résistant dans le sens longitudinal (z) que  transversal (θ), lui-même plus que sagittal 
(r) (fig. 2.43 & 2.56) impliquant le stratum membranosum dans la mécanique général du 
CPTSC. 

 

Figure 2.62: Test en compression / cisaillement du tissu adipeux sous-cutané  (112) 

Quelques années auparavant, Stecco et al. (147) avaient déjà caractérisé après dissection 
cadavérique et analyse histologique, la nature anisotrope du stratum membranosum, 
composé lui-même de plusieurs couches, lui prêtant un rôle mécanique important dans la 
mécanique du tissu sous cutané (figs. 2.63 & 2.64). 
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For the equibiaxial stretch-controlled protocol (kh : kz ¼ 1 : 1),
the mean ultimate tensile stresses (rh;max;rz;max) and the corre-
sponding stretch values (kh;max; kz;max) in the transversal and longi-
tudinal directions, which caused the specimens to rupture, were
recorded and compared using paired Student’s t-test. A p-
value<0.05 was considered statistically significant. For the ulti-
mate tensile stress and stretch calculations, we assumed failure
of the tissue within the gage region. All values were expressed as
mean " SD.

After testing, the gage region of the specimen was cut out and
the thickness of the gage region was measured again by means
of a videoextensometer.

2.2.2. Triaxial shear test
For the triaxial shear tests, three adjoining cubic specimens

(8 # 8 # 8 mm) were prepared from an adjacent region of the
biaxial tensile specimens. Their sides were aligned according to
the transversal, longitudinal and sagittal directions of the human
body. The tissue at $4!C was first sliced with an electric universal
cutter to achieve uniformly thick slices with a thickness of 8 mm.
Thereafter, a long hexahedral piece with quadratic cross-section
could be prepared with a special trimming blade (material: carbon
steel; blade length: 130 mm; manufacturer: Feather Co., Ltd),
which ensured only small deformations of the tissue samples dur-
ing dissection. From this long hexahedral piece, three tissue cubes
with a side-length of 8 mm could be prepared. A representative
cube specimen attached to the upper specimenholder of the triax-
ial testing machine is shown in (Fig. 3(a)).

The (custom-built) triaxial shear testing device was developed
and built by the Institute of Biomechanics, Graz University of Tech-
nology, Austria in cooperation with the company Messphysik
Materials Testing, Fürstenfeld, Austria. This device was optimized
for testing highly deformable soft biological tissues using shear
deformation. The device consists of two main components: an
upper platform moveable in the z-direction and a lower platform
containing a two-dimensional translation stage. The operation
principle is that the tissue specimens are affixed to both the upper
and lower platforms using a thin layer of cyanoacrylate adhesive
and bathed in a tempered physiological solution (Fig. 3). The lower
platform is moved relative to the fixed upper platform using a
biaxial translation stage. The system operates with a stroke resolu-
tion of 0.25 lm in the x- and y-directions and of 0.04 lm in the z-
direction. The temperature-controlled tissue bath is available to
simulate the physiological environment of the specimen. The de-
vice incorporates a 3-axes force-sensor (K3D40, ME-Measuring
Equipment, Henningsdorf, Germany) that allows the three orthog-
onal forces in the directions x; y and z to be simultaneously re-
corded. A capacity of "2 N and a linearity error of 2% between
20 mN and 2 N of the force sensor are specified by the manufac-

turer. Furthermore, the cross-talk between the x- and y-axes of
the force sensor is specified to be <0.5%, whereas the crosstalk be-
tween the z- and x-/y-axes is specified to be <1% by the manufac-
turer. Motor control and data acquisition are achieved using the
software ‘testXpert II’ Version 3.2 (Zwick/Roell GmbH & Co. KG,
Ulm, Germany) on a Windows-based personal computer.

2.2.2.1. Triaxial shear test protocol. Shear testing was performed un-
der quasi-static loading conditions (v ¼ 1 mm/min). Seven cycles
(four for preconditioning and three for further data analysis) of
sinusoidal simple shear (0.1–0.5 in 0.1 steps of specimen thick-
ness) were applied to the specimens in two orthogonal directions,
first in the x- and then in the y-direction regarding the setup
(Fig. 3(b)). Consequently, for the six possible modes of simple shear
three different specimens were needed. Resulting forces in three
axes (x; y; z) were measured. On completion of shear testing, relax-
ation tests at 0.5 shear strain were performed in the x- and y-direc-
tions in order to account for viscoelastic features of the tissue.
Therefore, a rapid displacement to 0.5 shear strain was imposed
and the resultant forces have been recorded for 300 s.

Finally, after the biaxial and triaxial tests, the orientation of the
specimens was marked with ink, fixed with 4% buffered formalde-
hyde solution (pH 7.4) and transferred to the Institute of Pathology,
Medical University of Graz, for histological and microstructural
investigations.

All mechanical tests were finished within 36 h after excision
from the body.

2.3. Histological and microstructural investigation

The fixed gage regions were embedded in paraffin and sec-
tioned at 5 lm, and consecutive sections have been stained with
Chromotrope-aniline blue (CAB). The CAB staining method also
known as Roques’ trichrome enhances connective tissue by stain-
ing collagen in blue. In particular, histological investigations were
accomplished to assess the occurrence and orientation of the inter-
lobular fibers (fibrous septa) in different planes in the body (hz-, hr-
and zr-planes) (see also Fig. 1). Moreover, the arrangement and size
of the adipocytes were examined.

2.4. Data analysis and material modeling

2.4.1. Biaxial tensile response
The Cauchy stress r and stretch k were computed to quantify

the biaxial tensile response of the tissue. With negligible shear
components and with the incompressibility assumption for adi-
pose tissue (due to the structure of fat and the lack of significant
fluid flow in the abdominal adipose tissue, we assume that the
overall mechanical response of the tissue is incompressible [16]),

(a) (b)

10mm 20mm

Fig. 3. Photographs of a cube-shaped adipose tissue specimen (a) attached to the upper specimenholder, and (b) inserted in the triaxial testing device and subjected to simple
shear loading.
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the same SEF (2) as for modeling the biaxial tensile response. In
contrast, for simple shear the first invariant becomes [31]

I1 ¼ 3þ c2; ð10Þ

where c denotes the shear strain.
Instead of one angle measure describing the mean in-plane col-

lagen fiber orientation for the biaxial tensile modeling, we intro-
duced an second angle for the description of the three-
dimensional collagen orientation and its dispersion in cubic speci-
mens for the triaxial shear modeling. Hence, for a right-handed
Cartesian coordinate system, where the axes h; z and r coincide
with the transversal, longitudinal and sagittal directions in the hu-
man body (Fig. 1), it follows that the inclination angle # is the incli-
nation from the r-axis and the azimuth angle u is measured from
the h-axis in the (h; z)-plane.

As mentioned previously, there are six possible modes of simple
shear for the specimen cubes (Fig. 4). Each mode has a different
deformation gradient F, and, therefore, a different fourth invariant
I4 and predicted shear stress by the SEF. Briefly, e.g., for shearing in
the rh-mode (Fig. 4(a)) the deformation gradient is

F½ &rh ¼

@xh
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@xh
@Xz

@xh
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@xz
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@xz
@Xz
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775 ¼
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0 0 1

2

64

3

75; ð11Þ

where xi and Xi ði ¼ h; z; rÞ are the displacements in the loaded (cur-
rent) and unloaded (reference) configuration, respectively. For that
shear mode, the fourth invariant becomes

I4;rh ¼ ½F&Trh ½F&rh : a0 ' a0 ¼

¼ ð1þ c2Þ cos2 #þ 2c cos # cos u sin #þ cos2 u sin2 #þ sin2 # sin2 u; ð12Þ

where the unit vector a0 ¼ fcos u sin #; sin u sin #; cos #g de-
scribes the preferred fiber direction in the 3D space. Consequently,
for the shear stress of the rh-mode obtained from the SEF it follows,

rW
rh ¼ 2cW1 þ 2W4 cos#ðc cos#þ cos u sin#Þ; ð13Þ

where the abbreviation Wi ¼ @W=@Ii, (i ¼ 1;4) has been used.
Similar to the biaxial tensile test modeling, the ‘best fit values’

for the constitutive parameters of the used SEF W were determined
by means of a nonlinear least squares regression method. There-

fore, the data at the maximum strain level of 0.5 from all six shear
modes (rh; rz, zh; zr; hr; hz) from three cubes of a sample were
simultaneously fit to the material model (2). In contrast, six consti-
tutive parameters (c; k1; k2;u; #;j) were obtained for the triaxial
shear properties of each adipose samples. The additional parame-
ter # acts as a further geometrical parameter and is defined as
the inclination from the r-axis (sagittal direction). If the inclination
angle # ¼ 90!, the azimuth angle u in Eqs. (12) and (13) has the
same meaning as u for the biaxial tensile modeling (Eqs. (4), (6)
and (7)), i.e., the collagen fiber orientation in the hz-plane.

Analogous to the biaxial tensile modeling, as a measure of the
‘goodness of fit’, the square of Pearson’s correlation coefficients
r2 and the error measure e for all six shear modes were computed.

2.4.2.2. Combined material modeling of biaxial tensile and triaxial
shear responses. To obtain one set of material parameters account-
ing for both the biaxial tensile and triaxial shear behaviors of a
sample, we minimized the objective function regarding the
mechanical stress data of both test types, in particular the equibi-
axial tensile data at maximum stretch of 15% and the triaxial shear
data at 0:3 strain, and the corresponding stresses predicted by the
material model, i.e., Eq. (2). Therefore, eight stress–strain curves,
two obtained from the equibiaxial tensile testing and six from
the triaxial shear testing, have to be represented by the six consti-
tutive parameters of the used model.

3. Results

The distance of the biaxial and triaxial specimens locations from
the skin and the thicknesses of the biaxially tested specimens are
stated in Table 1. Unfortunately, due to the size of the sample only
triaxial specimens could be obtained from sample I. The average
depth (distance from the skin) from which the specimens for the
biaxial tension and triaxial shear tests were obtained was deter-
mined to be 14.5 ( 4.4 mm (mean ( SD), with a range from 10 to
20 mm. The mean thickness of the biaxial specimens was deter-
mined to 4.7 ( 0.4 mm (mean ( SD), with a range from 4.0 to
5.5 mm.

3.1. Biaxial mechanical response

Fig. 5(a) shows a representative preconditioning behavior at an
equibiaxial stretch of 1.15 (sample II). During preconditioning,
stress softening from cycle to cycle was observed in all specimens.
Furthermore, sample II reveals pronounced anisotropic behavior in
equibiaxial tension with pronounced stiffer response in the longi-
tudinal than in the transversal direction. Further, Cauchy stress–
stretch responses of the human abdominal adipose tissue (sample
III) under (quasi-static) equibiaxial loading at stretch levels ranging
from 1.075 to 1.2 in 0.025 steps are illustrated in Fig. 6(a). Equibi-
axial tensile tests of sample III revealed only marginal anisotropic
response with slightly stiffer behavior in the longitudinal than in
the transversal direction. In general, the difference between the
longitudinal and the transversal direction varied from specimen
to specimen, but with primarily stiffer behavior in the longitudinal
than in the transversal direction. Representative plots during relax-
ation tests (Cauchy stress vs. time) of specimen IV at two different
actuator speeds are shown in Fig. 5(b). The average stress increase
from tests at normal speed (v ¼ 4 mm/min) to a 10-times higher
speed (v ¼ 40 mm/min) was determined to be approximately
50%, for a 20-times higher speed (v ¼ 80 mm/min) even 100%.
For the relaxation tests, we waited about 10 min between each test
to let the tissue recover. A comparison of the uniaxial and equibi-
axial response of the tissue at 1.15 stretch is depicted in Fig. 6(b).
The uniaxial data showed marginal lower stresses in comparison

Fig. 4. Sketches of the six possible modes of simple shear for the specimen cubes
defined with respect to the transversal (h-axis), longitudinal (z-axis) and sagittal (r-
axis) directions in the human body: each mode is a plane strain deformation. The
modes are designated (ij), where i; j 2 fh; z; rg, corresponding to shear in the ij-plane
with shear in the j direction. Thus, the first letter in (ij) denotes the normal vector of
the face that is shifted by the simple shear, whereas the second denotes the
direction in which that face is shifted. Arrows on the cubes indicate shear
directions.

G. Sommer et al. / Acta Biomaterialia 9 (2013) 9036–9048 9041
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Figure 2.63: Modélisation des composantes fibrillaires du stratum membranosum (147) 

 

Figure 2.64: Différents fibrillations retrouvées du stratum membranosum (22) 

 

Abu-Hijleh et al. (22) ont retrouvé des orientations assez variables des fibres composants 
le stratum membranosum en fonction des localisations corporelles. Les fibres sont soient 
perpendiculaires les unes aux autres, soient groupées en amas conférant à cette structure 
une mécanique complexe à la manière d’un tissu synthétique maillé.  

Le rôle des retinacula cutis et des skins ligaments n’a quant à lui pas été étudié in vivo à 
notre connaissance en raison de la nature destructrice des prélèvements lors des tests 
biomécaniques. En scindant les RC et les SL de leurs attaches, les propriétés mécaniques 
s’en voient totalement bouleversées.  

 

 

 

 

 

 

 

characteristic, i.e. a mechanical response that differs if the
layer is loaded along the direction of the collagen fibres

disposition or in another direction. The anisotropic char-
acteristics of the whole fascia are more complex of the

single layer, since the spatial orientation of the fibres can

differ from one layer to the other.
Loose connective tissue interposed between adjacent

layers permits local sliding; therefore, from a mechanical

point of view the single layers could be considered inde-
pendently. On the contrary, any connection between the

layers imposes an analysis of the interconnected layers as a

unique structure. In the case of interconnected layers, the
membrane forces transmitted to the fascia are borne by the

different layers according to their relative stiffness (Fig. 4a)
and the tissue can be globally viewed thickness of homog-

enised material. On the contrary, if the layers are not

interconnected, they must be viewed as separate structures
and membrane forces are independently applied to each

layer (Fig. 4b). It is also necessary to remember that the

mechanical behaviour of the fascia depends not only on the
relations between the different layers in the specific area, but

also on the configuration of the surrounding crural fascia.

Fig. 4 Possible structural
configuration of the fascial
layers and distribution of the
membrane forces: overlapped
layers (a) and totally
independent layers (b)

Fig. 5 Functional behaviour of
a multi-layered tissue:
orientation of the collagen fibres
in two adjacent layers from
histology (a) and consequent
schematization of direction of
prevalent stiffness/strength of
the two layers (b) and whole
tissue (c)
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Leg

The membranous layer of the anterior leg (Fig. 8a) and
posterior leg (Fig. 8c) could be deWned after gentle pla-
nar dissection of the subcutaneous fat. This Wbroelastic
lamina appeared as a whitish–yellow membrane
formed by the interlacing of the connective tissue
sheets of the hypodermis (Fig. 8e, f). Because of its
hyperechogenecity, the membranous layer was easily
recognizable on ultrasonography and was sharply
demarcated from the surrounding hypoechoic fatty tis-
sue (Fig. 8b). Also, each of the saphenous veins was
enclosed in a compartment, from which Wbrous septa
extended to anchor the vessel wall (Fig. 8d) similar to
the arrangement in the thigh and arm.

Neck

The anterior neck dissection revealed a thin membra-
nous layer deep to the subcutaneous adipose tissue and

the platysma muscle (Fig. 9a). The sternocleidomastoid
muscle was situated beneath this thin membranous
layer and was enclosed by the investing layer of deep
cervical fascia. On ultrasonography, the membranous
layer of superWcial fascia was easily recognizable
between the platysma muscle and investing fascia of
the sternocleidomastoid muscle and appeared as a dis-
tinct hyperechogenic line (Fig. 9b).

Thickness measurement

The results show that the thickness of the membra-
nous layer of superWcial fascia varies signiWcantly in
males and females, from one region to another, and
between the anterior and posterior surfaces of the
body. The thickness of the membranous layer was
found to range from 39 to 189 !m, the thickest part
being in the anterior aspect of the leg, and the thin-
nest over the dorsum of the hand. Overall, the mem-
branous fascia was found to be thicker in females than

Fig. 2 Forearm region. The 
arrangement and topography 
of the membranous layer in 
both the anterior (a; inset 
shows corresponding ultra-
sonogram) and posterior 
(b–d) sides of the forearm are 
similar to that in the anterior 
arm. d shows distinct criss-
crossing or woven mesh 
pattern of orientation of 
connective tissue Wbers 
running in all directions in 
membranous fascia using 
polarizing light. Other 
abbreviations are similar to 
Fig. 1
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in specimens from diVerent sites of the body but to a
varying degree (Figs. 2d, 4c, 6d, 8e).

Histological study

Histological sections of the membranous layer clearly
showed a dense aggregation of collagen Wbers (stained
dark blue) with fat cells lying on either side of the
membranous layer (Fig. 8f). The pattern of branching
of the collagen Wbers conforms to the woven mesh
pattern that was seen with polarized light.

Discussion

Existing literature on the membranous layer of superW-
cial fascia in the human body is confusing. This is due to
inconsistent terminology; the same term may be used in
diVerent ways and in diVerent countries [35]. For exam-
ple, the connective tissue lamina of the hypodermis is
named “textus connectives compactus” by the Federa-
tive Committee on Anatomic Nomenclature (FACT)

[12], “fascia superWcialis” by Italian and French anato-
mists, “membranous layer” by the English anatomists,
“StraVes Bindegewebe” by German authors, and Wnally
“subcutanous fascia” or “tela subcutanea” by Markman
and Barton [22] and Wendell-Smith [35]. Wendell-
Smith [35], who addressed the problem of international
terminology with respect to the superWcial fascia, stated
that none of the layers of subcutaneous tissue “tela sub-
cutanea” was present throughout the body. The fatty
layer “panniculus adiposus” was most widely present; at
some sites a layer of subcutaneous muscles may be
found in it. At some places where the fatty layer is
thick, it has a membranous layer “stratum membrano-
sum” on its deep surface.

A distinct membranous layer is reported to be pres-
ent in the superWcial fascia in restricted areas of the
body [10, 24, 29, 31, 36], including the lower anterior
abdominal wall (Scarpa’s fascia), perineum (Colles’
fascia), and more recently along the course of the great
and small saphenous veins [4, 6, 8]. In all other areas,
however, this membranous layer has been ignored pre-
sumably due to the diYculty in distinguishing it from

Fig. 4 Chest wall including 
the breast of male (a–c) and 
female (d–f). Note that in the 
female breast region, superW-
cial fascia consists of more 
than one thin, horizontal 
membranous sheets (d) sepa-
rated by varying amounts of 
fat with interconnecting ob-
lique Wbrous septae (arrows, e). 
A distinct deep membranous 
layer (ml) of the superWcial 
fascia can be identiWed on the 
deep surface of the female 
breast, separated by a small 
potential space from the mus-
cle fascia (mf) that covers the 
pectoralis major (m, e). How-
ever, the membranous layer 
can be seen as a single contin-
uous layer in the male breast 
(a, b). Also note that the 
membranous fascia is thicker 
in the female (f) than the male 
(c), both being visualized un-
der polarizing light. Other 
abbreviations are similar to 
Fig. 1 

Surg Radiol Anat (2006) 28:606–619 613

123

in specimens from diVerent sites of the body but to a
varying degree (Figs. 2d, 4c, 6d, 8e).

Histological study

Histological sections of the membranous layer clearly
showed a dense aggregation of collagen Wbers (stained
dark blue) with fat cells lying on either side of the
membranous layer (Fig. 8f). The pattern of branching
of the collagen Wbers conforms to the woven mesh
pattern that was seen with polarized light.

Discussion

Existing literature on the membranous layer of superW-
cial fascia in the human body is confusing. This is due to
inconsistent terminology; the same term may be used in
diVerent ways and in diVerent countries [35]. For exam-
ple, the connective tissue lamina of the hypodermis is
named “textus connectives compactus” by the Federa-
tive Committee on Anatomic Nomenclature (FACT)

[12], “fascia superWcialis” by Italian and French anato-
mists, “membranous layer” by the English anatomists,
“StraVes Bindegewebe” by German authors, and Wnally
“subcutanous fascia” or “tela subcutanea” by Markman
and Barton [22] and Wendell-Smith [35]. Wendell-
Smith [35], who addressed the problem of international
terminology with respect to the superWcial fascia, stated
that none of the layers of subcutaneous tissue “tela sub-
cutanea” was present throughout the body. The fatty
layer “panniculus adiposus” was most widely present; at
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A distinct membranous layer is reported to be pres-
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fascia), and more recently along the course of the great
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however, this membranous layer has been ignored pre-
sumably due to the diYculty in distinguishing it from
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2.6 Modélisation mécanique du complexe peau / tissu sous-
cutané 

 
2.6.1 Quelques rappels de modélisation mécanique 
 
Dans un but de modélisation mécanique, nous devrons choisir les modèles géométriques 
discrets, les lois de comportement et les contraintes aux limites qui permettront de 
simuler au mieux le comportement sous contrainte du CPTSC. Afin de simuler les 
déplacements, notre modèle mathématique devra intégrer les lois de comportements, les 
tenseurs de déformation et de contraintes et les équations d’équilibres locaux.  

 
 

2.6.1.1   Le modèle masse-ressort 
 
Il s’agit d’un modèle discret ou la raideur du matériau est rassemblée sur les arrêtes du 
maillage et la masse sur les nœuds du maillage. Il ne permet pas d’intégrer exactement 
les lois physiques de la mécanique des milieux continus, en particulier, cette méthode ne 
converge pas la solution continue lorsque la densité du maillage augmente. Rapide et 
malléable, il est cependant très utilisé en simulation temps-réel (148).  
Son principe est de discrétiser (diviser puis sommer) une structure sous forme d’un 
maillage, chaque nœud étant affecté à une masse. Lors de l’application d’une contrainte, 
le système calcule les intéractions entre les nœuds modélisés par des ressorts. Ces 
ressorts sont le plus souvent linéaires ou monophasiques mais peuvent être parfois être bi 
ou triphasiques. Ils sont caractérisés par une longueur au repos une raideur et un 
amortissement.  
 
Même si le modèle masse-ressort a déjà été utilisé pour modéliser la peau ou le CPTSC 
(12), nous avons vu qu’il impose une vision linéaire et trop simple de son architecture et 
de son comportement. En effet, même si certains composants comme les retinacula cutis 
du tissu adipeux ou les fibres de collagène du derme pourraient être modélisés de façon 
correcte par cette méthode, une telle modélisation deviendrait trop complexe à construire 
et à modifier. Nous orientons donc notre méthode vers des solutions qui nous 
permettront une modélisation architecturale volumique tridimensionnelle, capable 
également de retranscrire les lois de la mécanique des milieux continus plus fidèlement. 

 
 
 
 
 
 
 

2.6.1.2 Le modèle éléments finis 
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Définition & Historique 
La méthode des éléments finis (MEF) est apparue avec l'analyse des structures, vers 
1850 mais le concept mathématique d'élément fini est apparu bien plus tard, vers 1940 
(149). L’idée de base est connue depuis la Grèce antique, à savoir que l’on peut 
approcher la solution d’un problème complexe continu en le discrétisant en 
problèmes plus simples. On peut par exemple approcher le périmètre d’un cercle en 
calculant le périmètre d’un polygone à n côtés, pourvu que le nombre n soit 
suffisamment grand. Il suffit alors de connaître la longueur d’un segment de droite, 
problème beaucoup plus simple que celui de la longueur d’un arc de cercle. 

La simulation par éléments finis, inventée dans les années 50, désigne un ensemble de 
techniques numériques permettant de résoudre approximativement une certaine classe de 
problèmes mathématiques, basés sur des équations aux dérivées partielles (équation 
dont les solutions sont les fonctions inconnues vérifiant certaines conditions concernant 
leurs dérivées partielles), dont on ne sait généralement pas trouver les solutions exactes 
analytiquement. Il s'agit d'un outil mathématique qui possède de nombreuses 
applications, allant de la physique des milieux continus au calcul de probabilités. Les 
éléments finis sont une technique de discrétisation qui permet de transformer un 
problème continu conduisant à des problèmes mathématiques insolubles 
analytiquement, comme par exemple la physique des milieux continus, en un problème 
discret conduisant à de simples systèmes d'équations que l'on sait résoudre.  

Dans une simulation par éléments finis, la structure est modélisée par un maillage 
d’éléments contigus, dont la définition s'appuie sur deux objets particuliers : les 
éléments et les nœuds (fig. 2.65).  

Le premier est un découpage du domaine géométrique occupé par la structure en sous-
domaines de formes simples appelées éléments finis. Ces derniers peuvent être 
tridimensionnels (volumes), bidimensionnels (surfaces) ou unidimensionnels (lignes). Il 
existe des méthodes dites « hybrides » (150-152) qui couplent ces différents types 
d’éléments.  

Les éléments finis peuvent être ainsi de différentes formes (triangle, quadrilatère en 2D, 
tétraèdres, hexaèdres, prismes en 3D…) (fig. 2.66) 

Le deuxième objet est une liste de points particuliers: les nœuds, situés aux sommets des 
sous-domaines ou quelquefois aux milieux de leurs arêtes.  Pour des raisons de 
continuité sur la fonction recherchée, on va souvent imposer à deux éléments contigus 
d’avoir les mêmes variables aux sommets qu’ils partagent. 
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Figure 2.65: Discrétisation d’un objet (en rose) en une somme d’éléments (triangles jaunes). Les points 
jaunes correspondent aux nœuds sur lesquels les équations de la MMC sont résolues. Les point bleus sont 

les points d’intégration aux niveaux desquels la mesure des changements physiques est réalisée (101) 

En résolution statique (recherche de l’état d’équilibre du système), on part de 
l’expression de l’énergie potentielle de déformation de l’objet. La position d’équilibre 
minimise cette énergie et permet de trouver la déformation qui satisfait l’équation 
différentielle d’équilibre. L’équation d’équilibre du système doit être vérifiée dans 
chacun des éléments, amenant des équations différentes à résoudre sur chacun des 
nœuds. La résolution de ces équations, une fois imposées des conditions limites au 
système, permet d’obtenir une approximation des propriétés physiques de l’ensemble.  

En résolution dynamique, on essaye d’intégrer les équations de Newton à chaque pas 
de temps. L’équation met en jeu la masse, la vitesse et l’amortissement du système. 
L’intégration numérique comme en résolution statique, est réalisée par une méthode 
explicite (stable pour des petits pas de temps) ou par une méthode implicite 
(inconditionnellement stable) mais nécessitant l’inversion d’une grosse matrice creuse. 

Les sous-domaines et les nœuds servent à définir les fonctions de base utilisées pour 
représenter le champ de déplacement. Ces fonctions sont en effet définies par 
morceaux, dans chaque sous-domaine, et chacune d'entre elles est associée à un nœud. 
Elles sont construites de sorte à réaliser une interpolation du champ de déplacement à 
partir de valeurs discrètes définies aux nœuds.  

Le principe de la méthode des éléments finis étant d’interpoler les champs physiques 
(de contraintes et de déformations) en tout point du continuum des éléments finis en 
fonction de leur valeur aux nœuds, diverses fonctions d’interpolation (ou fonctions de 
forme) peuvent être choisies. Chaque fonction de forme permet de calculer le champ de 
déplacement à l’intérieur des éléments par le déplacement d’un point x à la manière d’un 
changement de coordonnées barycentriques. Chaque type géométrique d’éléments à sa 
propre fonction de forme. Pour plus de continuité, il est nécessaire d’ajouter des nœuds. 
L’ensemble des nœuds ne se limite pas forcément aux sommets des éléments, il est 
possible de définir des nœuds supplémentaires, par exemple un quadrilatère à 8 nœuds 
ou un tétraèdre à 10 nœuds. Ainsi, plus le degré d’interpolation est élevé, plus l’élément 
pourra se déformer et le champ de déplacement sera lisse. 

42 Contexte scientifique

3.1 Méthode des éléments finis

Cette méthode dont la théorie présentée dans [Zienkiewicz 67] est très bien illustrée d’un point
de vue plus pratique et technique dans [Bathe 82] dans lequel les nombreux exemples numériques
détaillés nous ont été d’une grande utilité.

3.1.1 Principe

La méthode des éléments finis est un outil de discrétisation, où l’idée est de découper l’objet en un
nombre fini d’éléments, dont les sommets sont appelés nœuds. Les propriétés physiques sont interpo-
lées sur chaque élément en fonction de leur valeur aux nœuds. L’équation d’équilibre du système doit
être vérifiée sur chacun des éléments, procurant des équations sur les nœuds. Les interactions entre
éléments voisins mènent à la construction d’un ensemble d’équations. Ce système d’équations peut
être obtenu par un processus d’assemblage. Sa résolution, en tenant compte des conditions imposées
aux limites du système, permet d’obtenir une approximation des propriétés physiques du continuum.

On cherche donc à déterminer quelle interpolation locale on attribue à chaque sous domaine pour
que le champ global obtenu par juxtaposition de ces champs locaux soit proche de la solution du
problème. La qualité de la solution approchée dépend de la division en sous domaines (nombre et
dimensions des éléments), du choix de la famille des fonctions d’interpolation dans chaque élément,
et des conditions de continuité qu’on impose aux frontières des sous domaines (C0, C1, ...).

FIG. 2.17 – Principe de la Méthode des Elements Finis
Un milieu continu (rose) est discrétisé et approximé pas des éléments (ici des triangles jaunes). Les équations

de la mécanique des milieux continus peuvent être résolues aux nœuds du maillage (points jaunes). Les
valeurs aux nœuds peuvent être interpolées à l’intérieur d’un élément (point bleu).

Par définition, les propriétés mécaniques sont uniformes à l’intérieur d’un même élément.
Logiquement, plus le maillage est petit, plus la solution numérique se rapproche de la solution

théorique. Mais en pratique, il y a une limite, due à des problèmes numériques.
La qualité est souvent opposée avec la rapidité, donc il n’existe pas de solution miracle, unique à

tous les problèmes ; il est important d’utiliser les lois les plus simples, suffisantes au cas par cas.

3.1.2 Mailles

La première étape d’une analyse par éléments finis consiste à définir un maillage volumique du
continuum. Les éléments finis peuvent être de différentes formes (tétraèdres, hexaèdres, prismes...), il
est possible d’utiliser différents types d’éléments dans un même maillage.

Le maillage est très important dans la qualité de la solution. Dans ce paragraphe, on donne
quelques éléments pour en donner la conviction.
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Figure 2.66: Représentation de différents types d’éléments (triangle à 6 nœuds, tétraèdre à 10 nœuds, 
quadrilatère à 8 nœuds, hexaèdre à 20 nœuds) (153)  

 
Résolution informatique 
La plupart des logiciels de MEF peuvent assister l'utilisateur en construisant 
automatiquement un maillage à partir d'un domaine géométrique, issu par exemple 
d'une acquisition en imagerie médicale.  
Le maillage détermine le modèle géométrique du produit, obtenu en réunissant les 
différents sous-domaines et détermine également l'allure du champ de déplacement, 
et donc de déformation et de contrainte, par l'intermédiaire des fonctions de base. 
Ainsi, le maillage influe fortement sur la pertinence des résultats et doit donc être 
réalisé avec soin. On peut penser que plus le maillage est petit, plus la solution 
numérique se rapproche de la solution théorique. En pratique, il existe des limites dues 
aux problèmes numériques liés eux-mêmes à des mauvais conditionnement (éléments 
trop surfacique ou volumique trop plat) ou à des éléments dégénérés. Pour utiliser un 
logiciel de simulation par éléments finis, il faut modéliser l’objet intéressé (c'est-à-
dire réaliser un maillage) et l'action de son environnement (c'est-à-dire lui appliquer 
des efforts extérieurs et des déplacements imposés). Il faut également choisir un 
modèle du comportement du matériau, et l'attribuer aux éléments du maillage. A partir 
de ces modèles, le logiciel effectue ensuite un calcul qui se décompose en trois étapes : 
  
Le logiciel construit un système d'équations, correspondant aux équations d'équilibre 
des nœuds et aux déplacements nodaux imposés, en exploitant les données des 
modèles : c'est le prétraitement. 
Le logiciel résout ce système d'équations, et obtient les déplacements nodaux et les 
efforts nodaux de liaison (correspondant aux déplacements imposés). 
Le logiciel reconstruit alors les résultats qui lui sont demandés (il s'agit typiquement des 
champs de déplacement, de déformation et de contrainte) et, le cas échéant, les traite afin 
de les tracer à l'écran : c'est le post-traitement.  

Comme dans toute simulation, les résultats d'une simulation par éléments finis présentent 
toujours un écart avec la réalité (fig. 2.67), dont les causes peuvent être classées en 
deux catégories : l’écart dû la modélisation  continue, c'est-à-dire le passage du réel à 
un problème mathématique défini dans le cadre d'une théorie (loi de comportement, cf. 
chap 2.3), et l’écart dû à la discrétisation dans la résolution numérique du problème 
mathématique pour parvenir au résultat.  

3 Méthode des Masses-Tenseurs

3.1 Discrétisation

La MMT est basée sur un modèle continu, de la même façon que la MEF.
Comme cette dernière, elle nécessite une discrétisation de l’objet déformé en élé-
ments géométriques simples, appelé éléments finis. Théoriquement, ces éléments
peuvent prendre la forme de n’importe quel polygone, en deux dimensions (2D),
ou polyèdre, en trois dimensions (3D).

De manière pratique, en revanche, la discrétisation de l’objet se fait sous
forme de maillage plan (en 2D) ou volumique (en 3D). Ce type de structure
s’obtient plus facilement en utilisant des éléments simples. En outre, plus un
élément est complexe, plus les temps de calcul de la simulation en pâtissent
(§ 5.6). Pour ces deux raisons, les triangles, carrés, tétraèdres ou hexaèdres sont
souvent préférés.

Le principe de la MMT est de calculer l’influence d’un élément sur un nœud
et non, comme pour la MEF, sur un élément. Ces nœuds forment l’ensemble
discret des points du système en lesquels les propriétés physiques sont calculées.
Les nœuds ne sont pas forcement les sommets des éléments. Il peut également
s’agir de points d’interpolation (voir Figure 2), situés sur les arêtes ou les faces,
augmentant le degré de la fonction d’interpolation évaluant le champ de dépla-
cement en tout point de l’élément en fonction de ses nœuds.

Figure 2. Représentation (de gauche à droite) d’un triangle 6 nœuds, d’un tétraèdre
10 nœuds, d’un quadrilatère 8 nœuds et d’un hexaèdre 20 nœuds.

3.2 Fonctions de forme

Afin d’obtenir le champ de force sur les nœuds du maillage, suivant le principe
de la MMT, il est nécessaire de déterminer le champ de déplacement à l’intérieur
de ses éléments. Ce champ est calculé à partir de la fonction de forme ⇤(x) de
l’élément. Elle permet de déduire l’influence du déplacement de chaque nœud
dans le déplacement du point x, à la manière de coordonnées barycentriques.
Chaque type géométrique d’élément a sa propre fonction de forme. Ainsi, le
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Figure 2.67: Schématisation des sources d'écarts relevant de la modélisation : modélisation continue et 
discrétisation. (154) 

Nous pouvons conclure sur ce rappel de la modélisation en éléments finis, en précisant 
que cette méthode est la seule méthode répandue qui est convergente, c’est à dire que si 
on fait abstraction des solutions numériques qui ont des limites déjà exposées et si on 
augmente la résolution à l’infini, on tendra vers la solution continue. 
 
 
2.6.1.3 Autres types de modélisations 
 
La modélisation de type masse-tenseurs a été développée il y une quinzaine d’année 
(155). Initialement adaptée à la mécanique élastique linéaire, elle a été conçue pour 
répondre aux problèmes de changements de topologie nécessitant des mises à jour mal 
gérées par les éléments finis. Le système proposé est ainsi plus rapide donc visuellement 
plus réaliste et utile en simulation biomédicale. Les équations sont ici résolues de 
manière très locale et la mise à jour du système est moins lourde d’un point de vue 
calculatoire. La masse des objets est ici concentrée sur les nœuds plutôt que sur les 
éléments. Ce procédé de mass-lumping permet de résoudre les équations de 
déplacement indépendamment pour chaque nœud. 

 
La modélisation sans maillage (meshless) (156-158) est développée depuis les années 
70. Elle vise à s’amender des problèmes intrinsèques liés au maillage, en particulier pour 
les grands déplacements et pour les modèles tridimensionnels très complexes. En effet, 
malgré l’apparition de techniques de remaillage adaptatif, la collision, l’écrasement 
d’éléments les uns sur les autres sont source d’erreurs ou de perte de fluidité dans la 
simulation.  
Le principe initial des modélisations sans maillage est basé sur l’interpolation purement 
nodale. L’idée est de reconstruire une fonction définie sur un espace continu à partir de 
l’ensemble des valeurs discrètes prises par cette fonction sur un nuage de points du 
domaine.  
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La modélisation hybride permet de mélanger plusieurs types de modèles afin de simuler 
différentes sous-parties d’un objet. Le but ici est d’économiser du temps de calcul 
inutile. Si une sous-partie d’un objet est unidimensionnelle, les éléments finis ne seront 
pas utilisés mais un modèle masse-ressort. 

Même si on peut mettre en évidence un écart du comportement simulé par rapport à la 
réalité, la MEF est un remarquable outil dont le raffinement tend à faire s’approcher la 
simulation avec la réalité. En simulation interactive, sa lourdeur calculatoire pourra être 
compensée par une optimisation de la résolution du maillage et par une modélisation 
hybride. 

Nous allons exposer dans le chapitre suivant, les principaux travaux de modélisation 
tissulaire puis leur assemblage au sein de simulation de régions précises du corps 
humain. 

 
 
 
2.6.2 Modèles spécifiques de tissus 

 
2.6.2.1 Simulation du comportement mécanique de la peau 
  
 Larrabee, Galt et Sutton en 1986 (159-161) ont été les premiers auteurs à avoir 
utilisé la MEF pour étudier les propriétés de la peau. Leur modèle était constitué d’une 
membrane élastique en 2D, comprenant une seule couche. Les nœuds étaient attachés au 
plan profond par des ressorts représentant les attaches sous cutanées à un fond immobile. 
Ce modèle a été développé pour étudier les lambeaux d’avancement cutané pour la 
fermeture de pertes de substances. Ce modèle considérait la peau comme isotrope de 
comportement élastique linéaire sans tension de base.  
Deux ans plus tard, Deng (162) a mis au point un modèle tridimensionnel à trois 
couches comprenant une couche cutanée, une couche dite de glissement et une couche 
sous-jacente musculaire.  
Bischoff et al. (163), Hendriks et al. (163), Xing et al. (164), Khatyr et al. (165) et 
Delalleau et al. (115), ont également utilisés cette méthode pour caractériser 
mécaniquement in vivo de la peau humaine. Dans l’ensemble de ces méthodes, la peau 
est considérée comme un matériau mono-couche (épiderme + derme) homogène, 
isotrope, quasi-incompressible et de comportement hyper-élastique, les effets des tissus 
sous-jacents au derme étant négligés. Des validations ont été faites à partir de tests 
d’extension, de succion et d’indentation in vivo. Le plus souvent étant donné les faibles 
vitesses de sollicitations adoptées, le problème a été résolu de manière quasi-statique.  
!

Plus récemment, Tepole et al. (73, 166) ont mis au point un modèle cutané résolu 
en éléments finis capable de simuler l’anisotropie de la peau et en mesure de s’expandre 
quand il est étiré au-delà d’une contrainte limite. Ce modèle a été comparé aux mesures 
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effectués par Lanir & Fung (167) avec un résultat encourageant (fig. 2.51). Celui-ci leur 
a permis de simuler le gain tissulaire prévisible en fonction de la forme des prothèses 
d’expansion, et de son volume (fig. 2.22). Les auteurs regrettent tout de même 
l’impossibilité de simuler la multiplication cellulaire, la modification des lignes de 
Langer présents lors de ce processus ou encore la non prise en compte de 
l’amincissement cutané au cours de son expansion qui change ses paramètres d’élasticité. 
 

2.6.2.2 Simulation du comportement mécanique du tissu adipeux 
 

On ne trouve dans la littérature que très peu de modèles biomécaniques spécifiques du 
tissu adipeux. On  peut souligner tout de même les travaux de Comley et al. (78, 168) qui 
ont mis au point un modèle du tissu adipeux de porc à partir de constatations en 
microscopie électronique et confocale (fig. 2.68).  

! !

Figure 2.68: Etude du tissu adipeux porcin en microscopie confocale (à gauche) et électronique (à droite) 
(78) 

Ce modèle (fig. 2.69) reproduit géométriquement une structure alvéolée dont les plus 
petits éléments, représentant les adipocytes sont des cellules de 80 µm de diamètre, 
remplies d’un liquide visqueux incompressible (huile), dont la membrane, de 1µm 
d’épaisseur est formée de collagène. Les paquets adipocytaires (lobules) sont renforcés 
par des septas collagéniques de 10 µm d’épaisseur.  

of adipose tissue reported above indicate that the septa
fibre network can be represented either by an open cell foam
or by a meshwork of long wavy fibres, recall Fig. 6. Each of these
two representations is now considered in order to obtain their
contribution to the macroscopic modulus of the adipose
tissue.

4.2.1. Septa represented as an open cell foam
The Young’s modulus of an individual septa fibre is taken to

equal that of a collagen fibre in a tendon, Es = 1 GPa (Haut, 1983).
Now the Young’s modulus of an open cell foam E!s with struts made
from a solid of modulus Es and volume fraction is !qs (Gibson and
Ashby, 1997)

Fig. 5. Confocal microscope images of the deformed network of reinforced basement membrane, in (a) as-received; (b) uniaxial tension, e = 6%; (c) uniaxial compression,
e = "20%.

Fig. 6. (a) Scanning electron micrograph of septa surrounded by reinforced basement membrane. (b) Histological section of porcine adipose tissue at two magnifications
showing septa and reinforced basement membrane. The collagen has been stained with hematoxylin and eosin (H & E).
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Figure 2.69: Modélisation géométrique du tissu adipeux porcin proposé par Comley et al. (78, 168) 

A l’aide d’un rhéomètre, ils ont également pu mesurer le module de cisaillement de la 
graisse issue des échantillons. Les auteurs ont conclu à une faible contribution de la 
graisse (G=0,01 Pa) ainsi que des septas à la mécanique globale du tissu adipeux dont le 
module de Young était à été établi à 1 KPa. La mécanique globale de ce système se 
comporte comme une mousse alvéolée uniquement assujettie à la résistance de la 
membrane collagénique entourant les adipocytes.  

Plus récemment, une approche composite originale a été proposée pour la simulation 
d’une AGA (169). Les couches du CPTSC ont été représentées par un maillage éléments 
finis classique et l’écoulement de la graisse injectée a été simulé par un modèle 2,5 D de 
type Eulérienne plus adaptée aux fluides. Cette méthode a montré une bonne corrélation 
avec des acquisitions surfaciques pré et post-opératoire d’une AGA faciale (fig. 2.70) 

 

Figure 2.70: Modélisation d’une AGA par une méthode Eulérienne  et écart avec les images surfaciques 
pré et post-opératoires. 

 

 

 

glycerol. Each fatty acid is a carboxylic acid with a long hydrocar-
bon tail (CH2) in saturated or unsaturated form (Lodish et al., 2004;
Snider et al., 2006). Porcine lipid has a higher proportion of stearic
and oleic fatty acids and less palmitic acid than human tissue
(Brockerhoff et al., 1966); despite this, the overall viscous proper-
ties are similar (Douglas, 1972).

Mature adipocytes are arranged within ill-defined lobules of
diameter about 1 mm. Each adipocyte is in contact with at least
one capillary (Greenwood and Johnson, 1983) and is entirely sur-
rounded by reinforced basement membrane, a woven filamentous
collagenous structure, see Fig. 1. This structure is loosely com-
prised of two distinct regions of collagen:

(i) a basement membrane (of thickness about 100 nm) of sheet-
like type IV collagen adjacent to the phospholipid membrane
of the adipocyte (Abrahamson, 1986), and

(ii) an outer sheath of fibrillar collagen (of thickness about
2 lm). Indirect immunofluorescence techniques have identi-
fied that the outer sheath contains a mixture of types I, III, V
and VI collagen along with laminin, proteoglycans and other
glycoproteins (Nakajima et al., 1998).

Threading through the lobules of adipocytes are long fibrous
bundles of predominantly type I collagen known as the interlobu-
lar septa, as sketched in Fig. 1 (Urmacher, 1997). The septa bundles
are several millimetres in length and can range in diameter from
10 nm (for a single fibre) to 30 lm (for a bundle of fibres). They
share a similar structure to that of fibrous collagen bundles in
the dermis. Arteries and veins align with the septa (Urmacher,
1997; Haake et al., 2001).

1.2. Review of the mechanical properties of adipose tissue

In uniaxial compression tests adipose tissue exhibits a non-lin-
ear stress versus strain response: at low strain levels, the response
is linear whereas at strain level above 30%, the tissue ‘locks-up’ and
the stress level increases rapidly. A representative stress versus
strain curve at a strain rate of _e ¼ 0:002 s"1 is provided in Fig. 2.
The tissue also shows a non-linear dependency upon strain rate.
At low strain rates adipose tissue has a Young’s modulus
E* # 1 kPa, whereas at strain rates of order _e ¼ 1000 s"1 the mod-
ulus increases by more than three orders of magnitude to
E* # 3 MPa (Miller-Young et al., 2002; Nightingale et al., 2003;
Gefen and Haberman, 2007; Comley and Fleck, 2009).

Cyclic tests at low levels of strain amplitude (<1 $ 10"3) reveal
that adipose tissue behaves as a linear visco-elastic solid: at fre-
quencies below 100 Hz the compressive storage modulus equals

2 kPa and the compressive loss modulus E00 equals 0.5 kPa (Patel
et al., 2005; Schoemaker et al., 2006; Geerligs et al., 2008).

A number of previous studies on open and closed cell foams
have sought to determine the relationship between the macro-
scopic properties of a foam and its microstructure (Huber and
Gibson, 1988; Brocca et al., 2001; Gong et al., 2005; Sullivan
et al., 2008). The use of foam models to represent the microstruc-
ture of animal and plant tissues has also been considered in a num-
ber of studies (Rajan, 1985; Budiansky and Kimmel, 1987; Georget
et al., 2003). However, there remains a scientific challenge to relate
the macroscopic elastic response of adipose tissue to the elastic
properties of its underlying microstructure. This is hampered by
the fact that the Young’s moduli for the septa and for the reinforced
basement membrane are not known, to the authors’ knowledge.
Herein, we shall assume that the collagen fibres that make up
the interlobular septa have a similar modulus to that of collagen
bundles in tendons, ES # 1 GPa (Benedict et al., 1968; Sanjeevi
et al., 1982; Haut, 1983). However, a wide range of values are re-
ported in the literature for the basement membrane in other types
of tissue. For example, Candiello et al. (2007) found that the retinal
basement membrane, of thickness 402 nm, and comprising woven
type IV collagen, has a modulus of Em = 3 MPa. Codd et al. (1994)
found that the ovine basement membrane of the tracheal wall, of
thickness of 50 lm and again comprising type IV collagen, has a
Young’s modulus of approximately Em = 20 kPa. These major differ-
ences in modulus are consistent with the fact that the tissues serve
very different mechanical functions, and may be attributed to dif-
ferences in morphology of microstructure such as the degree of
waviness of the fibres. In the present study we infer the properties
of the reinforced basement membrane from the known stiffness of
adipose tissue.

2. Experimental method

2.1. Investigation of the microstructure

Rectangular blocks of freshly harvested porcine adipose tissue
have been cut to a depth of 3–10 mm below the dermis. The
arrangement of the reinforced basement membrane and the inter-
lobular septa is studied, including the effect of uniaxial tension and
compression upon the deformed microstructure. The microstruc-
tural results presented here are for a single pig, but additional
observations were performed on samples from a further five pigs.
The results from the single pig were found to be representative
of the results from all the pigs and therefore, for brevity the addi-
tional results are considered no further in the present study.

2.1.1. Observation of the reinforced basement membrane
The microstructure of the reinforced basement membrane has

been explored using a scanning electron microscope (FEI Philips
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Fig. 1. A sketch of a lobule of adipose tissue.
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Fig. 2. Uniaxial compressive stress versus strain response of adipose tissue at
_e ¼ 0:002 s"1 (taken from Comley and Fleck (2009)).
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Fig. 2. Simulation with patient-specific data. The patient is suffering from Parry-
Romberg syndrome. The blue zone is the simulated side. At the left, the patient before
operation and the patient with simulated injection. At the right, is the Hausdorff dis-
tance with the result of surgical operation.

5 Conclusion

We presented a simulation method for fat-filling surgery procedure, based on
a fluid-solid coupling interaction model. This model can take into account the
variation in stiffness due to each patient anatomy.

Further works could be investigated in three areas : improving computational
speed, handling large fluid viscosity, and using better ligament model and more
generally a better knowledge of the anatomy. The computation speed could be
significantly improved by optimizing the inversion of the mechanical stiffness
matrix, or using one of several possible approximation methods. Fat is a really
material in-between fluid and solid, but visco-elastic properties are not included
in the fluid model. Afterwards, the model of tissue is constituted of layers which
are constrained at many points to simulate obstacles. The constraints do not
use properties of ligaments and should be more elastic. In addition, the tissue
layers currently have a uniform thickness. The use of more accurate description
of tissues should provide more realistic tissue behaviors.
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L’ensemble de ces modélisations tissulaires est utile pour mettre au point un modèle de 
déformation du CPTSC. Néanmoins, comme en témoigne les études anatomiques 
préalablement exposées, l’architecture de la peau et du tissu adipeux sous-cutané est très 
variable en fonction des régions anatomiques et doit être intégrée dans un système 
lobulaire en plus du système d’attache collagénique de la peau et du tissu adipeux au 
plan profond. Enfin, pour simuler une intervention chirurgicale, il faudra pouvoir 
intégrer le modèle tissulaire dans des modèles topographiques spécifiques de sous-
parties du corps. Ces modèles, comme en témoigne le chapitre suivant, sont construits le 
plus souvent pour une région anatomique précise et optimisés afin de simuler au mieux 
un type de contrainte ou un type d’intervention.  

 
 
 

2.6.3 Modèles spécifiques de régions anatomiques  
 

Les modèles intégrés du CPTSC sont utilisés essentiellement pour la simulation 
chirurgicale. Deux régions anatomiques sont particulièrement abordées dans la 
littérature : 

La face, 

- pour la simulation du comportement des tissus mous lors de procédures de 
chirurgie maxillo-faciale impliquant les bases osseuses (chirurgie 
orthognatique) : 

- pour la simulation des mouvements des tissus mous de la face lors de l’action 
des muscles de la mimique 

Le sein, 

- pour la simulation du comportement du tissu adipo-glandulaire mammaire 
soumis à une compression extérieure pour améliorer le diagnostic 
mammographique 

- pour la simulation du sein soumis à la gravité 
- pour la simulation de la forme du sein après mise en place de prothèse 

mammaire 

 
2.6.3.1 Modélisation de la face 
 
Les modèles physiques de la face ont été élaborés pour trois types d’applications :  

- Infographique, dans un but d’animation faciale (170) 
- Biomécanique, dans un but de simulation pré-chirurgicale (171-173)  
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- Mixte, dans des études sur la production du langage par exemple (11, 174, 175). 
 

Les travaux à but graphique utilisaient de façon privilégiée les modèles discrets de types 
masses-ressorts, moins gourmands d’un point de vue calculatoire et donc plus rapides.  

Les modèles éléments finis ont été quant à eux particulièrement utilisés par les 
biomécaniciens en raison d’une précision importante et de la possibilité d’adapter les lois 
de comportement aux tissus étudiés. Les avancées informatiques des dix dernières 
années ont par ailleurs permis de simplifier la génération automatique des maillages à 
partir d’acquisitions 3D. 

Parmi les nombreux travaux existant dans le domaine on peut retenir les travaux de 
Keeve et al. (12) qui, à partir d’images TDM ont remplis l’intervalle entre la surface et 
l’os par deux modèles différents (un modèle masse-ressort triphasiques et un modèle 
éléments-finis) afin de prévoir la répercussion des chirurgies orthognatiques (fig. 2.71). 
Ils ont utilisés des lois de comportement élastiques simplifiées pour éviter la lourdeur 
calculatoire. Même si les auteurs considèrent chaque couche du CPTSC (peau, tissu 
adipeux et muscles cutanés) comme ayant une mécanique propre, ils concèdent ne pas 
être toutes les prendre en compte.   
 

 

Figure 2.71: Modèle de face comparant une modélisation masses-ressorts à une modélisation élément finis 
(12)  

Koch et al. (176) ont utilisés les données IRM de human visible 
(http://visiblehuman.epfl.ch) pour faire un modèle dynamique plus complet au niveau 
des tissus mous particulièrement détaillé au niveau des muscles. Si le principe était 
similaire à celui précédemment décrit, la raideur de chaque ressort a été calculée à partir 
de la moyenne pondérée des raideurs attribués à chaque type de tissu distinct pénétré par 
le ressort tandis et que la force de la contraction musculaire a été modélisée à l'aide des 
vecteurs linéaires. La simulation des tissus mous ne respectait malheureusement pas leur 
caractère incompressible.  

Gladilin, Westermark, Zachow et al. (172, 177, 178), utilisant la segmentation 
automatique, ont présentés un modèle EF détaillé (500 000 éléments) où l’action 
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dynamique de muscles est assujettie à l’orientation de faisceaux rajoutés sur le maillage 
(fig. 2.72). Les tissus mous, représentés par deux couches, sont considérés comme un 
matériau incompressible, homogène et isotrope d’élasticité linéaire. Ce modèle visait à 
prédire le positionnement des tissus mous après chirurgie orthognatique.  

 

Figure 2.72: MEF de la face réalisée à partir de données TDM segmentées automatiquement (173, 
178) 

Chabanas (171) et Payan et al. (179) ont présenté une méthodologie de modélisation 
générique adaptable qui vise à surmonter certaines des lacunes des modèles conçus par 
maillage automatisé réalisé à partir d’imagerie TDM ou IRM. Ce modèle se compose 
d’un maillage 3D réalisé manuellement dont les éléments peuvent correspondre à des 
entités anatomiques déterminées (derme, tissu adipeux, muscles, muqueuse,...). Certains 
éléments ont été utilisés pour modéliser les principaux muscles de la face, tandis que 
d'autres représentent la muqueuse ou le tissu adipeux (fig. 2.73). Cette étape 
préliminaire, longue et fastidieuse permet cependant de conformer le modèle générique à 
chaque morphologie de patient, en utilisant un procédé d'enregistrement automatique. Un 
modèle par éléments finis structurée de chaque patient est alors généré automatiquement. 
La densité du maillage a été aussi adaptée dans les régions où une plus grande précision 
est requise, comme les lèvres et la bouche. Cette surface externe a été utilisée comme 
référentiel du maillage toute comme la surface interne (plan osseux) entre lequel était 
construit le maillage dit intermédiaire comprenant le derme et l’hypoderme. Les muscles 
responsables de la mimique ont été individualisés afin d’en simuler l’action. Leurs 
insertions profondes ont été fixées à l’os (fig. 2.74). D’un point de biomécanique, la 
peau, la muqueuse et le tissu adipeux ont été paramétrés comme un matériau élastique 
homogène et incompressible.  

! !!

Figure 2.73: Composition du maillage des tissus mous en deux couches derme et hypoderme, d’une face 
externe (épiderme) et une face profonde (plan osseux) (179, 180)!
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Figure 4.2: Top: image segmentation with Amira. Bottom: voxel-based
discretization (left), simplifi ed surface model (middle), resulting tetrahedral
mesh (right) (from [119]).
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Table 1
Results of the mesh regularization algorithm

Patient [1 [2 [3 [4 [5 [6

Number of irregular elements 234 239 253 191 268 291
Number of iterations 350 390 402 290 340 320
Number of nodes displaced 866 882 834 769 918 979
Mean displacement (mm) 0.31 0.29 0.30 0.30 0.17 0.16
Max displacement (mm) 2.90 2.20 2.49 3.00 2.19 2.30

For each patient, this table indicates the number of irregular elements after the conformation step, the number of iterations to correct the mesh regularity,
the number of nodes displaced and the mean and maximum displacements of these nodes. The displacements are bounded to 1 mm for the outer and inner
nodes, and 3 mm for the nodes inside the mesh. The mesh has 4215 nodes and 2884 elements.

5 .1.6. Method use oriented. For the six models presented in the paper, the
While the different tasks to generate a model of a patient initial attitude had to be modified in two cases (patients

are fully automatic, models are built under close interac- [3 and [5). The generic model was too large for these
tive control. The user can check after every step whether two patients (two children) and then had to be manually
the results are satisfying or not, and restart the step with scaled. Convenient tools are provided in the user interface
different parameters if required. The main points to check to scale, translate and rotate 3D models.
before conformation are the quality of the skin and skull The total building time for each presented models
3D reconstruction and the initial position of the generic ranged from 15 to 35 minutes, mostly the computing time
model compared to the patient skin surface segmented on required to build the Marching-Cubes and to correct the
the CT exam. This initial position is automatically com- mesh regularity. As the manual intervention time is
puted by registration of both inertia referential. As the limited, this model generation method seems suitable for a
referential of the CT images can vary from device to clinical routine use in a normal surgical planning set-up.
device, it may happen that the generic model and the This is great improvement in comparison to automatic
segmented skin and skull 3D surfaces are differently meshing algorithms, which usually require several hours of

Fig. 12. Insertions of the left zygomaticus in models [3, [1 and [4. The two points represent the nodes of the zygomaticus elements that are rigidly fixed
to model the muscle insertion. An anatomical reference is presented, showing the theoretical insertions of the zygomaticus major and minor muscles in the
bone.
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Figure 2.74: Fixation des éléments musculaires au plan profond en fonction des données de l’anatomie et 
simulation de l’action musculaire des muscles zygomatiques (figure de gauche) (180) 

L’adaptation patient-spécifique était obtenu à l’aide d’une acquisition TDM dont était 
extrait la surface et le plan osseux à l’aide de l’algorithme Marching-Cubes (181). Les 
maillages étaient ensuite traités par un recalage élastique de type Octree Spline qui fait 
correspondre les nœuds de surface puis les nœuds internes par une transformation 
élastique. Cet algorithme calcule une fonction de déformation qui fait correspondre les 
deux surfaces ensembles (fig. 2.75). Cette transformation élastique est la combinaison 
d'une transformation rigide, d’une déformation globale et de fonctions de déformation 
locales. Les paramètres de transformation ont été évalués par optimisation d'une fonction 
de disparité entre la distance entre les deux surfaces. 

Plus largement, Couteau et Payan (182) ont développés cette méthode de spécialisation 
de modèles génériques  appelé « Mesh-Matching » pour le visage et l’articulation de la 
hanche.  

 

 

Figure 2.75: Recalage élastique entre le modèle moyen et l’acquisition spécifique du patient. (180) 

 

Barbarino et Mazza (1, 14) ont présentés un des modèles les plus abouti actuellement. Ils 
ont  utilisé l’IRM pour extraire, les structures osseuses et les muscles, et ils ont complété 
leur modèle par un remplissage manuel de certaines structures peu visibles en IRM 
(petits muscles, SMAS et ligaments d’attaches). Le SMAS et le tissu adipeux superficiel 
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Fig. 5. Level of forces generated for two muscles. Left, a classical skeletal muscle, the zygomaticus major. Right, the orbicularis oris muscle, with a
sphincter action.

muscles, which are partly recruited in a ‘sadness’ gesture 3 .4.6. Simulation of bone repositioning
(top), and the consequences of the orbicularis oris muscle While forces are used to simulate muscles contraction,
activation (bottom). Note that the orbicularis oris contrac- different loads must be applied in the case of maxillofacial
tion induces a lip constriction (which seems coherent with surgery. To simulate the planned bone repositioning,
the sphincter action of this muscle), and an inward internal nodes of the mesh that are in contact with the
movement of the lips. We assume that the latter unrealistic mobilized bone segments (maxilla and/or mandible) are
movement is mainly due to the absence, in the modeling, displaced according to the surgical planning. Other nodes
of any lips / teeth collision detection and contact. in contact with the skull are fixed, and nodes in the mouth

Although these simulations are coherent with real face area are unconstrained.
movements, their realism could be greatly improved by
contracting several muscles simultaneously. Indeed, face 3 .5. Conformation of the generic model to the patient
movements always result form the activation of several face morphology
muscles; a single muscle never contracts alone. Hence, this
requires complex motor control handling, which is a very 3 .5.1. Principle
difficult problem (Hardcastle, 1976). Usually, Finite Element analyses are limited to only one

Fig. 6. Face deformations due to the activation of the two symmetrical parts of the zygomaticus muscles.
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Fig. 8. An elastic transformation T is calculated to match nodes of the ‘external’ surface of the generic mesh to the patient skin surface. The mesh isext

rendered in wire frame while the blue points represent the displaced nodes. In the image after registration (right), the elements representing muscles of the
model are highlighted to show the inferred location of the patient muscle on the face.

Fig. 9. Transformation T is calculated to match nodes of the ‘internal’ surface of the mesh (blue points) to the patient skull surface. Only nodes attachedint

to the skull are transformed. Nodes that belong to the lips, cheeks and cartilage of the nose are not moved.



! 62 

ont été représentés comme une couche homogène de 3 mm sauf dans certaines régions de 
jonction avec les muscles ou les os. Le tissu adipeux profond remplissait le vide restant, 
plongeant dans les espaces profonds de la face. Les auteurs ont fixés certains points 
d’attaches au niveau zygomatique, masséterin et mandibulaire (fig. 2.76). Ils n’étaient 
pas représentés graphiquement mais pris en compte sous forme de fixation de certains 
noeuds. Ils ont utilisé des lois de comportements élastique non linéaires et des constantes 
biomécaniques recueillies par indentation, cutométrie ou encore en extensiométrie in 
vivo par IRM.  
Peu de tests ont été réalisés sur ce modèle pour une utilisation en pratique clinique. 

!  
Figure 2.76: Modélisation des tissus mous réalisés à partir une IRM. Il comprend les principaux muscles 

de la face et certains moyens d’unions rigides  (1) 

 

Mazza et al. (111) ont par ailleurs utilisé l’imagerie 3D surfacique afin de mettre au point 
un modèle surfacique capable de simuler le vieillissement. Les auteurs on ici réalisé un 
modèle des tissus mous sans modélisation des structures sous-jacentes. Le modèle 
comportait 4 couches (peau : 2mm, SMAS et SAT: 3mm, DAT : 4mm et muqueuse : 
2mm). Certains points d’attaches étaient aussi représentés (fig. 2.77). 

! !

Figure 2.77: Simulation par une MEF de la ptose des loges graisseuses de la face à partir d’un modèle 
recaler sur des images surfaciques (111) 

Les lois de comportements présentées dans cette étude utilisaient des paramètres 

properties of the material, the forces applied at the
nodes are transmitted through adjacent elements,
and result in node displacements and element
deformations. The computational time is propor-
tional to the number of degrees of freedom, and
thus to the number of elements and nodes. The
FE mesh of the face was defined with the objective
of creating a model with sufficient spatial discreti-
zation, providing good performance in terms of
computational time and accuracy. A semiauto-
matic procedure has been applied that generates
a mesh composed of hexahedron elements start-
ing from an object in the form of a triangulated
surface.2

As illustrated in Fig. 2, each object is divided in
parts with a simple geometry (close to a parallele-
piped) and a basis surface is defined for each part.
The surface is subdivided in patches using a grid
of splines and a quadrilateral surface mesh is
generated. This two-dimensional (2D) mesh is
extruded by an average thickness of the part,
thus creating a 3D hexahedron mesh. Then, an
algorithm is used to project the nodes of this
mesh to the original triangulated surface of the
object. Manual adjustments are often required to
correct distorted elements or to increase the
correspondence with the object geometry at
some locations. The mesh of each object is then
imported into the commercial software ABAQUS

(Simulia, Providence, RI), used as solver and post-
processor for the FE calculations (see Fig. 3 for the
whole numerical model).

Model Equations for the Mechanical Behavior
of Soft Facial Tissue

The local relationship between forces (stresses)
and deformation is defined for each material
through the so-called constitutive equations.
Har-Shai and colleagues18 evaluated the nonlinear
viscoelastic mechanical properties of skin and
SMAS with experiments on excised tissue
samples. Corresponding constitutive equations
were developed by Rubin and Bodner.25 The orig-
inal model considers history-dependent variables
and corresponding evolution equations to repro-
duce the observed mechanical response caused
by the microscopic morphology of the tissues. A
direct link between tissue microstructure and
macroscopic mechanical behavior cannot be
achieved at present. Instead, the equations and
the material parameters are determined by
comparing predictions of the model with macro-
scopic experimental data. The constitutive model
was implemented as a user-defined algorithm
into the commercial FE software ABAQUS (Papes
O, PhD thesis, in preparation), and used for aging
simulations by Mazza and colleagues.26

Fig. 3. Overview of FE model of the face with indication of muscles and ligaments.21

3D Face Modeling 627

works with the same principle but has a larger
aperture (8 mm), thus deeper tissues are involved
in the suction experiment. Measurements were
performed by the application of a linearly

increasing pressure for 5 seconds, followed by
a constant load for 30 seconds. The maximum
elevation at the end of the measurement is consid-
ered as the long-term response of the tissue.

Fig. 6. Calculated (A, B) and measured (C, D) shape change caused by the insertion of wooden balls between
cheeks and tooth.21

Fig. 7. Face deformation caused by internal pressure (approximately 10 mbar) within the oral cavity.21 (A) Holo-
graphic measurements (B) and FE calculation (C) of outer skin displacement are displayed. Colors indicate the
distance of the deformed surface from the reference surface, in millimeters.
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Age dependent gravimetric descent is also related to the in-
crease in volume of deep fat and the accumulation of fat around
the eyes, in the cheeks, and under the chin, as well as to progres-
sive lengthening of the musculature, laxity of the ligaments, and
skeletal resorption !7". These processes were not considered in
detail in the present model. One other typical indication of face
aging that could not be simulated with the present model is the
formation of deep wrinkles and skin folds. Wrinkles evolve from
mimetic lines such as those around the eyes and the mouth. This
process is related to localized histological modifications, in par-
ticular actinic elastosis and disappearance of oxitalan fibers !23",
which might be influenced by the concentration of stress and
strain at these locations.

The gravimetric descent of the facial tissues is modeled in the
paper by implementing the nonlinear constitutive equations into
the commercial finite element computer code ABAQUS !24". Spe-
cifically, the constitutive equations in Rubin et al. !15" and Rubin
and Bodner !16", which were developed for relatively short time
response to cyclic loading and relaxation tests, were generalized
in Ref. !17" to include an aging function which models the main
effect of tissue degradation #loss of stiffness$ exhibited in long
time behavior. Calculations have been performed for 30 years of
exposure to gravitational forces from the onset of aging #assumed
to be about age 30$. This exposure period would correspond to
about 45 years of living #assuming the face is in an erect position
for 16 h/day$.

Although the main emphasis of this paper is an examination of
the effects of an aging parameter that reduces the elastic stiffness
of the facial tissues, it is noted that face lift operations are per-
formed on aged tissues which retain the complicated rate-
dependent properties observed in the experiments in Refs. !13,14".
In particular, the experimental data in Refs. !13,14", which were
modeled in Ref. !15", clearly indicate that these facial tissues ex-
hibit nonlinear response which includes: nonlinear elasticity, hys-
teresis, creep, and relaxation phenomena. Moreover, the observed
rate-dependent properties of these tissues are significant in the
time frame of 1–3 h which are relevant for face lift operations.
Simple nonlinear elastic constitutive models for these tissue can-
not accurately capture creep and relaxation effects which can be
exploited using cyclic loading of the tissues during the operation
and before reattachment to the face. Consequently, a comprehen-
sive model of facial tissues should include the effects of aging as
well as be able to predict the nonlinear rate-dependent response
observed in experiments on aged tissues !13,14".

Results are presented for the deformations and stress distribu-
tions in the layers of the soft tissues. The system of constitutive
equations proposed in Ref. !17" and used here cannot be quanti-
tatively validated at this stage of the investigation since not all of
the required reference test data are available. At present, no tech-
niques seem to be available for quantitative validation of the aging
model by studying the mechanical properties of facial tissue of the
same person over a lifetime. One aspect of the model is that
stiffness reduction of the tissue due to aging occurs nonuniformly
since the aging parameter evolves due to the history of deforma-
tion at each point. This aspect of the model could, in principle, be
validated by testing the stiffness of the aged tissue at different
locations of the face. However, this again is not feasible since
tissue is only removed from specific sites in face lift operations.
Here, the model is validated qualitatively by showing that values
of the aging parameters can be determined which produce realistic
predictions of the extent and locations of the facial jowls and
thinning of the skin in the Zygomatic regions. Possible future
work could include a detailed examination of the extension of the
retaining ligaments over time which relax the fixation points, and
the action of muscles as active contractile elements attached to the
SMAS to provide a model for facial expressions.

Materials and Methods

Three-Dimensional Model of a Face. A three-dimensional
model of a face was created using a triangulated surface obtained
from a range laser scan !25" of a young man. A multilayered
structure made of three-dimensional elements was shaped accord-
ing to the geometry of the triangulated surface #see Fig. 1$ in
order to model the layers of soft tissues of the anterior part of the
head. A cross section of the multilayered structure is also shown in
Fig. 1: the overall thickness of the facial tissue for an adult is
approximately 11 mm. Four layers of tissue are defined and
named according to the medical references:

#i$ skin #approximate thickness: 2 mm$;
#ii$ SMAS with superficial fat #approximate thickness: 3 mm$;
#iii$ deep fat #approximate thickness: 4 mm$; and
#iv$ mucosa #approximate thickness: 2 mm$.

The approximate thicknesses are based on excised samples re-
ceived for the tests !13" and on overall thickness measurements in
the facial region.

A specific material model, discussed in the following section,
has been assigned to each layer #i$–#iv$. The soft tissue thickness,
which is approximately constant over the present face model, does
not reflect the variation in facial tissue thickness known for dif-
ferent face locations. This simplification has been adopted here in
order to facilitate the creation of a three-dimensional multilayered
FEM model. Morphological data from medical imaging tech-
niques could be used in future simulations in order to improve the
realism of the geometrical model in terms of thickness of the
overall tissue composite as well as the thickness of each layer. As
noted in the literature !15,26", the SMAS acts as the firmer elastic
foundation of the more viscous skin. One of the observations in
the classical paper of Mitz and Peyronie !27" is that superficial to
the SMAS are fat lobules interwoven with fibrous septa which
connect the SMAS with the dermis. A recent study !28" describes
the elastic behavior of filament bundles. The effective behavior of
the SMAS #layer #ii$$ therefore includes that of the filaments held
in place by the fat lobules. In this regard, a simplistic mechanical
interpretation of the facial structure is that the relatively coarse
facial muscles activate the SMAS which transfers the motion to
the smooth skin by the septa filaments held in place by the viscous
fat lobules. In particular, the composite of fat lobules, septa, and
dermis tend to mask ripples due to muscle contractions thus en-
suring smooth and controlled facial movements.

Figure 1 also indicates the fixation points of the SMAS and
deep fat layers using dots. The skin and mucosa were not fixed at
these points. Moreover, the points of all tissues at the model
boundaries of the head and neck were fixed. These fixation re-
gions correspond to the foundations described by LaTrenta !7" and

Fig. 1 Three-dimensional FEM model of the face „left… with a
cross section of the multilayer facial tissue model „right…. Also,
the fixation points associated with various ligaments and the
boundaries of the face are indicated by dots at the nodes of the
element mesh.
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Barton !8". Zygomatic ligaments, buccal-maxillary and mandibu-
lar ligaments, as well as platysma-auricolar ligaments support the
facial tissues and counteract gravitational loads. All the subse-
quent calculations were performed with the FEM program
ABAQUS !24".

Mechanical Behavior of Tissues. Realism of the simulation
also depends on the mechanical model used for describing tissue
deformation for a given mechanical load. The general three-
dimensional constitutive model utilized for the present calcula-
tions !17" has been implemented into the FEM program #O. Papes,
part of a Ph.D. thesis in progress under the supervision of E.
Mazza at ETH, Zurich$. This phenomenological model can be
represented schematically in a simplified one-dimensional form as
a combination of elastic and dissipative components #E and D in
Fig. 2#a$$. Tissue elasticity is due to the presence of elastin and
collagen fiber !22", whereas dissipation is influenced by friction
phenomena, fluid flow, and reabsorption within the tissue. The
elastic spring E provides the long time stiffness of the tissue and
leads to full recovery of the original tissue shape after load re-
moval. The dissipative element D, which also contains an elastic
component, is responsible for the time dependent behavior of the
tissue, leading to “creep” and “relaxation” in the mechanical re-
sponse. These elements are highly nonlinear in the mechanical
sense.

Each element E and D for the skin and the SMAS is character-
ized by material parameters !16" which were determined from the
results of mechanical experiments on excised samples of each
tissue !13–15". In the present simulations the parameters of the
mucosa #see Fig. 1$ were taken to be the same as those of the skin.
The mechanical model for the deep fat layer utilizes the dissipa-
tive part of the SMAS model but with no elastic component so
that the deep fat can continually relax and does not contribute
significantly to the long time stiffness of the tissue composite. Due
to the high water content of all tissues, a density of 1000 kg/m3

has been assumed.
Initial calculations using the original material parameters !16"

led to negligible long time face deformations due to gravitational
loading. In fact, material parameters obtained from short time ex-
periments are somewhat insensitive to changes in mechanical be-
havior due to long time loading and aging.

Constitutive modeling of realistic long time aging effects is not
a simple matter. Discussions in the plastic surgery literature indi-
cate that the overall effect is the reduction of stiffness of the
SMAS and the retaining ligaments and the deterioration of the
skin. These are due to repeated straining and to intrinsic causes
such as physiological processes and loss of collagen and elastin
due to actinic damage and solar elastosis. The progressive reduc-
tion of glandular tissue also contributes to the loss of stiffness.
There seem to be no reports on stiffening of facial tissues due to

aging or activity. In contrast, muscle tissues are susceptible to
hardening #remodeling$ by exercising which can counter age in-
duced atrophy. From the modeling viewpoint, it would seem that
loss of stiffness due to aging should primarily influence the fully
elastic element #E in Fig. 2$ which controls the long time
behavior.

The aging processes cause a reduction in stiffness of the tissues
which are accounted for in a modified version of the mechanical
model, relative to that by Rubin and Bodner !16". Figures 2#b$ and
2#c$ show schematically the change in the long time mechanical
response. As assumed !16", the long time tissue deformation de-
pends on the stiffness of the elastic element E, whereas the short
time tissue deformations are mainly controlled by the parameters
of the dissipative element D. The progressive reduction in tissue
stiffness leads to a weaker spring and therefore to larger deforma-
tions #Fig. 2#c$$. An “aging” parameter was introduced into the
constitutive model which governs the transition from stiff
“young” tissue to older more compliant tissue. This aging param-
eter has been applied to the fully elastic components #element E in
Fig. 2$ of the SMAS, skin, and mucosa layers.

The value of the aging parameter associated with the fully elas-
tic components of the tissues was specified on the basis that rea-
sonable gravimetric descent of the jowl region will be obtained
over 30 years exposure to gravitational load. Subsequently, the
remaining material constants associated with the dissipative com-
ponents were determined to match the short time cyclic loading
and relaxation experimental data !13–16", which was considered
to be representative of fully aged skin and SMAS tissues. More-
over, it was assumed that the stiffness of the elastic component
#E$ for the young tissue was ten times larger than that for the fully
aged tissue. For the resulting material constants, simulations of
the response of young and fully aged tissues for short time cyclic
loading and relaxation tests were nearly identical. This indicates
that the short time response of these tissues is dominated by the
dissipative components and the long time response is mainly in-
fluenced by the fully elastic components.

Results
Once the material parameters of the tissues are specified, it is

possible to simulate the response of the multilayered model of the
face to different loading situations. Specifically, a gravity load was
applied in the “vertical” direction for a standing person #direction
3 in Fig. 1$. Calculations were performed for the action of gravity
over a 30 year period, using the full mechanical formulation in-
cluding the aging function. As explained in the objective section,
this exposure period would correspond to about 45 years of living
#assuming the face is in an erect position for 16 h/day$. Initial #30
year old$ and final #75 year old$ face shapes are shown in Fig. 3.

The overall face deformation reflects the expected soft tissue
descent of the aging face with larger vertical deformations occur-

Fig. 2 Schematic representation of the mechanical model for
facial tissue: „a… elastic „E… and dissipative „D… components;
„b… long time deformation without aging; and „c… aging „weak-
ening… of the elastic component

Fig. 3 Initial and final shapes of the face
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élastiques et visco-plastiques précédemment rapportés (110). Les paramètres élastiques 
étaient ensuite affaiblis pour simuler le vieillissement tandis que les paramètres 
dissipatifs étaient maintenus. Le modèle était capable de simuler la ptose des régions 
adipeuses infragéniennes (bajoues) présentent cliniquement et due à l’absence de 
soutient collagénique fixant les loges graisseuses au plan profond. 

 

2.6.3.2 Modélisation du sein 
 

La majorité des travaux publiées se consacrent à mettre en place de modèles 
biomécaniques capables d’améliorer les méthodes de dépistage de tumeur maligne du 
sein.  
 
Rajagopal et al. (183) ont par exemple mis au point un modèle en éléments finis avec un 
maillage de type hermite tricubique. La segmentation anatomique était réalisée 
manuellement à partir d’images IRM 1,5T. Un recalage à partir de la surface et du plan 
profond été proposé. Le tissu glandulaire et adipeux étaient séparée dans le modèle qui 
ne prenait pas en compte les moyens d’unions du sein (fig. 2.78). 
 

 
  Figure 2.78: Modélisation du sein par segmentation d’images IRM et recalage par imagerie surfacique 

(183) 
 

La validité biomécanique du modèle a été éprouvée par test de pesanteur en immergeant 
le sein dans de l’eau simulant une condition d’apesanteur.  
 
Han et al. (184) ont développés plus récemment mis au point un modèle similaire, réalisé 
à partir de segmentations semi-automatiques d’images IRM.  La génération s’en trouvait 
plus rapide. La validation du modèle a fait intervenir des tests de compression entre deux 
plaques en écho à l’examen mammographique (fig. 2.79).  

 

Acquisition IRM 1,5T ➜ FEM
Contourage manuel, grand maillage

Simulation de la pesanteur sur le sein normal et pathologique
Pas de prise en compte des moyens d’union 

Pour la détection de tumeurs
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Figure 6.1: Segmenting different tissue types. Green data points represent the skin. The
muscle boundary is segmented with brown data points. The boundary between fat and
fibroglandular tissue is segmented using yellow data points

Some of the anatomical structures were not always easily distinguishable from

others in the MR images. In the case of fibroglandular tissue, some images of the

breast portrayed cross-linking and intertwining of the fibrous tissue which could

not be easily represented. In cases where the fibroglandular tissues were easily

distinguishable, they were digitised. The digitisation of the muscle also proved to be

rather difficult and a subjective choice was required during the segmentation stage.

Out of the ten individual sets, six of them were digitised. The sagittal images

were most useful due to the clearly defined anatomical boundaries. As a result,

sagittal images were mostly used to digitise the breast components such as the skin,

fat, muscle and fibroglandular areas. From the other image views, only the skin layer

is clearly defined. The four image sets that were not digitised contained geometric

irregularities and were not suitable for this study.

The face-fitting algorithm developed by Nielsen (1987) was then used to fit ex-

ternal faces of hexahedral tri-cubic Hermite elements to geometric boundaries (the

skin and the muscle surfaces) and is described in the following sections.
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Figure 6.2: 3D digital representation of the various breast tissue components ob-
tained from manual segmentation. The blue coloured data points represent the
interface between fibroglandular and fatty tissue, the orange spheres represent the
segmented vitamin e tablet, the maroon points represent the muscle boundary, and
the light brown points represent the skin surface.

Rajagopal V, Lee A, Chung JH, Warren R, Highnam RP, Nash MP, et al. Creating individual-specific biomechanical models of the breast for medical image analysis. Acad Radiol. 
2008 Nov;15(11):1425-36.
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Figure 2.79: Modélisation du sein à partir de segmentation automatique IRM (184) 

 
Pérez del Palomar et al. (185) utilisaient une segmentation faite à partir d’images TDM. 
Cette dernière permettait la réalisation d’un maillage à partir de l’algorithme Marching 
Cubes séparant la peau, le tissu adipeux, la glande mammaire et l’os. Des lois de 
comportement hyper-élastique de type néo-Hookéene ont été utilisées pour simuler les 
déformations du sein sous gravité. La simulation a été confrontée à des acquisitions  
scanner laser 3D réalisées en décubitus dorsal puis en orthostatisme qui ont aussi permis 
d’affiner les paramètres mécaniques employés. 
 
Concernant la simulation de mise en place d’implants mammaire, on peut noter les 
travaux de Gladilin et al. (186) qui ont visiblement utilisé un scanner laser 3D pour 
simuler la mise en place de diverses prothèses en silicone du marché. Même si on 
déplorait l’absence d’explication sur la méthodologie de simulation et de recalage, les 
résultats exposés sont visuellement encourageants (fig. 2.80).   

 
Figure 2.80: Simulation de la mise en place de prothèses avec visualisation de l’erreur sous forme de 

distances (186) 
 

Enfin Lapuebla-Ferri et al. (13) ont présenté un modèle dont le maillage a été obtenu de 
manière automatique après segmentation d’images TDM (fig. 2.81) avant et après mise 
en place de prothèses mammaires en élastomère de silicone.  

 
(a) (b)

Han L, Hipwell JH, Tanner C, Taylor Z, Mertzanidou T, Cardoso J, et al. Development of patient-specific biomechanical models for predicting large breast deformation. 
Phys. Med. Biol 2011Dec.15;57(2):455–72. 
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(a) (b) (c)

Figure 1. Breast MR segmentation and material assignment: (a) original, axial MR slice, (b) after
segmentation and (c) after tissue assignment to FE elements.

2.2.1. Tissue classification. A female breast is essentially composed of glandular lobules,
milk ducts, fat and Cooper’s ligaments, surrounded by muscle and skin (Netter 2010). Cooper’s
ligaments, running from the pectoral fascia through and around breast tissues to the dermis
of the skin, are connective tissues to support the breast. Figure 1(a) shows an example of MR
breast images. In this image, fibroglandular tissues (dark gray), fatty tissues (light gray), skin
(light gray), tumour (dark) and muscle (dark gray) are visible in the MR image, while Cooper’s
ligaments are invisible. Considering that the skin has little influence on breast deformation
in compression experiments (Azar 2001, Ruiter et al 2006, Tanner et al 2006), we treat
skin and fat as a single material (labelled fat for convenience). All MR volume images were
therefore segmented into fat, fibroglandular tissue, pectoral muscle and tumour (if present).
The pectoral muscle was first segmented from the rest of the breast volume, manually, using
an interactive tool in ANALYZE (www.analyzedirect.com). Once the pectoral muscle was
segmented, an automated method, integrating an intensity model, a spatial regularization
scheme and bias field inhomogeneity correction, was used to segment fat and fibroglandular
tissue from the pre-contrast breast MR image (Mertzanidou et al 2010, Cardoso et al 2011).
The method consists of an expectation-maximization algorithm with Markov random field
regularization, which has been implemented as an open-source program called NiftySeg
(http://niftyseg.sourceforge.net). Compared to thresholding methods, this method gives a more
detailed description of the fibroglandular tissue by calculating a probability of each tissue type
being present in each voxel. This is the partial volume effect in which a voxel may represent
more than one kind of tissues. We then assume that a voxel has a specified tissue type if its
probability value is more than 0.5 for this tissue type. Tumour was also segmented manually
using ANALYZE. Thus, the tissue type was fully determined for every voxel in an MR
image. Figure 1 shows the tissue structure of a breast in the 2D image slice before and after
segmentation.

2.2.2. Surface reconstruction of breast tissues. To generate the volume mesh of a breast,
the surface of each tissue type was first determined from segmented MR images using a
marching cube algorithm (Lorensen and Cline 1987). The tissue segmentation eliminated
surface ambiguities in the marching cube process. The surface generation process was very
fast due to direct triangulation from a look-up-table of properties for the marching cube routine.
To obtain the computational efficiency for FE analyses, smoothing and decimation processes
were employed. Figure 2(a) shows the surfaces of four different tissues extracted from the
segmented MR image shown in figure 1(b). The surface reconstruction process was completed
in less than 10 s.

Acquisition IRM 1,5T ➜ FEM
Segmentation semi-automatique

Pas de prise en compte des moyens d’union 

Pour la détection de tumeurs
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the simulation than the results for patients with smaller and

regular breasts.

The presented method for customized 3D planning of
augmentation mammaplasty has a number of distinctive

advantages over conventional approaches:

• Surgical planning is based on individual 3D data and

physical modeling of soft tissue mechanics, yielding

reliable predictions of prospective postsurgery outcome.
• The presented method offers comparative analysis of

alternative surgical scenarios for different implant types

and placements on the chest.
• Surgeons and patients are given a common visual

language.

• Surgeons can implement the results of virtual simula-
tion in real surgeries using quantitative measurements

of the simulated breast form.

Finally, it is important to realize that a large portion of the

fertile female population is interested in breast augmenta-

tion surgery. In many European countries, approximately
20% of the women 19–59 years of age consider a breast

augmentation. In the United States, it is estimated that the

figure is close to 40%. However, only about 1% of women
undergo the procedure, and the most important reason why

they refrain from it is lack of trust and confidence.

One of the main considerations in this respect is
women’s uncertainty about how they will appear. It is quite

obvious that women and men alike demand to try on a

dress or suit before deciding to buy it. This is obviously not
possible with a breast implant, but with the new 3D pre-

diction system, we have created a ‘‘digital fitting room’’ for

the patient considering a breast augmentation.
Furthermore, during a consultation with the plastic sur-

geon, the patient explains her wishes, talking most of the

time in terms of volume only. She is either afraid of being
‘‘too big’’ or ‘‘too small’’ after the operation, but the concept

of ‘‘big’’ and ‘‘small’’ is subjective and therefore easily

susceptible to mutual misunderstanding. Moreover, a 3D
simulation of the postsurgical outcome gives a unique

opportunity for all patients to evaluate not only the volume

of the chosen implant but also its shape. In fact, 3D simu-

lations are capable of showing the patient the difference in

terms of final outcome when choosing different implant
types and placements of the chest.

In our clinical experience, it has been noted that the

technique described in this report considerably increases
the conversion from interest to actual decision to undergo a

breast augmentation. Because it also has been found that

the average European conversion rate is only about 20%,
obviously much can be gained in terms of creating more

confidence and trust in patients [18]. We believe that the

3D technique presented in this publication is a valuable
tool for increasing this confidence.
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Figure 2.81: Segmentation automatique d’images TDM pour la réalisation d’un modèle d’augmentation 
mammaire (13) 

 
La peau était représentée par une couche homogène de 1mm de comportement isotrope. 
Les tissus adipeux et glandulaires étaient également considérés comme un seul tissu 
homogène. Une fixation du plan cutané au plan profond était réalisée sur la ligne 
médicale et une autre entre la surface profonde du maillage adipo-glandulaire et le plan 
osseux (fig. 2.82). 
!!

!
 

Figure 2.82: Maillage homogène adipo-glandulaire fixé aux extrémités et au niveau du sternum (13) 
 

Les lois de comportement utilisées étaient de type Néo-Hookéenne. La simulation 
d’insertion de la prothèse était obtenue par génération d’une pression positive dans un 
maillage plat située dans le plan anatomique (fig. 2.83).   
 

 
 

Figure 2.83: Simulation de la mise en place de la prothèse par pression positive générée dans le maillage 
(13) 

 
L’erreur moyenne était de 3,36 mm par rapport à l’acquisition TDM post-opératoire. 
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registration algorithms [12] or test algorithms for elastography
[13]. Among them, individual-specific breast models can be found.
Recently, a modelling framework of a generic FE breast model cus-
tomized to an individual that was simulated under gravity load
was developed to predict the final breast shape [14]. Similarly [15],
a patient-specific FE model of a hyperthropic breast was simulated
in lying and standing-up positions, mapping spatial features in the
model to manual landmarks plotted in patient’s skin. However, FE
models for augmentation mammoplasties are scarce. Roose et al.
[16,17] simulated a breast implant placement, and the discrepan-
cies between FE model and the real case were attributed to the
presence of biological effects unconsidered in the FE model.

This work describes a methodology to simulate the insertion
of prostheses in augmentation mammoplasty through a FE model,
based on medical images taken from a patient in a real clinical case.
Simulations were performed in order to predict the final shape of
the patient’s breasts at an intermediate stage of the surgical pro-
cedure, i.e., when the prostheses are placed and the patient is still
lying in supine position.

2. Materials and methods

For the present study, a clinical case of an augmentation mam-
moplasty in a 36-year-old European female with no anatomical
abnormalities was chosen, from whom a written informed consent
was obtained. Surgery in the real case was performed by placing
two 365 cc silicone-filled implants in sub-glandular position, and
this was reproduced with the virtual FE planning model proposed
in this work.

2.1. FE model generation

A FE model of the breast was constructed from computer
tomography (CT) images of the patient before augmentation mam-
moplasty. The images were acquired by means of Philips/Mx8000
IDT 16 CT scanner with a 512 × 512 pixel resolution in-plane; pixel
size 0.8 mm × 0.8 mm in-plane and 0.5-mm slice thickness, with
the patient lying in supine position (Fig. 1a). The images were
saved in DICOM format and loaded into the MIMICS 10.01 software
[18], where tissues densities (defined in Hounsfield units) were

computed from gray-scaled pixels. In order to perform tissue seg-
mentation, the software automatically applied threshold values to
separate fat, gland, bone and skin. As thresholding was not enough,
manual segmentation was needed to better define the boundaries
between tissues (Fig. 1b). As gland and muscle have similar densi-
ties, they were not segmented automatically, but rather manually
according to the shape of the pectoral muscle. A 3D geometric
model was obtained (Fig. 1c), which included fat, gland and skin. Fat
and gland were considered as a homogeneous tissue for the simu-
lation of the FE model, as reported in previous works [15,16,19].

The geometric model of the patient before surgery was exported
to MSC.PATRAN 2006r1 [20] in order to generate the FE model
(Fig. 1d). A semi-automated meshing technique was applied to
obtain a mesh composed of 19,584 linear hexahedral elements and
25,088 nodes representing the breast. The mesh was fine enough
to fit the breast geometry and minimize numerical errors dur-
ing analysis, considering that hexahedral elements have better
convergence than tetrahedral elements [9]. Subsequently, a mesh
convergence test was performed, and the suitability of the chosen
mesh size was checked. The skin was modelled with 5040 lin-
ear quadrilateral elements coating the periphery of the hexahedral
mesh.

A second set of CT images was obtained with the same scanning
device and following the same protocol as before, from the patient
after surgery also lying in supine position (Fig. 2a). The time elapsed
between the two CT acquisitions ensured that post-surgery effects
had passed and the total radiation dose received by the patient was
within acceptable levels as prescribed by legislation. Like in the
geometric model of the patient before surgery, a new 3D geometric
model of the enlarged breast was generated (Fig. 2b and c). This
model was kept for further comparison by superposition with the
deformed breast shape provided by the FE model analysis. For this
purpose, geometric locations of the outer surface of the chest wall
were recorded in both geometric models.

2.2. Constitutive modelling

As the tissues of the breast, like most soft biological tissues,
are anisotropic, inhomogeneous and undergo large deformations

Fig. 1. FE model generation of the patient’s breast before augmentation mammoplasty. (a) Different CT slices taken before surgery. (b) Tissue segmentation on a slice sample.
(c) Geometric model of the patient’s breast. (d) Anteroposterior view of the FE mesh.
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Fig. 2. Geometric model of the patient’s breast after augmentation mammoplasty to be further compared with the deformed shape of the previously generated FE model.
(a) Different CT slices taken after augmentation mammoplasty, where the prostheses can be easily identified. (b) Tissue segmentation on a slice sample. (c) Geometric model
of the patient’s breast after surgery.

with negligible volume change, finite elasticity was used for the
constitutive modelling of the different tissues involved.

Isotropy was assumed for the breast since fatty and glandular
tissues have not a preferential fiber direction. A strain–energy den-
sity function ! in terms of the strain invariants was introduced
to characterize quasi-incompressible, near isotropic hyperelastic
materials, such as the breast tissues. According to the kinematic
assumption,! was written in the decoupled form [21] as:

 (C) =  vol(J) + iso(Cs) = 1
D

+ C1(I1 − 3) (1)

where  vol(J) and  iso(Cs) are given scalar-valued functions of
J = det F and Cs = J2/3FTF, which describe the volumetric (dilata-
tional) and the isochoric (distortional) responses of the material,
respectively, Cs being the right Cauchy–Green tensor and F is the
deformation gradient. The simplest hyperelastic model, the neo-
Hookean model, was assumed for iso(Cs) in expression (1), I1 being
the first invariant of Cs, and C1 a constant that is equal to half the
initial shear modulus " of the tissue, which takes into account the
stiffness of the breast.

The value of C1 should be computed from experimental mea-
surements taken on the particular tissues of the patient and their
arrangement on the breast. However, in the FE model the breast was
assumed to be homogeneous, and accordingly a rigorous parame-
terization of C1 was not necessary, so C1 values previously reported
in the literature were used. Samani et al. [22] reported mean val-
ues of Young’s modulus for normal breast tissues (Efat = 3.24 kPa
and Egland = 3.25 kPa). Therefore, a Young’s modulus of 3.24 kPa was
considered for the homogenized breast tissue in the present work.
Considering a Poisson’s ratio of ! = 0.499 to take into account the
incompressibility of the breast, as it is mainly composed of water,
the final value of C1 for the homogenized breast tissues of the
patient was 0.54 kPa.

Skin is considered an anisotropic and hyperelastic tissue [23],
but in the performed simulations it was supposed to be isotropic for
simplicity. Again, a hyperelastic behaviour able to withstand large

deformations was supposed in the FE model with the following
polynomial strain–energy density function  sk:

 sk =
N∑

i+j=1

Cij(I1 − 3)i(I2 − 3)j (2)

Expression [2] was fitted for N = 2 to the stress–strain exper-
imental results obtained by Gambarotta et al. [24] by the
least-square method, thus obtaining the following parameters:
C10 = 31 Pa, C01 = 30 Pa, C11 = 22.5 Pa, C20 = 50 Pa and C02 = 60 Pa. The
elements representing the skin in the FE model were assigned a
uniform thickness of 1 mm, as reported in the literature [19].

The constitutive relationships for these tissues were imple-
mented in ABAQUS v.6.5 [25], and the locking of hexahedral
elements was avoided using a standard mixed theory.

2.3. Boundary conditions

In a FE model, a suitable definition of the boundary condi-
tions can be more significant than the material properties in terms
of accuracy of results [19]. To properly simulate the mechanical
response of the breast during prosthesis insertion, fixed displace-
ment boundary conditions were imposed to the nodes of certain
locations in the FE model (Fig. 3). The nodes corresponding to the
thoracic wall were restricted as the underlying myofascial unit is
firmly attached to the rib cage. Mid-saggital plane nodes were also
restrained since the sternum does not move during surgery. Finally,
top and bottom surfaces were also fixed as they limit the upper and
lower parts of the breast, respectively, and they are distant enough
not to alter the accuracy of results.

2.4. Simulation of prosthesis insertion

At present, augmentation mammoplasty is a straightforward
procedure. The surgeon makes an incision in the armpit, in the
inframammary fold or along the areolar border of the breast, and
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Fig. 3. Anteroposterior (left) and posteroanterior (right) views showing color-coded nodes from different anatomical locations where fixed displacement boundary conditions
were applied.

creates an internal pocket where the prosthesis is to be placed.
The implant is then pushed through the incision to its placement
in submuscular or subglandular position. In order to simulate this
procedure using the FE model of the patient before surgery, the
scheme shown in Fig. 4 was followed.

Clearly, prosthesis insertion during an augmentation mammo-
plasty involves a displacement of the tissues and an increase in
breast volume. In the FE model, empty volumes mimicking the
pockets where the prostheses could be allocated were created by
introducing an equivalent pressure inside each breast. The plastic
surgeon that carried out the augmentation mammoplasty provided
the location of the prostheses, as shown in the second set of CT
images (Fig. 2b). The initial configuration !0 (Fig. 4a) was sup-
posed to be the mechanical reference state. In order to apply the
pressures, an internal loading surface in the anterior part of the tho-
racic wall was generated for each breast (Fig. 5), consisting of 1213

linear quadrilateral 0.6 mm-thick (usual in breast implant shells)
membrane elements, which coincided with the faces of the hexa-
hedral mesh representing the homogenized breast tissue. Pressure
was applied on the loading surfaces (Fig. 4b) until an empty vol-
ume of 365 cc (the same volume as the implant size) was obtained
for each breast in a new deformed configuration !1 (Fig. 4c). The
analysis was performed in ABAQUS v.6.5 [25] by means of a UMAT
user-defined material subroutine which permitted to compute the
associated deformation gradient F0

1. The values of the applied pres-
sures were 0.25 kPa and 0.24 kPa for the left and right breasts,
respectively. The small difference of 4.2% between both values was
assumed to be due to the non-symmetry of the FE model respect
to the mid-saggital plane. This loading procedure was previously
reported by Lanchares et al. [26].

To include the prostheses in the FE model, the deformed model
configuration !1 was exported to MSC.PATRAN 2006r1 [20] and

Fig. 4. FE simulation scheme of prosthesis insertion. (a) Initial (undeformed) state of the FE model of the patient before surgery. (b) Cut views of the left breast showing two
loading stages of the pocket generation. Pressure applied on the loading surface is symbolized by yellow arrows. (c) Perspective and lateral views of the totally deformed
breast with residual stresses in the FE elements. Empty space is marked with a white arrow. (d) FE model where meshes representing the silicone prostheses were allocated.
(For interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is referred to the web version of the article.)
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The implant is then pushed through the incision to its placement
in submuscular or subglandular position. In order to simulate this
procedure using the FE model of the patient before surgery, the
scheme shown in Fig. 4 was followed.

Clearly, prosthesis insertion during an augmentation mammo-
plasty involves a displacement of the tissues and an increase in
breast volume. In the FE model, empty volumes mimicking the
pockets where the prostheses could be allocated were created by
introducing an equivalent pressure inside each breast. The plastic
surgeon that carried out the augmentation mammoplasty provided
the location of the prostheses, as shown in the second set of CT
images (Fig. 2b). The initial configuration !0 (Fig. 4a) was sup-
posed to be the mechanical reference state. In order to apply the
pressures, an internal loading surface in the anterior part of the tho-
racic wall was generated for each breast (Fig. 5), consisting of 1213

linear quadrilateral 0.6 mm-thick (usual in breast implant shells)
membrane elements, which coincided with the faces of the hexa-
hedral mesh representing the homogenized breast tissue. Pressure
was applied on the loading surfaces (Fig. 4b) until an empty vol-
ume of 365 cc (the same volume as the implant size) was obtained
for each breast in a new deformed configuration !1 (Fig. 4c). The
analysis was performed in ABAQUS v.6.5 [25] by means of a UMAT
user-defined material subroutine which permitted to compute the
associated deformation gradient F0

1. The values of the applied pres-
sures were 0.25 kPa and 0.24 kPa for the left and right breasts,
respectively. The small difference of 4.2% between both values was
assumed to be due to the non-symmetry of the FE model respect
to the mid-saggital plane. This loading procedure was previously
reported by Lanchares et al. [26].

To include the prostheses in the FE model, the deformed model
configuration !1 was exported to MSC.PATRAN 2006r1 [20] and

Fig. 4. FE simulation scheme of prosthesis insertion. (a) Initial (undeformed) state of the FE model of the patient before surgery. (b) Cut views of the left breast showing two
loading stages of the pocket generation. Pressure applied on the loading surface is symbolized by yellow arrows. (c) Perspective and lateral views of the totally deformed
breast with residual stresses in the FE elements. Empty space is marked with a white arrow. (d) FE model where meshes representing the silicone prostheses were allocated.
(For interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is referred to the web version of the article.)

Please cite this article in press as: Lapuebla-Ferri A, et al. A patient-specific FE-based methodology to simulate prosthesis insertion during an
augmentation mammoplasty. Med Eng Phys (2011), doi:10.1016/j.medengphy.2011.04.014

ARTICLE IN PRESSG Model

JJBE-1879; No. of Pages 9

4 A. Lapuebla-Ferri et al. / Medical Engineering & Physics xxx (2011) xxx–xxx

Fig. 3. Anteroposterior (left) and posteroanterior (right) views showing color-coded nodes from different anatomical locations where fixed displacement boundary conditions
were applied.

creates an internal pocket where the prosthesis is to be placed.
The implant is then pushed through the incision to its placement
in submuscular or subglandular position. In order to simulate this
procedure using the FE model of the patient before surgery, the
scheme shown in Fig. 4 was followed.

Clearly, prosthesis insertion during an augmentation mammo-
plasty involves a displacement of the tissues and an increase in
breast volume. In the FE model, empty volumes mimicking the
pockets where the prostheses could be allocated were created by
introducing an equivalent pressure inside each breast. The plastic
surgeon that carried out the augmentation mammoplasty provided
the location of the prostheses, as shown in the second set of CT
images (Fig. 2b). The initial configuration !0 (Fig. 4a) was sup-
posed to be the mechanical reference state. In order to apply the
pressures, an internal loading surface in the anterior part of the tho-
racic wall was generated for each breast (Fig. 5), consisting of 1213

linear quadrilateral 0.6 mm-thick (usual in breast implant shells)
membrane elements, which coincided with the faces of the hexa-
hedral mesh representing the homogenized breast tissue. Pressure
was applied on the loading surfaces (Fig. 4b) until an empty vol-
ume of 365 cc (the same volume as the implant size) was obtained
for each breast in a new deformed configuration !1 (Fig. 4c). The
analysis was performed in ABAQUS v.6.5 [25] by means of a UMAT
user-defined material subroutine which permitted to compute the
associated deformation gradient F0

1. The values of the applied pres-
sures were 0.25 kPa and 0.24 kPa for the left and right breasts,
respectively. The small difference of 4.2% between both values was
assumed to be due to the non-symmetry of the FE model respect
to the mid-saggital plane. This loading procedure was previously
reported by Lanchares et al. [26].

To include the prostheses in the FE model, the deformed model
configuration !1 was exported to MSC.PATRAN 2006r1 [20] and

Fig. 4. FE simulation scheme of prosthesis insertion. (a) Initial (undeformed) state of the FE model of the patient before surgery. (b) Cut views of the left breast showing two
loading stages of the pocket generation. Pressure applied on the loading surface is symbolized by yellow arrows. (c) Perspective and lateral views of the totally deformed
breast with residual stresses in the FE elements. Empty space is marked with a white arrow. (d) FE model where meshes representing the silicone prostheses were allocated.
(For interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is referred to the web version of the article.)
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SECTION 3 

Modélisation du CPTSC fondée sur 
l’anatomie  
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Validation mécanique du modèle!...................................................................................................................................................................!99!

 

Ayant exploré l’anatomie complexe du CPTSC, les méthodes d’augmentation 
tissulaire que nous souhaitons modéliser telle que l’AGA, les principes physiques que 
nous devons respecter et enfin les méthodes numériques qui nous permettrons de s’y 
approcher, nous souhaitons proposer une nouvelle méthode de modélisation du CPTSC 
qui prend en considération la micro-architecture du tissu sous-cutané. Nous pensons en 
effet que cela nous permettra de proposer une modélisation géométrique plus juste qui, à 
l’aide d’une méthode résolution mathématique adaptée à la simulation, sera apte à 
simuler plus fidèlement la réalité clinique. Nous exposerons successivement dans cette 
section, la mise en évidence d’une organisation générique du CPTSC, pré-requis à la 
mise en place d’un modèle générique du CPTSC entièrement paramétrable, construit 
partiellement de manière de manière procédurale. Enfin nous exposerons la méthode de 
modélisation mécanique hybride choisie, sa résolution mathématique numérique et enfin 
nous testerons notre modèle en le comparant à une étude détaillée retrouvée dans la 
littérature.  
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3.1 Mise en évidence d’un modèle anatomique générique 

 Comme ceci a été exposé dans le chapitre 2.2.6, l’épiderme, le derme et tissu sous-
cutané  varie quantitativement de façon très importante chez un même individu et entre les 
individus (17). Néanmoins, qualitativement, cette composition semble assez stable lors 
d’études anatomiques (22, 187) et radiologiques (24, 32, 188, 189). Plusieurs travaux 
anatomiques dont ceux de Markman et Barton en 1986 (31) ont permis de mieux comprendre 
comment les tissu adipeux  sous cutanées du tronc et des membres s’organisent. Le concept 
de modèle générique du CPTSC différencié en fonction des sous régions anatomiques a été 
proposé il y a plus de vingt ans par Lockwood (34) au niveau du tronc et des extrémités sous 
la forme d’une couche conjonctive intermédiaire nommée Système Fascial Superficiel 
(SFS) séparant un tissu adipeux superficiel et profond.  Abu-Hijleh (22) a confirmé par la 
suite l’existence d’une organisation comparable du tissu sous cutané au niveau des bras, des 
jambes et du tronc.  

Afin de compléter ces études et de pouvoir généraliser cette organisation commune, nous 
avons réalisé une étude systématique du CPTSC en IRM 3T de diverses régions du corps. 
Cette méthode nous a également permis d’obtenir des images volumiques exploitables en 
modélisation. 

 

3.1.1 Analyse anatomique in vivo par IRM 3T  

 Dans un souci de simplification et dans une optique de modélisation générique du 
CPTSC, nous avons étudié en IRM 3 Tesla, le tissu sous-cutané de différentes régions du 
corps importantes en chirurgie plastique et reconstructrice, y compris la face.  

 

Les objectifs de l’étude en IRM étaient : 

. de confirmer par IRM haute résolution l’existence d’un système générique du tissu sous 
cutané y compris au niveau de la face. 

. d’étudier l’apport de l’IRM 3T dans la réalisation d’un modèle géométrique 3D générique 
du complexe peau/tissu sous-cutané. 

. d’obtenir des maillages surfaciques du CPTSC de différentes régions anatomiques 
exportables dans des plateformes de modélisation mécanique.  
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3.1.1.1 Protocole d’acquisition IRM 3T 

Les acquisitions ont été réalisées au CHRU de Nîmes par un système commercialisé (GE 
HDXT 3T, General Electrics®, Minneapolis, USA) dans des conditions physiques 
contrôlées (25°C et 55% d’hygrométrie). Six sujets volontaires sains, de corpulence 
moyenne ont été choisis. Il s’agissait de 3 femmes et de 3 hommes âgés de 21 à 52 ans.  

Huit acquisitions ont été réalisées au niveau de la face, des seins, du thorax, de 
l’abdomen et des membres inférieurs. 

Les acquisitions utilisaient deux pondérations distinctes (T2 et T1) afin de mieux 
étudier le tissu adipeux, les moyens d’unions et les limites entre ces différentes 
structures. En T2, le contraste entre la graisse et le TCSC était meilleur et le rapport 
signal sur bruit était inférieur. Le temps entre les deux acquisitions était réduit au 
minimum et un contrôle strict des mouvements entre les séquences était demandé. Les 
acquisitions du thorax féminin ont été réalisées en décubitus ventral à l’aide d’une 
antenne de type « sein ». Les acquisitions de l’abdomen ont été réalisées de façons 
étagées en apnée pour éviter des artéfacts à l’aide d’une antenne souple. Quatre 
acquisitions d’une vingtaine de coupes ont été effectuées au-dessus et en dessous du 
niveau de l’ombilic en gardant l’antenne radiofréquence souple dans la même position. 
Pour  le thorax, l’acquisition a été couplée à une synchronisation (ou gating) cardiaque et 
respiratoire. Grâce à la synchronisation cardiaque, on limite les artéfacts liés aux 
mouvements du cœur et au flux sanguin. Un recueil de l’électrocardiogramme synchrone 
permet de réordonner les données lors de la reconstruction des images.  
 
Le type d’antennes radiofréquence utilisées en exposée figure 3.1 et le détail des sujets 
et des acquisitions est exposé sur le tableau 1 (cf. annexes)   
 

 
Figure 3.1: Différentes types d’antennes radiofréquence utilisées au cours de nos acquisitions (thorax, sein, 

et crâne)  
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Les images DICOM ont été exploitées de deux façons : 

- par analyse visuelle directe des deux séquences T1 et T2 synchronisées afin 
d’étudier en détail les structures du CPTSC  

- par segmentation des acquisitions afin de construire des maillages surfaciques 
correspondant à chaque entité anatomique intéressant le modèle stratigraphique 
du CPTSC. 

Ces manipulations ont été réalisées sur une plateforme utilisant le logiciel Myrian 1.15.1 
(SAS Intrasense®, Montpellier, France) que nous maitrisons dans notre équipe de 
recherche (190-194). 

3.1.1.2 Analyse visuelle des acquisitions IRM 3T 

Pour la région faciale : 
La peau était individualisable sur l’ensemble des coupes. Elle était d’épaisseur variable : 
de 1 mm pour la partie médiale des paupières supérieures, à plus 4 mm pour le scalp ou 
la tempe. Au niveau du tissu adipeux, le SAT était presque toujours discernable du DAT 
car il existe entre les deux, une ou plusieurs lames hyposignal (fig. 3.2) 
 

 
 

Figure 3.2: Coupe IRM au niveau de la région temporale (sujet 3).  
On perçoit les différentes couches de tissu adipeux séparés par une couche hyposignal en continuité avec le 

SMAS musculaire et le fascia pré-massetérin - OO= Orbicularis Oculi, TPF= Fascia Temporo-parietal, 
DAT = couche graisseuse profonde, SAT = couche graisseuse superficielle, SM = stratum membranosum , 

SMAS = System Musculo-Aponévrotique Superficiel 
 

Le SAT était retrouvée d’épaisseur très variable. Il était non discernable en regard de 
l’orbicularis oculi pré-tarsal, au niveau du tiers moyen du dorsum nasal et au niveau de 
la portion antérieure de l’orbicularis oris. L’épaisseur maximale du SAT (9 mm) était 
retrouvée au niveau de la partie antérieure et moyenne du tissu adipeux pré-zygomatique. 
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Le Stratum Membranosum était visualisé de manière continue au niveau latérofacial, de 
la ligne temporale supérieure jusqu’au bord inférieur du corpus mandibulaire. La galea 
capitis (aponévrose épicrânienne) qui continue crânialement le plan du stratum 
membranosum n'était pas individualisée complètement principalement car le DAT n'était 
pas visible au-dessus de la ligne temporale supérieure. Sous le bord inférieur de la 
mandibule, cette couche était contiguë au muscle platysma en avant du plan des muscles 
sterno-cléido-mastoïdiens. Cette couche hyposignal était habituellement unique, plus 
épaisse en avant que latéralement. Dans la région temporale, ce plan correspondait au 
fascia temporo-pariétal. Il formait un continuum, antérieurement avec le plan du muscle 
orbicularis occuli et crânialement avec le ventre frontal du muscle occipito-frontal. 
Le trajet des principaux vaisseaux de la face (artères faciales et temporales et leurs 
principales subdivisions) était souvent compris dans le plan du SM (de signal fibreux ou 
musculaire). Quand il existait plusieurs couches parallèles de SM (de 2 à 6 dans la région 
zygomatique et temporale), les vaisseaux étaient le plus souvent retrouvés dans la couche 
la plus superficielle. Au niveau de la région temporale, cette lame était en contiguïté avec 
le feuillet superficiel de l’aponévrose du muscle temporal au niveau du quadrant postéro-
inférieur de la région temporale.  Dans le plan axial, cette lame continue s’étendant sur 
l’ensemble de la face permettait de délimiter aisément le SAT et le DAT sauf au niveau 
du  triangle formé par le sommet du nez et les deux commissures labiales.  A l’intérieur 
de ce triangle, en particulier au niveau de l’aplomb du sillon naso-génien, 
l’enchevêtrement des couches rendait le modèle stratigraphique plus difficile à identifier 
(fig. 3.3)  
 

 
Figure 3.3: Coupe IRM au niveau de la région maxillaire, sujet 1 (à droite) et 2 (à gauche) mettant en 
évidence une perte du modèle stratigraphique au niveau du sillon naso-génien. OO=Orbicularis Oculi, 

LLSAN: Levator Labii Superioris Alaeque Nasi, LAO: Levator Anguli Oris, LLS: Levator Labii 
Superioris  
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Certains muscles comme le muscle zygomaticus major, le muscle levator labii superioris 
alaeque nasi,  le muscle risorius et la partie médio-caudale de l’orbicularis oris ne 
respectaient pas un modèle en strate car leurs fibres traversaient la DAT.  
 
 
Pour la région thoraco-mammaire (fig 3.4): 
L’épaisseur de la peau était mesurée à 3 mm sur l’ensemble du CPTSC thoracique 
antérieur et latéral. Dans la région inter-mammaire, on retrouvait le SM avec une 
structure stratigraphique moins bien systématisée. La stratification était retrouvée 
clairement cranialement à partir du manubrium sternal et caudalement sous le sillon 
sous-mammaire. D’un modèle stratifié organisé parallèlement au plan cutané, 
l’architecture était retrouvée au niveau du sein perpendiculairement au plan cutané, 
autour du plan du « ligament de Cooper ». Le SM identifié en dehors de la région 
mammaire était en continuité, au niveau du sein, avec une lame superficielle 
d’hyposignal située 3 à 4 mm sous la peau (plan de la mastectomie de Patey). Ce plan 
était clairement interrompu au niveau du mamelon. Un dédoublement postérieur du SM 
était retrouvé au niveau du sein, parfois difficile à individualiser. Il était assez souvent 
identifié par le changement d’orientation des trames perpendiculaires, correspondant aux 
RCP, qui devenaient obliques pour se confondre avec lui ou le traversaient pour se 
confondre avec le plan du fascia musculaire du muscle grand pectoral. Les travées 
perpendiculaires étaient épaisses, mesurant jusqu'à 5 mm. Elles délimitaient un tissu 
adipo-glandulaire de signal relativement homogène en T2.  
 

 
Figure 3.4: Coupe IRM au niveau du mamelon (sujet 5). On peut distinguer une double organisation du des 

fibres collagéniques (RCP et RCS) 
 

Pour le thorax masculin, un modèle d'organisation été retrouvé assez similaire (fig. 3.5). 
Les RCP et les RCS, perpendiculaires aux couches du SM, étaient beaucoup moins 
développés et la couche superficielle du SM était moins clairement visible que chez le 
sujet féminin. 
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Au niveau du dos, nous avons retrouvé la plupart du temps une seule couche de SM qui 
était épaissie. Une apposition du SM au plan profond était clairement visible le long de la 
colonne vertébrale. 
 

 
 

Figure 3.5: Coupe IRM au niveau de la partie supérieure du thorax (sujet 2). On constate une continuité entre le 
muscle platysma et le SM. En arrière, le SM est retrouvé plus épais. 

 
 
Pour l’abdomen (fig 3.6): 
L’épaisseur de la peau été mesurée de 5 mm en avant jusqu'à 7 mm au niveau de la 
région lombaire supra glutéale. Dans la région antérieure, le SM était retrouvé unique 
dans les parties latérales, plutôt en position profonde (1/3 profond du tissu sous-cutané). 
Il semblait se diviser dans la portion la plus antérieure en gardant une lame continue 
profonde. Dans la région péri-ombilicale, le SM semblait plonger pour se confondre avec 
le fascia pré-musculaire des muscles grands droits de l’abdomen. Dans la partie 
postérieure, une lame hyposignal continue était retrouvée au milieu du tissu sous-cutané. 
Cette lame se dédoublait dans la portion caudale supra-glutéale au niveau de 
l’articulation L2-L3. La lame retrouvée cranialement gardait une épaisseur plus 
importante que le dédoublement qui était dans un plan plus superficiel. En regard des 
processus épineux, le SM se confondait avec le fascia prémusculaire des muscles 
érecteurs de la colonne vertébrale pour réapparaître entre ces derniers. On notait 
également des zones d’accolements entre le SM et la partie postérieure du fascia du 
muscle oblique externe.  
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Figure 3.6: Coupe IRM au niveau de la région péri-ombilicale (sujet 1). On constate que l’augmentation 
d’épaisseur du tissu adipeux est corrélée à une densification du maillage formé par le TCSC. 

 

 

Pour les membres inférieurs et la région glutéale : 

Nous avons retrouvé en IRM 3T, une organisation du TCSC similaire à celle décrite dans 
la littérature (31, 34, 44). En effet, l'organisation du SM semblait assez similaire au 
niveau des membres (22) avec une ou deux couches de SM trouvées sur les cuisses et les 
bras et une couche pour les avant-bras et les jambes. Le TCSC était retrouvé la plupart 
du temps peu développé, même chez les personnes en surpoids. Il semblait organisé 
autour des vaisseaux et des éléments nerveux tout comme au niveau de la face (55). 
Toutefois, au niveau des fesses (fig. 3.7) et des genoux (fig. 3.8) l’organisation du TCSC 
était retrouvée plus hétérogène. On pouvait distinguer clairement une densité croissante 
du nombre de retinacula cutis à la face interne des genoux et à la face postéro-médiale 
des fesses, correspondant aux sites de stéatomérie (stockage) préférentiels. 
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Figure 3.7: Coupe IRM au niveau de la région glutéale (sujet 6). On constate une augmentation de 
visibilité du TCSC dans les régions de stéatomérie plus importante.   

 
 

Figure 3.8: Coupe IRM au niveau du genou (sujet 6). Ici également, l’augmentation du la masse graisseuse 
est corrélée à une augmentation du maillage visible du TCSC. 

 

3.1.1.3 Organisation des moyens d’unions du CPTSC 

 Les paramètres biomécaniques du CPTSC vont dépendre de l’organisation du tissu 
sous-cutané et des relations entre les strates (peau / SAT, DAT / plan profond et peau / 
plan profond). Les SAT et DAT sont traversés par des septa fibreux nommés retinacula 
cutis superficialis (RCS) et retinacula cutis profondus (RCP). D’une manière générale, 
les retinacula cutis organisent l’architecture graisseuse en lobules plus ou moins 
volumineux. La densité du maillage ainsi que l’orientation des travées des retinacula 
cutis est différente en fonction des régions anatomiques (195).  
  
Dans notre étude en IRM, nous avons pu mettre en évidence au niveau de l’abdomen et 
du thorax des zones d’accolement entre le SM et le plan profond. Il s’agissait plus de 
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zones d’adhérence entre le SM et le plan profond qu’un épaississement des retinacula 
cutis. Durant notre étude en IRM, la résolution spatiale nous a permis de mettre en 
évidence que le trajet des vaisseaux était effectivement lié à celui des moyens d’unions 
de la face, principalement dans le passage du compartiment graisseux profond (DAT). 
Des vaisseaux perforants, perpendiculaires au plan cutané étaient par contre parfois 
retrouvés traversant le SAT sans densification collagénique concomitante discernable. 
Au niveau de la région thoraco-mammaire et de l’abdomen, le  lien entre le passage des 
vaisseaux perforant et l’organisation des RCP était retrouvé pour la plupart des 
vaisseaux.  
 

3.1.1.4 Intégration de la face dans un modèle stratigraphique générique 

 Nous avons pu mettre en évidence au niveau des régions temporales et 
zygomatiques un dédoublement du SM. Abu-Hijleh (22) avait précédemment constaté la 
même particularité au niveau du dos, de la face postérieure du bras et de la cuisse. Cette 
disposition particulière pourrait avoir une justification mécanique dans la stabilité des 
couches graisseuses superficielles. 
La présence de fibres musculaires au sein du tissu sous-cutané de la face est sujette à 
controverses. Le reliquat du panniculus carnosus présent chez d’autres mammifères est 
présent de manière indéniable chez l’homme de manière éparse (palmaris brevis, dartos, 
corrugator cutis ani and nipple subareolar muscle) mais aussi de manière plus 
systématisée au niveau des muscles cutanés de la face. 
Le concept d’une continuité entre le SM et le SMAS a déjà été avancé dans la littérature 
(35). Même si anatomiquement les études n’ont pas toujours pu prouver une continuité 
entre le SMAS latérofacial, le fascia temporo-pariétal, la musculature centro-faciale et le 
platysma, de nombreux auteurs (15, 25, 35, 37, 38) admettent que l’on peut intégrer en 
majeure partie l’ensemble de ces muscles dans un même modèle formant une cagoule 
musculo-aponévrotique autour du visage, délimitant le SAT du DAT. Dans notre étude 
en IRM, tout comme dans celle de Som (189), on retrouvait une relative continuité entre 
le SMAS latéro-facial, le fascia temporo-pariétal, la musculature péri-orbitaire et le 
platysma. Au niveau centro-facial, cette continuité était difficile à déterminer. Les 
travaux de Gassner (196) corroborent nos constatations radiologiques sur la perte du 
modèle stratigraphique du muscle zygomaticus major et levator labii superioris alaeque 
nasi . Nous avons constaté le même phénomène pour le muscle risorius. Cette 
particularité régionale doit être relativisée par le caractère unique de la musculature péri-
buccale (orbicularis oris) qui présente un développement particulièrement important. 
 

3.1.1.5 Apport et limites de l’IRM 3T dans la création d’un modèle générique 
du CPTSC 

Nous avons choisie dans notre travail d’utiliser l’IRM 3T, cependant, d’autres outils ont 
déjà été utilisés pour des études similaires. L’échographie a été utilisée avec succès pour 



77 

la visualisation de certaines régions particulières (1, 22, 23) et dans l’analyse 
pathologique. Par contre, elle ne permet pas d’étudier l’ensemble du tissu sous cutané 
d’une région de manière continue, en une seule acquisition et en trois dimensions. La 
tomodensitométrie a été également utilisée (24, 31, 188) pour l’étude de la position du 
stratum membranosum au niveau de l’abdomen mais n’est pas adaptée pour les régions 
complexes comme la face. En effet, elle ne permet pas d’étudier le TCSC dans certaines 
régions où des structures connexes ont une absorptivité au rayon X identiques.  

Le choix de l’IRM 3T a été effectué car elle présenté le meilleur compromis in vivo entre 
contraste et résolution spatiale. Au niveau du visage et des seins, cet avantage a été non 
négligeable pour distinguer l’enchevêtrement des strates de signaux comparables. Par 
contre, cet avantage était moins probant sur les grandes surfaces ou la difficulté 
principale résidait dans le réglage du ratio signal/bruit. L’apport des sondes surfaciques 
était important mais a nécessité de nombreuses adaptations des réglages utilisés qui sont 
en pratique clinique. L’acquisition en apnée a aussi limité l’importance des volumes 
acquis à bonne résolution. L’acquisition séquencée au niveau de l’abdomen nous a 
permis d’obtenir des résultats très intéressants dans l’étude et la construction des 
volumes nécessaires à l’élaboration d’un modèle architectural. Enfin même si méthode 
s’est avérée insuffisante pour modéliser géométriquement la microarchitecture du 
tissu adipeux, elle nous a permis de recueillir de nombreux paramètres comme 
l’épaisseur de chaque couche graisse, l’épaisseur moyenne du SM, le diamètre moyen 
des lobules graisseux par couche et par région. Ces paramètres seront d’une grande 
utilité dans la construction de notre modèle géométrique générique paramétrable 
du CPTSC (cf. tableau 7 en annexe). En effet la résolution millimétrique de l’IRM ne 
nous a pas permis de suivre correctement les trames collagéniques des parois des septas 
lobulaires mesurant parfois quelques dixièmes de millimètres.  Une des perspectives de 
notre travail résidera donc dans l’utilisation d’autres méthodes d’imagerie plus précises 
(chap. 5.3.3) afin de modéliser directement la structure lobulaire du tissu sous-cutané.  

 

L’objectif principal de notre étude du CPTSC en IRM était de mettre en évidence un 
modèle architectural commun afin de pouvoir modéliser et décliner son organisation 
pour chaque sous partie du corps. Cette étape importante va nous permettre de simplifier 
la procédure de modélisation en permettant un simple paramétrage des composants isolés 
de manière constante. 
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3.1.2 Mise au point de modèles géométriques 3D patient-spécifiques 

Afin d’obtenir la géométrie 3D complexe des régions comme la face, nous avons 
segmenté les différentes structures du CPTSC en plus de leur support musculo-
squelettique à partir des images IRM 3T acquises précédemment.  
 
 
Cette segmentation a été réalisé à partir des images DICOM transférées sur une 
plateforme utilisant le logiciel Myrian 1.15.1 (SAS Intrasense®, Montpellier, France). 
Ce logiciel permet la visualisation 3D et propose des outils de segmentations manuels et 
automatiques (190, 191, 193, 197). Les structures anatomiques ont été segmentées 
manuellement par contourage coupe à coupe ou identifiées par seuillage de leur intensité. 
Nous avons réalisé la segmentation à partir des images en T2 en utilisant en 
complément d’information les images en T1 synchronisées (fig. 3.9). Concernant les 
structures de signal extrême (os, graisse), nous avons utilisé des algorithmes de seuillage 
proposés par le logiciel. Les autres structures (muscles, fascias, cartilage, aponévroses…) 
ont été segmentées manuellement afin de ne pas méprendre les moyens d’unions du tissu 
sous cutané dont l’anatomie est parfois complexe à déterminer. 
 
 
Nous avons identifié les structures suivantes utiles pour la réalisation d’un modèle 
géométrique générique du CPTSC:  

- la peau 
- le tissu adipeux superficiel (SAT) 
- le SM pouvant être différentié en stratum fibrosum (SMAS) et stratum 

musculosum (SMAS) au niveau de la face 
- le tissu adipeux profond (DAT) 

 
En fonction des régions anatomiques, les structures profondes suivantes ont été 

segmentées :  
- la musculature profonde, recouverte des fascias profonds 
- le cartilage 
- l’os (crâne, côtes, vertèbres, os iliaque…) 
- les yeux 
- les glandes parotide et mammaire 
- les vaisseaux (sans distinction artère/veine) 
 

Certaines structures sous-jacentes à l’os n’ont pas été incluses dans le modèle car elles 
n’ont pas de rôle biomécanique dans le cadre de notre étude : (cerveau, poumon, loges 
musculaires profondes, pharynx...) 
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Figure 3.9: Captures d’écran de la procédure de segmentation au niveau de la face. 
   
 
A partir de l’ensemble des images segmentées, nous avons obtenu des maillages 3D 
surfaciques des différentes structures.   
Au niveau de la face, 12 régions d’intérêt ont été isolées qui ont permis de reconstruire 
12 volumes d’intérêt (fig. 3.10) 
Leur assemblage nous à conforter sur la validité de la méthode de segmentation en 
obtenant des répartitions des tissus adipeux superficiel (fig. 3.11) et profond (fig. 3.12) 
semblables aux travaux d’anatomie dissectionnelle (51, 52, 187, 196, 198)  réalisés dans 
de conditions contrôlées.  
Le SMAS qui est en continuité avec le SM, le fascia temporo-pariétal était bien 
représenté sous forme d’une lame (représentée couleur brique) s’organisant en cagoule. 
On déplore juste l’absence de sa visualisation au niveau du vertex où il était complexe de 
visualiser la gallea capitis en raison de l’extrême finesse des couches graisseuses.  
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Figure 3.10: Exemple de volumes d’intérêt obtenus pour la face (individu 3) 

 
Les moyens d’unions du SMAS et de la peau au plan profond les plus volumineux ont pu 
être identifiés sur les coupes horizontales. Il été parfois difficile de faire la différence 
entre ces moyens d’union et l’émergence d’un vaisseau profond mais le suivi des coupes 
sériées a permis à chaque fois de différentier les deux structures. 
 
Nous avons comparé les volumes d’intérêt reconstruits et superposés à la réalité 
anatomique dissectionnelle. Les figures 3.11 et 3.12 exposent cette comparaison. 

 
Figure 3.11: Comparaison entre notre reconstruction et un écorché réalisé dans des conditions contrôlées 

(187). On constate une répartition du tissu adipeux superficiel similaire 
 



81 

 
 

Figure 3.12: Comparaison entre notre reconstruction et un écorché (SMAS levé) réalisé dans des 
conditions contrôlées (187). On constate une répartition du tissu adipeux profond similaire 

 

 
 

Figure 3.13: Superposition des différents volumes d’intérêts de la face  
 
 
 

Au niveau du sein, la segmentation était rendue plus aisée en raison de l’absence 
d’intrication des couches tissulaires. Le ligament de Copper affichait un signal beaucoup 
moins important que la graisse et la glande environnante. Chez le sujet 5 (fig. 3.14), la 
glande était majoritairement involuée, laissant une place plus importante à la graisse. 
Ceci a facilité la reconnaissance automatique des travées collagéniques.  
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Figure 3.14: Segmentation du sein (sujet 5) et assemblage des différents volumes d’intérêts.   
 
Chez l’individu n° 3, ce type de segmentation semi-automatique aurait été plus complexe 
(fig. 3.15). A noter que l’influence hormonale donc la phase du cycle est primordiale 
dans l’analyse des images (il est préférable de réaliser une IRM en première moitié de 
cycle) pour pouvoir bien différentier le ligament de Cooper du tissu mammaire. 
 

 
Figure 3.15: Exemple d’IRM de sein non involutif (sujet 1) rendant complexe la reconnaissance des 

travées collagéniques à travers la glande et les canaux galactophores.  
 

Pour la région abdominale, l’acquisition séquencée nous a obligés à réassembler à 
postériori les groupes de coupes. La segmentation est aussi rendue aisée par l’absence 
d’intrication des structures (fig. 3.16). 
 

3 acquisitions de face!
1 acquisition abdomen!
1 acquisition de thorax masculin!
2 acquisitions de thorax féminins!
1 acquisition d’avant-bras!
1 acquisition membre inférieur!
!

Modèles géométriques

1 autre série d’acquisition prévue
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Figure 3.16: Segmentation au niveau abdominal (sujet 1) 
 
 

 

3.1.3 Proposition d’un modèle générique du CPTSC 

D’un point de vue architectural, on peut considérer que les moyens d’unions du SMAS, 
tout comme le ligament de Cooper ou les autres zones d’accolement du SM au plan 
profond sont une spécialisation des retinacula cutis retrouvés sur le schéma de base du 
CPTSC. De même, le modèle pluri stratifié déjà retrouvé dans de nombreux travaux 
d’anatomie confère aux différentes structures parallèles aux plans superficiel et profond 
(SM, fascia de scarpa, fascia de Colles, muscles cutanés, SMAS, fascia temporo-pariétal, 
fascia préparotidien, galléa…) une même unité architecturale générique.  
En fonction des localisations et des nécessités fonctionnelles, nous avons constaté l’hypo 
ou l’hypertrophie de certaines strates ou piliers de soutien du tissu sous-cutané visant à 
privilégier le glissement, le soutien ou la contractilité. Nos constations et celles de la 
littérature, nous amènent à proposer un modèle stratigraphique soutenu du CPTSC (199) 
qui nous semble être représentatif de l’ensemble des constations anatomiques existantes 
(fig. 3.17). Il nous permettra d’établir un modèle biomécanique générique du complexe 
peau/tissu sous-cutané qui soit valable dans toutes les régions de l’organisme au moyen 
d’un paramétrage spécifique de chaque région.  
 
Dans le premier schéma exposé, nous avons considéré le CPTSC sans son architecture 
lobulaire afin de bien mettre en évidence les RCS et les RCP. On y voit que : 

- le SM peut s’accoler au plan profond, se dédoubler ou encore se différencier en 
structure musculo-aponévrotique 

- les RCS ont souvent un trajet plus vertical que les RCP 
- des régions de densification des RCS et/ou des RCP forment des skin ligaments, 

reliant solidement la peau, le SMAS et le tissu profond 
 

3 acquisitions de face!
1 acquisition abdomen!
1 acquisition de thorax masculin!
2 acquisitions de thorax féminins!
1 acquisition d’avant-bras!
1 acquisition membre inférieur!
!

Modèles géométriques

1 autre série d’acquisition prévue
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Figure 3.17: Proposition d’un modèle générique du CPTSC valable dans toutes les régions de l’organisme. 

(199) (Schéma réalisé par Claire Witt) 
Les septas interlobulaires ne sont ici pas visualisés afin de permettre une vision en perspective.  

 
SM : Stratum membranosum; SAT: Tissu adipeux superficiel; DAT: Tissu adipeux profond, RCS: 
Retinacula Cutis Superficialis, RCP: Retinacula Cutis Profondus, M: Muscle, B: Os ou plan profond, DV: 
Vaisseaux profonds, P: Périoste, DF: Fascia profond, DP: plexus vasculaire dermique, SDP: plexus 
vasculaire sous dermique, SFP: plexus vasculaire supra-fascial.  
 
1 : Région d’adhérence entre le SM et le plan profond (comme retrouvé par exemple au niveau du sternum 
ou de la crête iliaque). 
2 : Vaisseaux perforants accompagnants les RCP et les RCS  
3 : Skin ligaments correspondants à des densifications simultanée des RCS et des RCP (ex : ligament de 
Furnas, de Cooper, de Mac Gregor…) 
4 : Duplication du SM qui sont retrouvées de façon privilégiée dans les zones de stéatoméries (joues, 
lombes, seins, face interne des genoux, face postérieure des bras, face interne des cuisses, régions 
trochantériennes…)  
5 : Différentiation du SM en muscle (ex: SMAS, dartos, muscle aréolaire, sphincter anal superficiel, 
palmaris brevis…) 
6 : Epaississement des RCP amarrant le SM (ou le SMAS) au plan profond 
7 & 8 : Epaississement des RCS RCSs amarrant le SM (ou le SMAS) à la peau 
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Dans le modèle du CPTSC que nous souhaitons mettre en place, nous pensons que la 
modélisation des lobules est capitale. En effet, l’existence de logettes au sein du 
CPTSC change vraisemblablement son comportement lors d’injections et change 
également son comportement quand les fibres de collagène du TCSC sont sollicitées 
en traction. L’orientation à la fois parallèle (SM) et perpendiculaire (RCS, RCP, SL) 
des trames collagéniques laisse penser une participation importante de ces structures 
dans toutes les directions de sollicitations. Afin de prendre en compte cette structure 
dans notre modèle, nous avons proposé secondairement (200) un schéma générique 
simplifié du CPTSC incluant les septas interlobulaires (fig. 3.18). Ce dernier sera 
directement utilisé pour la construction du modèle générique géométrique 
informatique.  
 

 
Figure 3.18: Proposition d’un modèle générique du CPTSC prenant en considération l’intégrité des septas 

fibreux inter-lobulaires. (Schéma réalisé par Claire Witt) 
 

 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 

SAT 
Superficial Adipose Tissue

Skin

SL 
Skin Ligaments

DAT 
Deep Adipose Tissue

SM 
Stratum Membranosum

Muscle

RCS 
Retina Cutis Superficialis

RCP 
Retina Cutis Profondus
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3.2 Modélisation géométrique paramétrique et procédurale 

 
D’une manière générale, la variabilité inter et intra-individuelle est une des 

principales limites des modélisations biomécaniques. Ici, nous profitons du fait que cette 
variation  nous semble possible à retranscrire de manière paramétrique (en 
changeant le diamètre moyen des lobules par exemple). 

Le choix d’une modélisation paramétrique a été justifié car : 

- nous avons pu mettre en évidence une organisation architecturale générique 
semblant commune dans toutes les régions du CPTSC explorées 

- celle-ci permettrait une adaptation rapide du modèle à certaines régions 
anatomiques permettant ainsi de mettre en place de nombreux modèles 
spécifiques de régions sans limitation dictée par la segmentation initiale de région 
anatomiques particulières. 

Le choix d’une modélisation procédurale qui sera utilisée pour la modélisation des 
lobules a été justifié car : 

- nous n’avons pas pu segmenter la trame collagénique en raison de sa finesse (< à 
0,5mm) 

- la forme des septas visibles dans nos acquisitions été globalement homogène en 
dehors de leur diamètre moyen par région et par individu. 

 

3.2.1 Construction du modèle pluristratifié 

En se reportant sur le schéma d’organisation commun nous avons isolé plusieurs 
structures représentées en couches :  
 
. La peau 
. Le stratum membranosum (unique ou multiples, fibro-conjonctif ou musculaire) 
. Le plan profond (os, fascia profond, muscle, aponévrose, tendon…) 
 
Ils peuvent être définis par une épaisseur (t) nommés Skint, SMt et Deept 

Entre ces composants, l’espace supérieur correspond au SAT et l’espace inférieur au 
DAT. Ils sont également paramétrable par leurs épaisseurs SATt et DATt. 
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Dans un premier temps, les retinacula cutis ont été généré comme un réseau régulier 
vertical reliant les strates (invisible sur la fig. 3.19). 

 
La figure 3.19 représente la première version du modèle générique du CPTSC. Ce 
modèle a permis quelques simulations en temps-réels d’indentations et de stretching. 
Elles nous ont semblé réalistes après adaptation des contraintes aux bords. Nous 
n’exposerons pas ces résultats préliminaires ici. 
 

! 
Figure 3.19: Modélisation paramétrique. Les variables sont ici l’épaisseur des différentes couches.  

 
Concernant la modélisation du tissu adipeux, même si ce modèle paramétrable nous 
paraissait plus abouti que les modèles déjà proposés dans la littérature, ce modèle ne 
prenait pas en considération la compartimentation lobulaire dont le rôle nous semble 
être majeur pour la simulation du comportement du CPTSC. 
 

3.2.2 Intégration des lobules par une méthode procédurale  

La modélisation géométrique procédurale s’oppose à la modélisation géométrique dite 
« explicite » car elle définit le modèle non pas de manière directe (points, polygones, 
surfaces, courbes…) mais à l’aide d’un ensemble de règles et de fonctions 
mathématiques (appelées procédures). La modélisation procédurale nous intéresse ici 
car elle permet d’automatiser la génération d’objets complexes possédant une 
certaine régularité, comme par exemple la densité uniforme des lobules graisseux. 
Cette dernière permet la construction d’un modèle complexe à travers des règles 
mathématiques simples.  

D’une manière générale, on peut distinguer plusieurs catégories de modélisations 
procédurales (fig. 2.80) qui peuvent être combinées : 

- les grammaires : systèmes-L (201)  et grammaire de forme (202) 
- les fractales (203) 
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- les tuilages également appelés tesselation ou pavage (204) 
- les langages (205) 

 

   

Figure 3.20 : Exemples de différents modèles procéduraux.                                                                                    
A gauche systèmes-L, au centre : tesselation de Wang, à droite : tesselation associée à un modèle par 

fractale 

 

Nous nous intéresserons particulièrement ici à la tesselation qui est utilisée pour une 
partition d’un espace euclidien (un plan ou un espace 3D par exemple) dans un ensemble 
fini d’éléments non vides (tuiles ou pavés). Cette approche nous a semblée en effet utile 
pour modéliser la complexité architecturale du tissu sous-cutané très complexe à 
modéliser de manière explicite. En effet, l’architecture du tissu adipeux est composée de 
lobules graisseux organisés grossièrement en polyèdres imbriqués dont les n côtés, 
variables en nombre, s’accolent l’un à l’autre au niveau des septas interlobulaires (fig. 
3.21).  

 

 
Figure 3.21 : Organisation de cellules polyédriques semblable à l’organisation du tissu adipeux sous-

cutané 
 

Afin de simuler cette organisation de manière procédurale, nous avons choisi 
d’effectuer une tessellation utilisant le diagramme de Voronoï (fig. 3.22 & figure 
annexe 2). Ce principe est à l’heure actuelle utilisé dans de nombreuses applications de 
modélisation d’organisation cellulaire ou pseudo-cellulaire ou dans l’étude des 

4 CHAPITRE 1. TRAVAUX ANTÉRIEURS

(a) Metropolis Procedural Mo-
deling [TLL⇤11]

(b) Fractale de Mandelbrot réali-
sée avec Fraqtive.

(c) Génération à partir d’exemples [Mer07].

FIGURE 1.1: Différents modèles procéduraux.

simulation de leur croissance [MP96], puis dans la modélisation de plantes et de fleurs [FHP89,PL90,FJP⇤04] et
leur croissance [PHM93], ou encore la génération de feuilles [HPWP92,PTMG08]. Ils sont aussi utilisés dans l’art
topiaire [PJM94], mais également, à une échelle supérieure, dans la simulation d’écosystèmes [DHL⇤98, Pru00].

On peut aussi utiliser les systèmes-L pour concevoir des réseaux routiers [PM01, CdSF05] et des édifices
[MPB05].

Grammaires de formes

Les grammaires de formes [SG72, Sti75, Gip75] sont similaires aux systèmes-L sauf que les règles de
production ne sont plus appliquées en parallèle, mais en séquence. De plus les symboles utilisés par la grammaire
sont des formes géométriques, caractérisées par un volume, une orientation, et possiblement d’autres attributs.

Wonka et al. [WWSR03] introduisent les grammaires de partitionnement pour modéliser des façades
d’édifices. Müller et al. [MWH⇤06] intègrent plusieurs techniques sur la génération de villes et de façades pour
introduire la CGA (computer graphics architecture). Les temps de génération des villes par ces outils sont
interactifs et permettent une bonne prise en main par l’utilisateur, même si le contrôle n’est pas aussi intuitif
pour les artistes qu’il le serait souhaité.

Plus récemment, Talton et al. [TLL⇤11] unifient la plupart des techniques de modélisation procédurale
par chaînes de Markov de Monte Carlo (MCMC) basée sur l’inférence de grammaire. À partir de simples
croquis ou d’une voxélisation approximative d’une géométrie, ils réussissent à générer des modèles visuellement
acceptables tels des modèles d’arbres et de villes (cf. figure 1.1a). Ils parviennent notamment à intégrer toutes
les variantes des MCMC telles que le saut réversible (RJMCMC), le recuit simulé, le recuit simulé parallèle et
des heuristiques sur le choix des symboles non terminaux et le rejet retardé de chaînes non valides. Ce genre
de technique reste tout à fait louable et générale si l’on n’est pas très regardant sur le temps de génération des
modèles (de quelques minutes, pour une peinture sur image peu complexe, jusqu’à plusieurs heures pour certains
modèles d’arbres).

La modélisation procédurale par grammaire nécessite toutefois de concevoir des grammaires assez complexes
et/ou peu intuitives pour parvenir à faire converger le modèle vers les souhaits de l’utilisateur. De plus, cette

16 CHAPITRE 1. TRAVAUX ANTÉRIEURS

(a) 13 tuiles de Wang apériodiques. (b) Un pavage non périodique
de Wang obtenu à partir de ces
13 tuiles.

FIGURE 1.9: Pavage de Wang non périodique par Culik [Cul96].

FIGURE 1.10: Un pavage complet de 8⇥ 8 tuiles de coins basé sur trois couleurs par Lagae et al. [LKF⇤08a].

Kopf et al. [KCoDL06] simulent des détails de photographies en se servant d’un pavage récursif de Wang
pour générer un bruit aléatoire (cf. figure 1.8a).

1.3.2 Tuiles de coins

Lagae et Dutré [LD06a] présentent une méthode de pavage à partir de tuiles carrées avec, pour chaque tuile,
une coloration par coin au lieu d’une coloration par arête.

Dans la figure 1.10, on peut voir que ce type de tuile impose des restrictions sur ses voisins diagonaux et
n’est donc plus sujet au problème de discontinuité des coins.

Lagae et Dutré [LD06a] montrent que les applications précédentes des tuiles de Wang sont aussi valables avec
les tuiles de coins. De plus, il est plus aisé de paver grâce à ces tuiles et celles-ci augmentent l’échantillonnage
possible pour la synthèse de textures, réduisent l’espace mémoire requis pour l’application de texture basée sur
des tuiles et offrent de meilleures propriétés spectrales dans les distributions de disques de Poisson.

14 CHAPITRE 1. TRAVAUX ANTÉRIEURS

(a) Carrelage classique. (b) Pavage d’Escher dans l’es-
pace hyperbolique, ici, associé à
un modèle par fractale.

(c) Robert Dawson’s Aesthetic Sabotage
[Daw12]

FIGURE 1.6: Quelques pavages de l’espace 2D.

ii On dit que T est sous-périodique si S(T ) contient entre 1 et d � 1 inclus directions de translation
indépendantes. (Cet ensemble est parfois appelé non périodique dans la littérature française.)

iii On dit que T est non périodique si S(T ) ne contient aucune direction de translation autre que l’identité.
(Cet ensemble est parfois appelé apériodique dans la littérature française.)

Définition 5. Un ensemble de tuiles est dit apériodique si et seulement si il n’admet que des pavages non
périodiques.

Définition 6. Un pavage est dit quasi-périodique si pour tout motif m issu de ce pavage, il existe un entier i tel
que toute fenêtre de taille i du pavage contienne m.

De manière intuitive, l’ensemble des motifs d’un pavage quasi-périodique apparaissent de manière unifor-
mément distribuée sur ce dernier.

Propriété 1. Tout pavage périodique est quasi-périodique.

Pour plus de clarté, la figure 1.7 permet de visualiser comment se positionne chaque type de pavage l’un par
rapport à l’autre.

Il existe trois méthodes pour construire des jeux de tuiles apériodiques :
– substitutions [Moz89, GS96b] ;
– calculs sur les « couleurs » de tuiles [Kar96] ;
– règles de correspondances faibles entre tuiles [Soc90].
Lagae et al. [LKF⇤08b] et Wei et al. [WLKT09] relatent la plupart des domaines où sont utilisés les pavages,

e.g., modélisation de terrains, rendu non photoréaliste, distribution d’objets ou de points, application de textures,
modélisation de surfaces et d’ornements, etc.

Dans notre proposition, le pavage pourra éventuellement nous assister à la création de mondes étendus
et non répétitifs car ce genre de processus permet d’utiliser plusieurs fois les mêmes données par processus
d’instanciation.
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complexes protéiques (206). Elle nous a paru représenter fidèlement l’organisation 
architecturale des lobules graisseux au sein du tissu adipeux (fig. 3.21 & 3.23).  
 
La figure ci-dessous (3.22) schématise la construction en 2D d’une tesselation de 
Voronoï à partir de points qui deviennent les barycentres des cellules de Voronoï. Pour 
plus de détail, une explication est donnée sur la méthode en annexe (figure-annexe 2). 

 

 
 

Figure 3.22 : Construction d’un diagramme de Voronoï et triangulation de Delaunay (son dual) 
 

 
Ce procédé peut être proposé dans une dimension supplémentaire afin d’obtenir 

des cellules dont la forme mime celles des lobules graisseux.  
Afin de modéliser correctement l’organisation des lobules adipeux, les barycentres des 
cellules ont été répartis de manière aléatoire mais uniformément espacés en utilisant 
l’algorithme de Lloyd-Max, particulièrement utilisé en traitement du signal. Le 
diamètre moyen du lobule (lobuled) fait varier la distance entre les centroïdes. Un 
diagramme de Delaunay contraint à été utilisé pour éviter  l’ouverture des arrêtes des 
cellules de Voronoï  en périphérie (fig. 3.24).  
 

 
Figure 3.23 : Exemple de tessellation de Voronoï 3D 
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!  
Figure 3.24 : Remplissage procédural des composantes graisseuses (SAT et DAT) par une tesselation de 

Voronoï.  
 
Les parois des cellules  de Voronoï correspondent dans notre modélisation aux septas 
interlobulaires dont les arêtes perpendiculaires à la peau forment les RCS et les RCP.   
 

La modélisation procédurale nous a permis ici de générer rapidement un 
modèle relativement complexe probablement impossible à réaliser par d’autres 
procédés. Ceci a permis également de simplifier la spécialisation du modèle de 
manière inter et intra-individuelle.   

 
 
 
 
 

3.2.3 Paramétrage topographique et morphologique 

A partir des données IRM recueillies (taille des lobules, épaisseur du SAT, du DAT, du 
SM…)  complétées d’étude histologiques recueillies dans la littérature, nous avons 
extrait les données nécessaires pour paramétrer le modèle de certaines régions 
particulièrement intéressantes. (tableau 7 en annexe) 
Le paramétrage du modèle est effectué au moyen d’un langage de script (Python)  mais 
les calculs sont réalisés en C++ (libraire SOFA) (207) . Quelques secondes sont 
nécessaires pour paramétrer une nouvelle topographie anatomique. 
Les figures 3.25 et 3.26 exposent des exemples d’adaptations topographiques du 
modèle : 
 
Au niveau de la région glutéale (fesse), la peau est épaisse tout comme le DAT. Le SM 
est ici représenté simple mais peu être dédoublé.  
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Figure 3.25 : Adaptation au niveau de la partie moyenne et postérieure de la région glutéale (individu 6) 

 
Au niveau de la joue, la peau est plus fine, les lobules plus petits et le SM épaissi. 
 
Dans l’exemple ci-dessus, 13000 triangles sont nécessaires pour construire les murs des 
septas du SAT et 23000 triangles pour le DAT.  
 

 
Figure 3.26 : Adaptation au  niveau de la convexité de la joue (individu 1) 

 
 
 

 
Le modèle géométrique générique du CPTSC présenté est original car il est : 

- fidèle pour la première fois, à notre connaissance, à l’architecture lobulaire du 
tissu sous-cutané. Ceci laisse penser un comportement plus juste dans les 
simulations d’augmentation tissulaire qui vont assez souvent créer de la distance 
entre la peau et le plan profond. Les simulations qui en découlent devraient faire 
apparaître un comportement anisotrope du CPTSC réaliste car basée sur une 
réalité anatomique. 

- versatile car entièrement paramétrable, capable ainsi de s’adapter très rapidement 
à toutes les morphologies souhaitées.   

 

4

spaces between skin and SM and SM and Deep Layer, and are parameterized
by their thickness SATt and DATt. These spaces are filled by a 3D Voronöı
tessellation where each Voronöı cell, defined by its center point, represents a
fat lobule. Center points are randomly located but evenly-spaced by using the
Lloyd’s algorithm. The mean diameter of a fat lobule called lobuled gives the
average distance between the center points.

size=7⇥7 cm
skint=4.5 mm
SATt=7.0 mm
SMt=0.6 mm

DATt=12.5 mm
lobuled=4 mm
RCSt=0.4 mm
RCPt=0.4 mm
deept= 30 mm

Fig. 2: SSC model for the buttocks based on parameters measured in a MR image.

The walls of the Voronöı tessellation correspond to the septa of RCS and
RCP which separates the lobules. They are extracted as a 3D triangle mesh. We
assume plane stress conditions for these walls, meaning that we neglect bending
over stretching; so wall thickness is not geometrically represented.

size=3⇥3 cm
skint=1.2 mm
SATt=5.0 mm
SMt=1.2 mm
DATt=3.4 mm
lobuled=1.5 mm
RCSt=0.2 mm
RCPt=0.1 mm
deept= 2.5 mm

Fig. 3: SSC model for the cheek based on parameters measured in a MR image.

Fig. 2 and 3 demonstrate that specificity of the anatomical region is taken
into account. At the level of the buttocks, the skin is thick, the thickness of the
DAT is very variable depending on the location. The mesh formed by the RCS
and RCP is very dense in areas of fat storage. At the level of the face, the SM,

4

spaces between skin and SM and SM and Deep Layer, and are parameterized
by their thickness SATt and DATt. These spaces are filled by a 3D Voronöı
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Fig. 2: SSC model for the buttocks based on parameters measured in a MR image.

The walls of the Voronöı tessellation correspond to the septa of RCS and
RCP which separates the lobules. They are extracted as a 3D triangle mesh. We
assume plane stress conditions for these walls, meaning that we neglect bending
over stretching; so wall thickness is not geometrically represented.

size=3⇥3 cm
skint=1.2 mm
SATt=5.0 mm
SMt=1.2 mm
DATt=3.4 mm
lobuled=1.5 mm
RCSt=0.2 mm
RCPt=0.1 mm
deept= 2.5 mm

Fig. 3: SSC model for the cheek based on parameters measured in a MR image.

Fig. 2 and 3 demonstrate that specificity of the anatomical region is taken
into account. At the level of the buttocks, the skin is thick, the thickness of the
DAT is very variable depending on the location. The mesh formed by the RCS
and RCP is very dense in areas of fat storage. At the level of the face, the SM,
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3.3 Modélisation mécanique hybride 

 
3.3.1 Choix des lois de comportements 

Comme nous l’avons évoqué dans le chapitre 2.4.2, d'un point de vue mécanique, 
le CPTSC est composé d'éléments de comportements mécaniques variables : hyper-
élastique pour la peau et le TCSC et visco-élastique pour la graisse. Cet assemblage 
présente un comportement global anisotrope et non linéaire principalement en raison 
de l'existence et de l'orientation des fibres de collagène et d’élastine.  

 
Pour l’ensemble des simulations exposées dans ce travail, nous avons choisi 

d’utiliser volontairement des lois de comportement linéaires. Ce choix est justifiée car : 

- notre travail est pour l’instant unique dans la littérature, il nous paraissait inutile 
de complexifier nos résultats dès le début sans avoir de point de comparaison. 

- les constantes hyper-élastiques décrites pour les matériaux étudiés dans notre 
travail sont au moins aussi variables que celles décrites pour les comportements 
linéaires.  

- il existe dans la littérature, une plus grande quantité d’expérimentations ayant 
publiées des lois de comportements élastiques linéaire donc un plus grand 
échantillonnage de constantes élastiques.  

Cependant, comme nous l’exposerons au sein de la section 5 et comme notre modèle le 
permet simplement, nous serons amené dans des travaux plus appliqués et spécifiques 
de validation, à paramétrer nos modèles avec des lois de comportements non linéaires 
de type néo-Hookéennes ou Mooney-Rivlin (cf chap. 5.1) 

Concernant l’anisotropie, nous pensons avoir pu recréer l'anisotropie globale du 
tissu sous-cutané en reconstituant l’architecture des membranes et des piliers 
collagéniques.  
 

 

3.3.2 Modélisation  mécanique hybride  

 Pour la modélisation mécanique, nous avons choisi d’utiliser la plateforme de 
simulation SOFA (207) qui est une plateforme de simulation open source réunissant les 
compétences des équipes de l’INRIA et du CNRS. Cette plateforme est particulièrement 
adaptée à la gestion en temps réel des modèles biomécaniques composites. Il s’agit 
d’une bibliothèque C++ comportant des composants utiles en simulation et décomposés 
en structure de graphe de scène. Chaque composant est utile pour un des aspects de la 
simulation (forces, degré de liberté, détection de collision, solveurs, intéraction, retour de 
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force…) (208). Elle permet de gérer différents types de méthodes de simulations comme 
les masse-tenseurs (155), les masses-ressorts, les éléments finis ou les modèles meshless 
en les mélangeant au besoin.  
 
Le paramétrage du modèle a été réalisé au laboratoire LIRMM-CNRS (B. Gilles). 
L’utilisation du langage Python permet une très importante flexibilité dans le 
paramétrage géométrique et mécanique. Il s’agit d’un langage de programmation-objet 
multiplateformes qui s’utilise dans de nombreux contextes à s’adapte à de multiples 
utilisations grâce à des bibliothèques spécialisées.  
Les scripts initiaux et les scripts de scènes ont été programmés de façon à faciliter le 
changement des paramètres rapidement. 
 
Afin d’utiliser au mieux l’architecture générique du modèle géométrique que nous avons 
construit, nous avons combiné des modèles de natures différentes (fig. 3.27) : 

- volumique pour la peau, le stratum membranosum, le SAT et le DAT 
- membranaire pour les septas interlobulaires 
- linéique pour les skin ligaments 

 
 
Figure 3.27 : Différents types de modèles utilisés : volumique (figure de gauche), membranaire (au milieu) 

et linéïque (à droite) 
 
La discrétisation en éléments finis (cf chap. 2.7.2) a été choisie en fonction de chaque 
composant ;  

- éléments hexaédriques pour les composants volumiques 
- éléments triangulaires pour les composants membranaires 
-  éléments filiformes pour les composants linéiques  

Pour coupler mécaniquement ces éléments 2D et 3D entre eux sans forcément avoir à 
moyenner (ou homogénéiser) le calcul, ces éléments sont plongés une grille en utilisant 
une interpolation barycentrique.  

Nous allons prendre ci-après deux exemples pour expliquer l’aptitude de SOFA à 
imbriquer les modèles.  
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Le premier exemple (fig. 3.28) est la combinaison d’un élément 2D (triangle rouge) dans 
un maillage 3D plus grossier, ici un hexaèdre bleu. Cette configuration rejoint celle 
utilisée pour le modèle générique (fig. 3.31). 

Le deuxième (fig. 3.29) est la combinaison d’éléments 2D (un triangle rouge) dans un 
maillage 3D plus grossier, ici un tétraèdre bleu. Cette configuration rejoint la 
modélisation qui sera utilisée pour la face (chap. 4.5). 

 

 

Lors d’une sollicitation mécanique (comme dans la simulation d’une AGA ou lors d’une 
indentation), les nœuds du tétraèdre (Q) vont bouger et faire bouger par couplage les 
nœuds du triangle (P). Ceci va changer le gradient de déformation (ε) à l’intérieur du 
triangle, ce qui sera capté par les points d’intégrations (représenté par une ellipse barrée 
d’une croix en 2D ou d'une ellipsoïde en 3D). Cette déformation (ε), influence l’énergie 
stockée dans le triangle (W). Cette énergie, une fois intégrée sur toute la surface (S) du 
triangle puis dérivée par rapport aux degrés de liberté considérés, va permettre d’obtenir 
des contraintes (σ). Via les dérivées partielles du couplage cinématique, il est 
possible d'obtenir des forces (f) appliquées au niveau du niveau triangle puis au niveau 
du tétraèdre. Forces, qui, une fois rapporté à la densité et la masse volumique du 
matériau permettent d'obtenir (en résolvant les équations de Newton) l'accélération (en 
dynamique) ou la position seule (en statique) au pas de temps suivant, etc....  

 

Dans certains cas (tétraèdres linéaires, lois de comportement linéaires), il est possible 
d'effectuer une homogénéisation, c'est à dire une simplification de l'intégration spatiale 
à travers l'utilisation d'un nombre réduit de points d'intégrations. On se ramène alors à 
une approche classique ou chaque élément est considéré comme homogène. Cela 
simplifie certains calculs (assemblage du système), mais pas l'intégration temporelle qui 
est en général l'étape la plus coûteuse. 
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Figure 3.28: Imbrication hybride d’un élément triangulaire 2D (en rouge) et 3D (hexaèdre bleu) et 
résolution calculatoire à partir d’un déplacement de l’élément 3D (ici représenté par une des flèches bleu 

située au nœud Q de l’hexaèdre). 

 

Figure 3.29: Imbrication hybride d’un élément triangulaire 2D (en rouge) et 3D (tétraèdre bleu) et 
résolution calculatoire à partir d’un déplacement de l’élément 3D (ici représenté par une des flèches bleu 

située au nœud Q de l’hexaèdre). 
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La différence principale entre nôtre méthode et une homogénéisation vraie est le nombre 
de point d’intégration 3D utiles pour les éléments 3D. Le déplacement n’étant pas 
homogène dans un hexaèdre, plus de points d’intégration (ellipsoïdes) sont nécessaires 
dans notre méthode.  

La figure 3.30 illustre le flot de calcul en MEF pour notre modélisation 
multidimensionnelle imbriquée. Celui-ci permet de résoudre les équations de la physique 
à une échelle exploitable, c’est à dire ici en déplacements. Ainsi, à partir d’un 
changement de position, on peut calculer des forces, qui une fois intégrée dans le temps 
permettent de retrouver la position au pas de temps suivant. 

 

 

Figure 3.30 : Flot de calculs lors de notre modélisation hybride permettant de retrouvé la position des 
nœuds au pas de temps suivant après application d’un déplacement (ou d’une force). 
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Dans le cadre du modèle générique nous avons donc utilisé une grille faites d’héxaèdres 
(fig. 3.28 et 3.31). L’'intégration temporelle des nœuds grossiers a été réalisée en 
utilisant un schéma d’Euler implicite résolu par un algorithme de gradient conjugué. La 
déformation a été mesurée selon une méthode corotationnelle (cf. chap. 2.3.1.2) 

La taille typique d'un hexaèdre grossier était de 2 mm ce qui représente dans le modèle 
spécialisé au niveau des fesses environ 700 hexaèdres.  

Grace à cette méthode, le temps de calcul était assez court. Par exemple pour les 
maillages ci-dessous, on obtenait un temps d’affichage de 3 images par seconde pour 700 
hexaèdres et environ 36000 triangles.  

 

 

Figure 3.31: Mise en place de la grille grossière hexaédrique (700 hexaèdres pour un modèle nécessitant  
plus de 36 000 triangles, ici paramétré dans l’étude du CPTSC de la région glutéale) 

Concernant le paramétrage mécanique, pour chaque sous-structure (peau, tissu 
adipeux, fascia, muscle, os, glande mammaire…), nous avons extrait de la littérature, 
(20, 78, 112, 114, 117, 118, 120, 121, 126, 128, 163, 209-231) (cf. Tableaux 2 à 6 en 
annexes) les données des modules de Young en choisissant une moyenne pondérée 
des études in vivo qui nous paraissaient les plus réalistes. Comme nous l’avons vu 
précédemment, ces données restent très variables et dépendent des méthodes 
d’investigation (expérimentation, modèles, méthodes inverses…). 
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Le coefficient de Poisson a été fixé aux alentours de 0,45 en raison de la nature quasi 
incompressible des matériaux étudiés. 
!
Le bord profond du modèle (sous la couche musculaire le plus souvent), ont été fixé en 
contraignant la position des nœuds (condition de Dirichlet). Les mouvements des bords 
latéraux ont été contraints dans le plan transversal.  
 

3.4 Validation mécanique du modèle 

Afin de valider le comportement de notre modèle générique, nous avons repris les 
paramètres expérimentaux donnés dans une simulation d’un test d'indentation de 
l'avant-bras proposé par Tran et al. dans (20). Nous aurions souhaité pouvoir comparer 
le modèle à des tests d’augmentation tissulaire mais aucune donnée suffisamment 
détaillée n’ai disponible à ce jour dans la littérature. 
En reprenant des paramètres géométriques mesurés en IRM dans le chapitre 3.1.1,, 
nous avons pu recréer un modèle correspondant à la section d’avant-bras où a eu lieu 
l’indentation (figs. 3.32 & 3.33). 
Les modules de Young de la peau, du tissu adipeux, SM, RC et les muscles ont été 
respectivement fixés à : 
Epeau : 20 kPa 
Egraisse : 1 kPa 
Estratum membranosum : 60 kPa 
Eretinacula cutis : 100 kPa 
Emuscle : 15 kPa 
Le coefficient de Poisson était fixé à 0,45 pour l’ensemble des matériaux 
 
L’indentateur a été modélisé selon les mêmes critères que Tran et al., à savoir comme un 
cylindre de 5 mm de diamètre. Comme dans l'expérience présentée dans Tran et al. (20), 
nous avons simulé plusieurs indentations entre 0,35 et 1,8 N (fig. 3.32 et 3.33).  
 

 
Figure 3.32: Simulation d’indentation in vivo au niveau de l’avant-bras & paramétrage d’entrée (20) 

 

Chapitre 3. Matériels & Méthodes

Modèle en 3D La modélisation en 3D permet de simuler l’expérimentation de façon plus
réaliste. La construction des modèles Éléments Finis en 3D a été réalisée à partir de 4 modèles
géométriques en 2D. Le maillage, les conditions aux limites sont montrés dans la figure 3.8. Ce
modèle 3D a été ensuite extrapolé dans la direction de l’avant-bras en vue d’éloigner les bords
de la zone d’indentation. Le modèle est constitué au total de 23973 éléments avec 12659 noeuds.
Les os ne sont pas pris en compte car ils sont rigides par rapport aux tissus mous comme la
peau et le muscle. Les noeuds à l’interface Muscle-Os sont donc fixés. Les éléments Tetrahedral
et Hexadral ont été utilisés.

Conditions aux limites:

● Déplacement imposé: Uy
● Les noeuds à l'interface Muscles-
Os sont fixés
● Les autres noeuds sont libres
● Contact: Indenteur-épiderme

Type d'éléments:

● 14973 éléments Tetrahedral
● 8950 éléments Hexahedral
● 12659 noeuds

Matériaux:

L.D.C.: Néo-Hooke incompressible
      Epiderme          Derme
      Hypoderme          Muscles

Modèle 3D

Uy

FIG. 3.8 – Modèle en 3D de l’avant-bras.

3.2.2.2 Choix de la loi de comportement

Le comportement hyperélastique est caractérisé par une fonction d’énergie de déformation (w)
qui est une fonction potentielle. Par définition, cette fonction d’énergie de déformation qui ne
dépende que l’état de déformation actuel e. La relation constitutive est ensuite donnée par la
formule suivante :

s = ∂w
∂e

Pour un matériau isotrope, la fonction w ne dépend que des invariants du tenseur de défor-
mation I1, I2 et J. Pour un matériau incompressible J = 1. Les calculs de l’aire d’une coupe de
l’avant-bras par le biais des images IRM, à 7 configurations ont montré la quasi-incompressibilité
des couches cutanées et des muscles. Les différentes formes de w donnent de différents modèles
de comportement hyperélastique. Les modèles les plus connus sont successivement énumérés
dans le tableau 3.2.
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Figure 3.33 : Simulation d’une indentation in vivo au niveau de l’avant bras & paramètres d’entrée (à 

droite) 
 

 
Les mesures des déplacements obtenues sont comparables avec celles obtenues dans 
l’étude d’indentation in vivo (fig. 3.34) spécifiées dans l’étude de Tran et al.. Cependant, 
il existait une erreur de 18% en moyenne. Cette dernière existe pour les contraintes les 
plus faibles où notre modèle était plus rigide, et pour les contraintes les plus fortes où 
il est moins rigide.  

 

 
Figure 3.34 : Comparaison entre les données expérimentales de Tran et al.(20) et notre modèle 

En moyenne, l'erreur est de 18% ce qui suggère que notre modèle est assez réaliste. 
 

Ces différences tiennent lieu premièrement à la prise en considération dans notre travail 
du TCSC dont la mécanique est plus rigide que la graisse. Ainsi, nous avons utilisé un 
module de Young pour la graisse et un autre, plus rigide, pour le TCSC. 
Malheureusement, aucune mesure biomécanique de la graisse seule ou du TCSC seul n’a 
pu être répertoriée. La prise en considération des RCS, du SM et des RCP a ainsi 
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Accuracy could be improved in future using non-linear material laws. How-
ever, this will raise the problem of parameter identification, as a high discrepancy
in the reported material parameter can be found in the literature, depending on
the measurement modality and test specimen.

size=5⇥5 cm
skint=1.48 mm
SATt=1.6 mm
SMt=0.2 mm

DATt=0.68 mm
lobuled=1.8 mm
RCSt=0.1 mm
RCPt=0.1 mm
deept=12 mm

Fig. 4: Simulation of indentation of the forearm according to an in vivo MRI study.

4.2 Simulation of the phenomenon of cellulite

Cellulite is considered for the majority of authors as a consequence of the in-
creased content of fat lobes associated with a deterioration of collagen tissue of
the skin and the relative stability of RC underlying the skin [8]. We simulated
the increase of 24 cm3 of fat in the SAT and DAT of the buttocks model of Fig-
ure 2 by modifying the rest shape of fat material. This results in skin dimpling
and nodularity as shown in Fig. 5 left. Then we reduced the sti↵ness of the skin
to simulate aging. Cellulite is enhanced as we can see in Fig. 5 right.

Fig. 5: Simulating cellulite in buttocks by increasing fat volume in SAT and DAT.
Right: cellulite enhancement due to aging simulation.

4.3 Simulation of fat injection in the subcutaneous tissue

Fat grafting is a major technique in reconstructive surgery. During this pro-
cedure, the injection site significantly a↵ects the outcome. In a deep injection
(that is in DAT), the e↵ect is said ”volumizer” and the main purpose is usu-
ally to increase the projection of an anatomical structure (cheekbone, buttocks,
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manifestement fortement influencée nos résultats. L’écart retrouvé n’est pas une preuve 
de l’inexactitude de notre méthode de modélisation mais plutôt le témoin de la nécessité 
d’obtenir des données mécaniques plus précises pour chacune des composantes du 
CPTSC.  
Par ailleurs, on peut noter que, même si la déformation se fait à volume constant 
(Poisson proche de 0,5), notre modèle du TCSC n’a pas de raideur biphasique, c’est à 
dire que les parois des septas, et donc les retinacula cutis, sont raides (émettent une 
résistance) en étirement et en compression axiale. En pratique, on peut penser que ces 
parois n’oppose pas de résistance en compression (cf. annexe vidéo 1) et qu’un test en 
indentation ne devrait pas les solliciter. Dans notre simulation, cette raideur est 
monophasique  c’est à dire présente en compression et en étirement. Ceci a  certainement 
pu nous induire en erreur dans le choix de nos constantes d’élasticité. Nous discuterons 
dans le chap. 5.1 comment améliorer cette partie de notre modèle.  
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SECTION 4 

Simulations                

d’augmentations tissulaires 

 

Sommaire 
Introduction !.............................................................................................................................................................................................................................!102 

Méthode de simulation de l’autogreffe adipocytaire!.........................................................................................................!103 

Simulation de l’effet « peau d’orange » !.............................................................................................................................................!105!

Simulation de la profondeur d’injection de l’autogreffe adipocytaire!.......................................................!103 

Simulation de l’effet mécanique des fasciotomies !................................................................................................................!109!

Simulation d’une autogreffe adipocytaire jugale !..................................................................................................................!111!

 
Nous avons pu mettre en place dans le chapitre précédent, un modèle générique 

du CPTSC paramétrable géométriquement et mécaniquement. Ce modèle semble avoir 
un comportement cohérent en indentation mais des améliorations mécaniques 
semblent nécessaires. Elles seront exposées dans le chapitre 5.1. Cependant, notre 
modèle qui à la singularité de prendre en considération l’architecture lobulaire du tissu 
sous-cutané, n’a pas vocation première à simuler des tests d’indentation, il a été 
construit prioritairement afin de simuler des gestes d’augmentation tissulaire 
autologue comme l’AGA.  

 
Nous avons donc entrepris de tester la validité du comportement du modèle en 

simulant des gestes d’autogreffes adipocytaires ou des dérivés.  
 
Malheureusement plusieurs problèmes existent pour obtenir un protocole de 

validation objectif dans cette indication : 

- Premièrement, il n’existe, a notre connaissance, aucune référence 
bibliographique de simulation d’AGA utilisant un modèle mécanique comparable 
au notre, ni aucune expérimentation humaine ou animale relatant des tests 
d’injection de tissu adipeux par de la graisse autologue en détaillant les 
paramètres d’entrée et les résultats.  
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-  Deuxièmement, la méthodologie permettant de valider des simulations issues 
de notre modèle en comparaison d’interventions chirurgicales réelles aurait 
posé de nombreux problèmes de biais notamment : 

o la difficulté à mesurer in vivo la position de la graisse injectée et la 
difficulté à contrôler l’effet de la résorption précoce et tardive des 
adipocytes injectés (92-95, 232-237) 

o la difficulté à mesurer l’effet biologique surajouté de la fraction stromale 
adipocytaire influençant les propriétés biologiques du tissu receveur (238, 
239) dont potentiellement sa morphologie 

o la modélisation fine du produit injecté lors de l’injection qui est à la 
frontière de la mécanique des fluides et des solides (cf. chap. 5.1.2)  
 

Nous avons donc réalisé plusieurs simulations reproduisant des constatations 
opératoires importantes portant : 

- sur l’effet de la profondeur d’injection de l’AGA (cf. chap. 2.2.3) 
- sur l’effet mécanique d’une procédure chirurgicale préalable à l’injection 

d’adipocytes appelée fasciotomie qui vise à augmenter  le volume injecté et 
possiblement le taux de survie cellulaire. (cf. chap 2.2.3) 

 
Suites à ces simulations, nous avons constaté que notre modèle était suffisamment 

résolu pour simuler l’effet peau d’orange. Nous avons donc d’abord voulu explorer les 
théories physiopathologiques concernant cette disgrâce assez commune.   
 

Enfin, nous voulions utiliser notre méthode de modèlisation dans une simulation plus 
précise d’AGA au niveau facial. Nous avons ainsi réalisé un modèle géométrique puis 
un modèle mécanique de la face à partir de nos acquisitions IRM et utilisé le modèle 
procédural générique comme maillage d’interposition entre le plan musculo-
squelettique.  

!
!

4.1 Méthode de simulation de l’injection 

La simulation de l’AGA nous semble capitale car il s’agit d’une technique qui 
bouleverse les pratiques professionnelles en chirurgie plastique, reconstructrice et 
esthétique (5, 8, 240, 241).  

Même le maillage de notre modèle reproduit la structure alvéolaire du tissu sous-
cutané, il nous semble complexe, voire impossible en l’état, de pouvoir simuler 
l’injection telle qu’elle se produit en clinique (cf. chap. 2.2.3). En effet, aucune étude 
ne fait état des conséquences physiques, histologiques et biologiques de la destruction 
des septas inter-lobulaires au cours des AGA. De plus, le produit d’injection adipocytaire 
possède une composition et une mécanique très complexes: mélange variable 
d’adipocytes en paquets et de débris collagéniques, sanguins et huileux (cf chap. 2.2.3). 
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Nous exposerons dans les perspectives (chap. 5.2), les voies de développement d’une 
modélisation spécifique de ce tissu injectable qui reste de composition et de propriété 
mécanique très variables en fonction des méthodes de prélèvement (94, 95) (cf. chap. 
2.2.3). 

Compte tenu de ses difficultés, nous avons choisis de modéliser l’AGA, dans un premier 
temps, comme un accroissement de volume local.  

Pour modéliser cet accroissement isotrope, nous avons premièrement construit une boite 
rectangulaire dans le laquelle l’ensemble des points d’intégration intersectés vont 
subir un changement de leur état de repos. A la manière d’une déformation plastique, 
nous avons déplacé l’équilibre au niveau de ces points d’intégration par un offset (ou 
scaling isotrope ou mise à l’échelle isotrope) positif donné. La mesure de cet offset est 
assimilable à un volume surajouté et est restitué comme tel au cours de la simulation 
(fig. 4.1).  

Pour résoudre l’équation d’équilibre du système, la simulation calcule, à l’aide des lois 
de comportements choisies et des paramètres mécaniques d’entrée (E et ν), le champ de 
contrainte et son couplage au déplacement pour chaque point d’intégration. L’offset va 
contraindre le système dans une nouvelle position d’équilibre en produisant une énergie 
cinétique qui sera captée par les points d’intégration. Nous serons donc en mesure de 
recueillir les contraintes imposées physiquement à notre modèle lorsque l’injection 
est réalisée. 

 

 

Figure 4.1: A gauche schématisation en 3D du procédé d’offset. A droite, représentation en 2D vue 
d’en haut : les points d’intégration des éléments intersectant la boite rouge qui correspond à la zone 
d’injection vont subir un changement de leur état de repos impactant les nœuds adjacents ce que les 

points d’intégration seront en mesure de calculer. 
 
!
!

!
!
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4.2 Simulation de l’effet « peau d’orange » 

L’effet peau d’orange (parfois improprement appelé cellulite) est considéré pour 
la majorité des auteurs comme la résultante (fig. 4.2) : 

- d’une augmentation du contenu graisseux à l’intérieur des lobules graisseux, 
associée à une inclusion graisseuse plus importante dans la portion profonde du 
derme 

- d’une dégradation des propriétés élastique du derme (19, 34, 42) 
- d’une fibrosclérose des moyens d’unions (RCS et RCP) due à une inflammation 

 

Figure 4.2: A gauche : aspect clinique de la cellulite exacerbé par une pression inter-digitale. A droite : 
illustrations des causes supposées de la cellulite (excès adipeux, inflammation et rétraction des septas et 

perte d’élasticité de la peau) 
 
 

Ces théories sont difficiles à prouver en imagerie in vivo (242) et restent controversées. 
Afin de tester notre modèle, nous avons simulé ces différentes théories qui ont toutes un 
fondement biomécanique. Nous avons ainsi simuler une augmentation du contenu 
graisseux des lobules adipeux sans altérer leurs structures. Nous avons ensuite diminué 
les paramètres d’élasticité de la peau et enfin simuler la fibrosclérose des septas par 
une augmentation de rigidité des moyens d’unions du CPTSC.  

 
 

4.2.1 Influence de la masse grasse 

Nous avons ainsi simulé une augmentation de volume de 24 cm3  répartie dans le SAT et 
le DAT au sein du modèle générique, paramétré pour représenter la région glutéale. 
Cela s’est traduit par la formation de vallées et de nodules comme le montre la figure 
4.3,  recréant avec une grande fidélité l’aspect peau d’orange.  
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Figure 4.3: Simulation d’une augmentation du volume adipeux répartie dans le SAT et le DAT au niveau 
des fesses fait apparaître un effet peau d’orange par la mise en tension du TCSC 

   
L’aspect arrondi des bords et la convexité globale de la surface est une conséquence de la 
fixation des bords du maillage de notre modèle. 
 
 
4.2.2 Effet du vieillissement 

L’effet du vieillissement sur la peau est très étudié en dermatologie cosmétique et 
pourtant il est assez difficile d’avoir des données objectives sur la diminution du module 
de Young de la peau en fonction de l’âge (243, 244).  
Grossièrement, d’un point de vue cellulaire, le vieillissement intrinsèque de la peau (hors 
influence des UV et d’autres facteurs extérieurs) se résume d’un point de vue mécanique 
(245): 

- au niveau de l’épiderme à une diminution de son épaisseur globale ce qui la rend 
moins élastique (plus ductile ou laxe en terme commun) 

- au niveau du derme à une défibrillation et une diminution du nombre de fibres de 
collagène ce qui le rend moins élastique (plus ductile  ou laxe en terme commun). 

Sur une deuxième expérience, nous avons donc réduit la rigidité de la peau afin de 
simuler un vieillissement qui semble avoir un role dans l’apparition du phénomène de 
« peau d’orange ». Ceci a entrainé une intensification de l’aspect peau d’orange (fig. 4.4) 
probablement par une diminution de l’effet rétentif de la peau qui permet de lisser cet 
aspect en comprimant le sommet des dômes lobulaires. La peau étant plus souple ici, elle 
s’est adaptée au contour des sommets des lobules du SAT. 
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spaces between skin and SM and SM and Deep Layer, and are parameterized
by their thickness SATt and DATt. These spaces are filled by a 3D Voronöı
tessellation where each Voronöı cell, defined by its center point, represents a
fat lobule. Center points are randomly located but evenly-spaced by using the
Lloyd’s algorithm. The mean diameter of a fat lobule called lobuled gives the
average distance between the center points.

size=7⇥7 cm
skint=4.5 mm
SATt=7.0 mm
SMt=0.6 mm

DATt=12.5 mm
lobuled=4 mm
RCSt=0.4 mm
RCPt=0.4 mm
deept= 30 mm

Fig. 2: SSC model for the buttocks based on parameters measured in a MR image.

The walls of the Voronöı tessellation correspond to the septa of RCS and
RCP which separates the lobules. They are extracted as a 3D triangle mesh. We
assume plane stress conditions for these walls, meaning that we neglect bending
over stretching; so wall thickness is not geometrically represented.

size=3⇥3 cm
skint=1.2 mm
SATt=5.0 mm
SMt=1.2 mm
DATt=3.4 mm
lobuled=1.5 mm
RCSt=0.2 mm
RCPt=0.1 mm
deept= 2.5 mm

Fig. 3: SSC model for the cheek based on parameters measured in a MR image.

Fig. 2 and 3 demonstrate that specificity of the anatomical region is taken
into account. At the level of the buttocks, the skin is thick, the thickness of the
DAT is very variable depending on the location. The mesh formed by the RCS
and RCP is very dense in areas of fat storage. At the level of the face, the SM,

6

Accuracy could be improved in future using non-linear material laws. How-
ever, this will raise the problem of parameter identification, as a high discrepancy
in the reported material parameter can be found in the literature, depending on
the measurement modality and test specimen.

size=5⇥5 cm
skint=1.48 mm
SATt=1.6 mm
SMt=0.2 mm

DATt=0.68 mm
lobuled=1.8 mm
RCSt=0.1 mm
RCPt=0.1 mm
deept=12 mm

Fig. 4: Simulation of indentation of the forearm according to an in vivo MRI study.

4.2 Simulation of the phenomenon of cellulite

Cellulite is considered for the majority of authors as a consequence of the in-
creased content of fat lobes associated with a deterioration of collagen tissue of
the skin and the relative stability of RC underlying the skin [8]. We simulated
the increase of 24 cm3 of fat in the SAT and DAT of the buttocks model of Fig-
ure 2 by modifying the rest shape of fat material. This results in skin dimpling
and nodularity as shown in Fig. 5 left. Then we reduced the sti↵ness of the skin
to simulate aging. Cellulite is enhanced as we can see in Fig. 5 right.

Fig. 5: Simulating cellulite in buttocks by increasing fat volume in SAT and DAT.
Right: cellulite enhancement due to aging simulation.

4.3 Simulation of fat injection in the subcutaneous tissue

Fat grafting is a major technique in reconstructive surgery. During this pro-
cedure, the injection site significantly a↵ects the outcome. In a deep injection
(that is in DAT), the e↵ect is said ”volumizer” and the main purpose is usu-
ally to increase the projection of an anatomical structure (cheekbone, buttocks,
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Figure 4.4: Simulation identique avec une diminution des paramètres d’élasticité de la peau (à droite). 

L’effet « peau d’orange » s’intensifie.  
 
 4.2.3 Effet de l’inflammation 

Enfin, nous avons voulu tester les hypothèses physiopathologiques inflammatoires de 
l’effet peau d’orange qui incriminent une fibrosclérose des moyens d’unions du tissu 
adipeux dans l’apparition de la cellulite (246). Nous avons augmenté les paramètres de 
rigidité des septas. Visuellement, ce changement de rigidité a eu les mêmes 
conséquences que pour la simulation du vieillissement avec une augmentation sensible 
de l’effet peau d’orange. (fig. 4.5) 
 

 
Figure 4.5: Simulation de la fibrosclérose des septas  (à droite) sur l’intensité de l’effet peau d’orange  
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4.3 Simulation de la profondeur d’injection de l’autogreffe 
adipocytaire 

Empiriquement, les chirurgiens ont constaté, de façon encore plus criante que 
pour les autres produits de comblement, que le niveau d’injection de l’AGA influençait 
de façon importante le résultat immédiat et à long terme. Pour le comblement des 
cicatrices ou des ridules, de petites quantités de graisse (environ 2 à 5 cm3) sont injectées 
sous le derme en surveillant la survenue d’un effet peau d’orange ou d’une 
agglomération des adipocytes « en paquet » (cf chap 2.2.3 et annexe vidéo 8). Au 
contraire, pour les autogreffes adipocytaires à but volumateur (sein, fesse, joues…), le 
site d’injection est plus profond et les quantités injectées plus importants, recherchant 
une augmentation du galbe sans modification importante de la forme globale. 
 

Afin de tester le modèle lobulaire de notre modèle, nous avons simulé une 
injection de 0,5 cm3 d’adipocytes dans le DAT puis dans le SAT, au niveau de notre 
modèle générique paramétré pour représenter le CPTSC de la joue. 

 
Les résultats obtenus quasi instantanément, montrent qu’à quantité constante, 

l’effet est complètement différent avec une augmentation du galbe moyen pour 
l’injection profonde et un aspect de monticule surmonté d’un effet peau d’orange pour 
l’injection superficielle (fig. 4.1). Cela se rapproche très fidèlement de l’aspect retrouvé 
en peropératoire (annexe vidéo 8) 
 
 
 

 
Figure 4.6: Simulation d’une AGA dans le DAT (à gauche) et dans le SAT (à droite). A quantité égale 

l’effet sur le contour est très différent. 
 

 
Cette agglomération en paquet s’explique en pratique clinique par le fait que le 

produit d’injection adipocytaire est injecté en milieu quasi clos. En effet, même si 
l’injection affaiblit les septas des lobules au passage de l’aiguille, le produit d’injection 
ayant une viscosité importante, il ne finit dans les lobules adjacents qu’en cas de 
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spaces between skin and SM and SM and Deep Layer, and are parameterized
by their thickness SATt and DATt. These spaces are filled by a 3D Voronöı
tessellation where each Voronöı cell, defined by its center point, represents a
fat lobule. Center points are randomly located but evenly-spaced by using the
Lloyd’s algorithm. The mean diameter of a fat lobule called lobuled gives the
average distance between the center points.

size=7⇥7 cm
skint=4.5 mm
SATt=7.0 mm
SMt=0.6 mm

DATt=12.5 mm
lobuled=4 mm
RCSt=0.4 mm
RCPt=0.4 mm
deept= 30 mm

Fig. 2: SSC model for the buttocks based on parameters measured in a MR image.

The walls of the Voronöı tessellation correspond to the septa of RCS and
RCP which separates the lobules. They are extracted as a 3D triangle mesh. We
assume plane stress conditions for these walls, meaning that we neglect bending
over stretching; so wall thickness is not geometrically represented.

size=3⇥3 cm
skint=1.2 mm
SATt=5.0 mm
SMt=1.2 mm
DATt=3.4 mm
lobuled=1.5 mm
RCSt=0.2 mm
RCPt=0.1 mm
deept= 2.5 mm

Fig. 3: SSC model for the cheek based on parameters measured in a MR image.

Fig. 2 and 3 demonstrate that specificity of the anatomical region is taken
into account. At the level of the buttocks, the skin is thick, the thickness of the
DAT is very variable depending on the location. The mesh formed by the RCS
and RCP is very dense in areas of fat storage. At the level of the face, the SM,
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destruction massive des septas ou en cas de surpression importante au cours de 
l’injection. 
 
L’effet peau d’orange, ou l’agglomération en paquet, est plus visible en cas d’injection 
superficielle et reste redoutée par les praticiens qui ont récemment diminué la section 
des groupes de lobules prélevés pour éviter ce phénomène dans les chirurgies de 
comblement de précision. La technique est nommée micro autogreffe adipocytaire, elle 
utilise des canules dont la section a été divisée par 2 et le nombre de trous au niveau des 
canules de prélèvement et de réinjection a été augmenté.   

 

 

4.4 Simulation de l’effet mécanique des fasciotomies 

Comme nous l’avons exposé dans le chapitre 2.2.3, la réduction des pressions 
compartimentales du fait des fasciotomies semblent améliorer le taux résiduel 
d’adipocytes lors des injections de gros volumes (86-89, 247). Le rôle de la tension 
pariétale sur le taux de survie n’est pour l’instant qu’une impression clinique qu’il 
conviendra d’évaluer sur des séries comparatives. Quantifier les diminutions de pression 
peut permettre d’établir des corrélations sérieuses et objectives et permettra sans doute 
d’établir des règles de bonne pratique.  

Afin de simuler et de quantifier cette diminution de pression compartimentale, nous 
avons réalisé un affaiblissement des septas inter-lobulaires au sein de notre modèle du 
CPTSC paramétré.  

On visualise la tension de surface mesurée comme la norme d’allongement (en x et en 
y). Ces deux paramètres correspondent aux deux premières valeurs du tenseur de 
déformation.  

Pour la première simulation, nous utilisons notre modèle générique pré-paramétré pour la 
région fessière. Nous avons simulé dans un premier temps une injection de 10cm3 
d’adipocytes uniquement dans le SAT répartie uniformément (boite rouge) selon la 
technique déjà décrite. Nous avons choisi d’injecter en superficie pour profiter du 
retentissement plus direct sur la peau (fig. 4.7).  
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Figure 4.7 : Visualisation de la tension de surface par une échelle colorimétrique au cours d’une 

augmentation du contenu adipeux homogène dans le SAT. Le module de Young des septas est ici à 
l’ « état physiologique ».  

 

Sur la deuxième simulation avons réduit le module de Young des septas du SAT à zéro 
dans l’ensemble de la zone d’injection. On constate, après mise en place d’un offset 
identique à l’expérience précédente, une diminution très importante de la tension de 
surface, le volume injecté ayant un espace de distribution plus grand et continu (fig. 4.8).  

 

 

Figure 4.8: Simulation d’un affaiblissement des modules de Young de tous les septas des contraintes liées 
aux septas. On constate une diminution très franche des tensions surfaciques.  
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4.5    Simulation d’une autogreffe adipocytaire jugale 
 

4.5.1 Construction d’un modèle patient-spécifique 

Nous avons utilisé pour cela les acquisitions en IRM 3T provenant du patient n°1 (cf 
tableau 7 en annexe). Le logiciel Myrian® a premièrement reconstruit à partir des 
segmentations, des maillages surfaciques des différents volumes d’intérêts (peau, SAT, 
SM, DAT, muscle, aponévroses, parotide, globe oculaire, os) (cf. fig. 3.13).  

Comme une modélisation intéressant la face entière impliquait une modélisation 
générant potentiellement près de 2 millions de tétraèdres (248), nous avons sélectionné 
une zone d’intérêt limité par l’intersection d’un parallélépipède rectangle avec les tissus 
de la joue droite.  

 

Figure 4.9: Sélection de la zone d’intérêt jugale  
 

Afin de remplir les volumes dont les formes étaient plus complexes que pour les 
modèles génériques (chap. 4.1 à 4.3), nous avons généré dans le logiciel Graphite® un 
maillage volumique tétraédrique fait de 9990 tétraèdres et de 2305 nœuds (cf. fig. 
4.10).  
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Figure 4.10: Maillage tétraédrique (environ 10 000 éléments) de la zone d’intérêt jugale. 
 

La figure 4.11 illustre la correspondance des différentes couches du modèle générique 
paramétré au niveau de la joue avec la section des maillages surfaciques recueillis à 
partir des acquisitions IRM 3T. 

 

Figure 4.11: Correspondance entre l’architecture planaire au niveau de la joue et son positionnement au 
niveau du modèle 3D. Le type d’EF, leur nombre et le positionnement des points d’intégration à due tenir 

compte de l’enchevêtrement complexe des couches  au niveau de la face. 

 
A l’aide de la plateforme SOFA, nous avons ensuite rempli les maillages du SAT et du 
DAT avec le modèle lobulaire décrit dans le chapitre 3.2.2. Les valeurs du diamètre 
moyen et de la densité des lobules, repartis uniformément par la relaxation de Llyod-
Max, étaient choisies en fonction des constatations effectuées en IRM et en histologie. 
Les barycentres obtenus nous ont ensuite servis de points de référence pour construire les 
cellules de Voronoï (figs. 4.12 et 4.13). 

Pour le SAT, la distance moyenne entre les barycentres était de 1,44 mm. Pour le DAT, 
elle était de 1,56 mm (cf. tableau 7 dans les annexes) 

Modèles Bioméca. persoModèles géométriques

4

spacesbetweenskinandSMandSMandDeepLayer,andareparameterized
bytheirthicknessSATtandDATt.Thesespacesarefilledbya3DVoronöı
tessellationwhereeachVoronöıcell,definedbyitscenterpoint,representsa
fatlobule.Centerpointsarerandomlylocatedbutevenly-spacedbyusingthe
Lloyd’salgorithm.Themeandiameterofafatlobulecalledlobuledgivesthe
averagedistancebetweenthecenterpoints.

size=7⇥7cm
skint=4.5mm
SATt=7.0mm
SMt=0.6mm
DATt=12.5mm
lobuled=4mm
RCSt=0.4mm
RCPt=0.4mm
deept=30mm

Fig.2:SSCmodelforthebuttocksbasedonparametersmeasuredinaMRimage.

ThewallsoftheVoronöıtessellationcorrespondtotheseptaofRCSand
RCPwhichseparatesthelobules.Theyareextractedasa3Dtrianglemesh.We
assumeplanestressconditionsforthesewalls,meaningthatweneglectbending
overstretching;sowallthicknessisnotgeometricallyrepresented.

size=3⇥3cm
skint=1.2mm
SATt=5.0mm
SMt=1.2mm
DATt=3.4mm
lobuled=1.5mm
RCSt=0.2mm
RCPt=0.1mm
deept=2.5mm

Fig.3:SSCmodelforthecheekbasedonparametersmeasuredinaMRimage.

Fig.2and3demonstratethatspecificityoftheanatomicalregionistaken
intoaccount.Atthelevelofthebuttocks,theskinisthick,thethicknessofthe
DATisveryvariabledependingonthelocation.ThemeshformedbytheRCS
andRCPisverydenseinareasoffatstorage.Attheleveloftheface,theSM,
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Figure 4.12: Répartition des barycentres des cellules de Voronoï dans les maillages du tissu adipeux 
superficiel ou SAT (à gauche) et du tissu adipeux profond ou DAT (à droite) 

 
Les plans de coupe en noir sur l'image montrent les cellules de Voronoï qui ont 

été placées dans les maillages du SAT et du DAT obtenue par rastérisation (ou 
matricialisation). Le maillage correspondant aux septas est ensuite calculé en 
reconstruisant la surface de la frontière de ces cellules volumiques par l’algorithme du 
Marching Cubes. 

Pour notre exemple, 6000 cellules de Voronoï étaient nécessaires pour remplir le DAT et  
4000 pour le SAT. 

 

Figure 4.13: Génération des maillages de type Voronoï au niveau du SAT (à gauche) et du DAT (à droite) 
  

Le maillage des septas est composé de 98818 triangles (en bleu) pour le DAT et 58441 
pour le SAT. 35961 nœuds ont été positionnés pour le DAT et 21089 pour le SAT.  

Le processus a duré environ 5 min pour chaque maillage de Voronoï avec une image 
volumique de résolution 0,4 mm.  
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4.5.2 Recalage superficiel et profond sur des modèles moyens 

Afin d’améliorer le rendu visuel, nous avons recalé de manière élastique un 
modèle générique comprenant la surface de la peau et de l’os (modèle commercial 
Zygote® (249) ) sur notre modèle spécifique (fig. 4.14 et la vidéo 9 en annexe). Ce 
recalage a utilisé un modèle déformable meshless de type frame (157, 158, 250). Des 
forces ont été appliquées au modèle générique (représentées sous forme de flèches 
vertes) afin de minimiser les distances entre les deux modèles à l’état d’équilibre. De ce 
fait, nous avons pu visualiser les résultats de notre simulation sur un modèle texturé de 
géométrie plus régulière. 

 

Figure 4.14: Recalage élastique générique sur les maillages issus des acquisitions IRM. 

Nous avons ensuite rabouter les structures du modèle générique ajusté avec celles de 
notre modèle aux interfaces os/muscles et os/tissu adipeux. Ceci a été fait 
automatiquement en utilisant le logiciel SOFA®. Un système de visualisation surfacique 
permettait de corriger interactivement les erreurs.  
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Figure 4.15: Fusion des bords du maillage générique ajusté à notre modèle.  

 

 

4.5.3 Simulation de l’autogreffe adipocytaire 

De la même manière que pour l’AGA dans le modèle générique (chap. 4.1.1), nous 
avons changé la forme de référence des volumes intersectant une ou plusieurs boites 
prédéfinies correspondant aux zones d’injection. Pour cette simulation, nous avons 
réalisé : 

- soit une boite carré représentant une région greffée 
- soit de multiples boites rectangulaires allongées de 2mm de diamètre simulant 
le trajet des canules d’injection. A l’intérieur de ces boites, les moyens d’unions 
représentés par les septas étaient mécaniquement neutralisés par une mise à zéro de leur 
raideur, simulant ainsi l’action mécanique de la canule lors de son introduction dans les 
lobules. (cf. chap. 2.23). Les points d’intégration intersectant les boites ont été ensuite 
sélectionnées et le changement de forme de référence simulait une augmentation de 
volume en cm3. 
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Figure 4.16: Différentes méthodes de simulation de l’injection simulant une zone d’injection ou un 
maillage.   

Nous avons ensuite choisi divers scénarios afin de tester le modèle en respectant les 
volumes communément injectés dans cette localisation. (251) 

 

Figure 4.17: Volumes moyens d’injection au niveau de la face (251)    

Pour toutes ces simulations, un solveur Euler implicite a été utilisé. Une résolution par 
gradient conjugué préconditionnée (avec un préconditionnement de Jacobi) a été choisie. 
Les paramètres étaient: nombre d'itérations max=25, tolérance=10e-8. La convergence 
vers la solution statique était acquise en 20 itérations, soit une trentaine de seconde.  

Scénario 1 :  
Le premier scénario est une injection de 5 cm3 dans le SAT puis dans le DAT de la joue 
droite avec une zone d’injection carrée (vidéos 10 & 11 en annexe et fig. 4.18).  
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Figure 4.18: Simulation d’une injection jugale de 5cm3 dans le SAT (figure de gauche) et dans le DAT 
(figure de droite).  

L’injection superficielle reste plus limitée et déforme plus la joue. En pratique il s’agit de 
la moyenne haute des volumes injectés en superficie. Le plus souvent ces volumes sont 
répartis en profondeur et en superficie d’où les expériences suivantes.  

Scénario 2 :  
Le deuxième scénario est une injection de 2 cm3 dans le SAT puis dans le DAT avec une 
zone d’injection unique étroite, comme si on avait injecté l’ensemble du volume avec 
un seul passage de canule (fig. 4.13).  

 
Figure 4.19: Simulation d’une injection jugale de 2cm3 dans le SAT (figure de gauche) et dans le DAT 

(figure de droite).  
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Comme pour la précédente simulation, la projection de la pommette a été 
considérablement différente suivant la profondeur d’injection. Ce type d’injection est 
réalisé en pratique esthétique pour combler les paupières inférieurs ou les pommettes. 

Scénario 3:  
Cette fois ci la zone d’injection était maillée. Nous avons ainsi simulé l’injection de 5 
cm3 dans la région jugale simulant l’injection classiquement effectuée dans l’AGA (cf. 
fig. 2.27). Le volume était injecté dans le SAT, réparti dans le SAT et le DAT et enfin 
uniquement injecté dans le DAT. (fig. 4.20). 
 

 

Figure 4.20: Simulation d’une injection jugale de 5 cm3 dans le SAT (figure de gauche), répartie dans le 
SAT et le DAT (figure du milieu) et dans le DAT (figure de droite).  

La simulation a bien reconstituée le constat clinique avec une modification 
échelonnée sur l’ensemble de la région de la pommette si l’injection est réalisée en 
profondeur. En effet, il est courant d’injecter une quantité plus importante en profondeur 
pour effectuer un lifting de la pommette (7, 84). Ce dernier s’explique par 
l’augmentation de pression à l’intérieur de la loge profonde qui, prenant appuis sur les 
reliefs osseux pousse les loges graisseuses superficielles sans dénaturer leur contour.   

!  
Figure 4.21: Compartiment profond d’injection. L’augmentation de pression à l’intérieur des loges 

profondes (SOOF ou preperiostelal fat) appuie sur le relief osseux et soulève les compartiments graisseux 
superficiels. (38, 84) 

392 Anatomy of the Face and Neck

    2.8   Neck 

 Surgical rejuvenation of the neck is frequently 
included in an overall plan of facial rejuvenation to 
maintain harmony and enhance results. Cosmetic sur-
gical procedures in the neck typically address the 
superfi cial structures: skin, subcutaneous fat, and plat-
ysma. Occasionally, subplatysmal fat and even the 
digastric muscles are partially resected to improve 
neck contour  [  15,   16  ] . The aim of surgery is to 
improve or restore the defi nition of the topographical 
landmarks of the neck. These include a sharp mento-
cervical angle, defi ned mandibular border, and promi-
nent anterior border of sternocleidomastoid. 

 The neck can be divided into anterior, posterior, 
posterior cervical, and sternocleidomastoid regions 
(Fig.  2.11 ). Most cosmetic surgical intervention takes 
place in the anterior region or triangle. The contents of 
each region are described in Table  2.1 .   

 Just beneath the skin in the anterior cervical triangle 
lies the platysma muscle. Platysma is a broad thin sheet 
of muscle that arises from the fascia of the muscles of 
the chest and shoulders and passes upward over the 
clavicles and neck toward the lower face. Along its 

course, platysma covers the medial part of sterno-
cleidomastoid, transverse cervical and greater auricu-
lar nerves, cervical and mandibular branches of the 
facial nerve, the facial vessels, the submandibular 
gland, and inferior part of the parotid  [  17  ]  (Fig.  2.12 ). 
Fibers insert into the border of the mandible, perioral 
muscles, modiolus, and dermis of the cheek. Although 
variations exist  [  18  ] , platysma usually decussates with 
fi bers from the other side 1–2 cm below the mandible. 
As part of aging, its medial fi bers attenuate or thicken 
to create platysmal bands. Functionally, platysma 
depresses the mandible during deep inspiration but is 
probably more important as a mimetic muscle to 
express horror or disgust. It is regarded as the inferior 
most extension of the SMAS and is innervated by the 
cervical branch of the facial nerve.  

 Between platysma and sternocleidomastoid, there 
is a loose connective tissue layer termed the superfi cial 
cervical fascia. This plane allows platysma to glide 
easily over sternocleidomastoid and enables effective 
minimally invasive suture lifting of platysma  [  19  ] . The 
free edge of platysma is usually located about 3 cm 
below the border of the mandible just anterior to the 
anterior border of sternocleidomastoid. 

Tear trough

Preperiosteal fat

Orbital septum

Orbicularis retaining ligment

Orbicularis oculi

Prezygomatic space

Sub-orbicularis oculi
fat (SOOF)

Nasojugal groove

Nasolabial fold

Zygomatic retaining
ligament

  Fig. 2.10    Frontal and lateral view of attenuated ligaments in the midface       
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Scénarios 4 et 5 :  
Les deux derniers scénarios s’éloignent de la réalité clinique en testant des conditions 
limites. Nous avons ainsi injecté 10 puis 15 cm3 dans la région jugale selon une zone 
d’injection maillée. Le volume était injecté dans le SAT, réparti dans le SAT et le DAT 
et enfin uniquement injecté dans le DAT. (vidéo 12 en annexe et figs 4.22 et 4.23). 
   

 
Figure 4.22: Simulation d’une injection de 10 cm3 dans le SAT (figure de gauche), répartie dans le SAT et 

le DAT (figure du milieu) et dans le DAT (figure de droite). 

 
Figure 4.23: Injection de 15 cm3 dans le SAT (figure de gauche), répartie dans le SAT et le DAT (figure du 

milieu) et dans le DAT (figure de droite). 
 
Lors de l’injection de gros volumes, on constate que la simulation devient aberrante, en 
particulier au niveau de la projection et de l’angle entre la masse injecté et la peau 
n’ayant pas subit l’offset.  
 
On peut attribuer ce manque de précision à deux causes principales : 

- Premièrement lors d’injections adipocytaires de gros volume sur des régions 
limitées, l’augmentation de pression à l’intérieur de la loge va faire fuir le 
produit d’injection vers les lobules adjacents, de proche en proche, suivant les 
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« trous » laissés par le passage de la canule (cf fig. 5.1). Cette dispersion varie en 
fonction de la fluidité du produit, de la pression à l’intérieur des lobules, de la 
pression d’injection et des paramètres mécaniques des tissus. Si l’on augmente 
encore la pression d’injection, le produit d’injection sort par l’orifice 
d’introduction de la canule signant la saturation du milieu (cf. vidéo 5 en 
annexe). Parfois, le produit d’injection peu rompre les septas inter-lobulaires et 
passer spontanément aux lobules adjacents. Ce dernier scénario reste cependant 
exceptionnel.  

- Deuxièmement, lors de contraintes importantes, le comportement 
hyperélastique de la peau et notamment de la peau rentre en jeu. Ce dernier 
limite la projection de la joue et fait augmenter la pression d’injection de façon 
exponentielle (cf. chap 2.3.3).   

Nous aborderons dans la section suivante l’ensemble des limites de notre modèle et ses 
améliorations possibles au cours de la section suivante.  
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 SECTION 5 

Perspectives 
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L’originalité de ce travail ne doit pas minimiser les améliorations à lui apporter qui 
permettront de déboucher sur un modèle de planification précis, en simulation 
pédagogique ou encore en tant qu’outil de prévision, utile dans le dialogue entre le 
médecin et son patient.  

Plusieurs améliorations mécaniques restent à développer afin de prendre en 
considération toute la complexité structurelle du CPTSC. Notamment, nous nous 
sommes assez peu intéressés aux propriétés mécaniques de la peau qui joue pourtant un 
rôle important de par sa rigidité, son caractère hyper-élastique et son anisotropie. La 
mécanique visco-élastique de la graisse et du TCSC étant dissociée dans notre modèle, il 
nous faudra s’enquérir de constantes mécaniques fidèles issues de l’expérimentation. 

Une de nos préoccupations initiales était de simuler la mise en place d’implants. 
Cette dernière s’est assez rapidement effacée devant l’opportunité de mettre en place un 
modèle fiable de simulation de l’AGA. Il nous reste à développer un modèle adapté au 
sein dont l’architecture conjonctive de soutien est sensiblement différente du reste du 
corps.  

Nous souhaitons développer des méthodes de recalage fiables et utilisables en 
pratique clinique. En effet, même si la technique de recalage spécifique utilisée dans le 
chapitre 4.5.3 a permis un résultat précis, elle suppose une acquisition volumique en 
imagerie médicale et de nombreuses heures de travail. Elle doit donc être simplifiée et 
utilisé au mieux une imagerie facilement utilisable par chaque clinicien. 
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Enfin, et de manière plus anecdotique, nous souhaitons synthétiser notre travail de 
recueil topographique des moyens d’unions pour en faire une cartographie planaire 
pour l’intégrer dans des modèles géométriques généraux du corps humain. 
 

 
5.1 Améliorations mécaniques 

 
5.1.1 Mécanique hyper-élastique de la peau 

Comme nous l’avons précédemment exposé (chap. 2.3.3), le comportement élastique 
linéaire n’est valable pour la peau et le tissu adipeux sous-cutané que pour les petites 
déformations. Au cours de notre expérimentation (chap. 3.4 et 4.4.3), nous avons pu 
constater que les lois de comportements linéaires choisies entrainaient des erreurs 
lorsque la contrainte devenait importante. Afin de corriger ce comportement imprécis, 
nous devrons changer la loi élastique pour une loi hyper-élastique. La plateforme SOFA 
est tout à fait adaptée à la gestion des lois de comportement hyper-élastique néo-
Hookénnes ou de type Mooney-Rivlin. Nous serons donc amenés à adopter de 
nouvelles lois de comportement mécanique pour simuler des interventions au-delà d’un 
certain niveau de contrainte. Il sera également intéressant de comparer les simulations 
réalisées avec un comportement linéaire ou non. 

 

5.1.2 Mécanique fluide du tissu adipeux 

Au cours d’une AGA, la composante fluide de la graisse rentre en jeu : 

- d’un point de vue dynamique (cf. chap 2.3.4), ce qui ne nous intéresse pas 
forcément à part pour l’aspect didactique de visualisation.  

- d’un point de statique, quand la pression au niveau du site receveur augmente. 
Dans ce cas, l’écoulement du produit d’injection change considérablement l’effet 
de l’injection. Il faudra donc prendre en considération la viscosité moyenne 
d’échantillon d’AGA et être en mesure de simuler l’effet d’une injection sous 
haute pression qui déstructure le tissu sous-cutané receveur affaibli par les 
trajets de canules.  

Une approche mixte (Eulerienne et Laplacienne comme celle proposée par Marjorcyk et 
al. (219) ) semble tout à fait réalisable sous SOFA. Il faudra cependant réaliser 
auparavant une modèlisation du produit d’injection (cf. chap 5.2.2). Ce dernier pourra 
alors être adjoint à notre modèle du CPTSC une fois la destruction partielle (ou totale) 
des septas effectuée.  
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5.1.3 Prise en considération de la pesanteur 

Cette étape est capitale si l’on veut pouvoir simuler des interventions au niveau 
du sein ou même l’effet liftant de l’AGA au niveau du visage. Pour simuler la force 
gravitationnelle, il est possible d’imputer à chaque élément du maillage, par 
l’intermédiaire de leurs points de masse, une accélération gravitationnelle à chaque 
itération de façon incrémentale (de 0 à 9810 mms-2). L’autre possibilité est de concevoir 
la gravité non plus comme une accélération mais plutôt comme une force externe 
homogène sur l’ensemble de la matière comprise dans le maillage. 

Une phase de validation devra être réalisée afin d’affiner les constantes mécaniques.  
Comme cela a été décrit pour le sein (183, 185) et le visage (1, 14), cette phase utilisera 
de multiples acquisitions surfaciques 3D en orthostatisme puis en décubitus des 
individus volontaires déjà modélisés. Ces acquisitions seront comparées à nos 
simulations de prise en charge de la pesanteur.  

D’une manière générale, la prise en charge de l’état de repos des matériaux biologiques 
pose de nombreux soucis de modélisation. Dans l’exemple de notre modèle générique, 
qui ne comprend qu’une fraction simple du corps, la pesanteur joue un rôle dans le 
comportement des matériaux mais elle n’est ici pas simulée. Par ailleurs, la peau est 
soumise à une précontrainte, les muscles sont le plus souvent dans un état de pré-charge, 
les fascias, les aponévroses, les tendons et d’une manière plus générale tous les tissus de 
soutient sont le plus souvent précontraints. Nous exposons dans le chapitre suivant 
l’importance de la prise en charge de la pré-tension et de l’anisotropie de la peau. 

 

5.1.4 Prise en charge de l’état de pré-tension et de l’anisotropie cutanée 

Tout comme pour la gravité, pour pouvoir tenir compte de l’état de pré-tension de la 
peau (derme), on peut rajouter une force externe de tension de surface. La différence 
d’intensité de cette force en fonction de l’orientation des lignes de Langer permettra de 
simuler l’anisotropie de la peau dans sa plus grande composante c’est à dire dans le 
sens longitudinal (cf. fig. 2.56). 

Comme nous l’avons exposé au chapitre 2.5.1, les lignes de tension maximum sont bien 
identifiées par les lignes de Langer. Une cartographie de ses lignes est tout à fait 
exportable au même titre qu’un modèle de surface (ou texture). Cette force de pré-
tension est, selon les travaux de Wu et al. (132) de 20 kPa le long des lignes de Langer 
contre 10 kPa perpendiculairement à ces mêmes lignes.  
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5.2 Améliorations générales de la simulation   
 

5.2.1 Amélioration du comportement en compression 

Au cours de notre expérience d’indentation (chap. 3.4), nous avons soulevé le problème 
de la résistance des septas en compression. Il nous semblerait en effet plus juste de 
modéliser un comportement biphasique pour ces structures qui n’ont pas de rôle 
mécanique en compression. Nous souhaitons pouvoir corriger ce comportement, soit en 
changeant la loi de comportement de ces septas, soit en augmentant la résolution afin de 
modéliser le flambage (bukling). On peut également imaginer de mixer ces deux 
techniques afin d’enrichir le modèle, en représentant en plus des septas certains moyens 
d’unions plus directs tel que nous les avons vu sous le terme de skin ligaments.  

 

5.2.2 Gestion des glissements 

Dans les tissus vivants, les interfaces entre tissus mous sont souvent le siège de 
glissements. Ces glissements, un peu de la même manière que notre modèle du TCSC est 
assuré via un système de coulisse contraint dans les trois dimensions de l’espace par un 
système fibrillaire micro-vacuolaire élastique, composé de fibres de collagène et 
d’élastine (252-261). Il est intéressant de constater qu’à une échelle microscopique, ce 
système fibrillaire micro-vacuolaire, décrit dans les articles référencés ci-dessus par 
Guimberteau, semble se comporter de façon assez similaire à notre modèle.  

Même si en cas d’augmentation tissulaire, le glissement semble jouer un rôle mineur, 
nous serons amenés à améliorer cette lacune lors de tests ultérieurs.  

D’un point de vue informatique, la gestion du glissement implique la détection et la 
réponse aux collisions qui sont reconnuent toutes les deux comme étant des problèmes 
difficiles et coûteux en temps de calcul.  

 
5.3 Amélioration de la simulation d’autogreffes adipocytaires 

 
5.3.1 Validation des simulations d’autogreffes adipocytaires 

La validation de nos mesures concernant l’AGA reste encore à faire et passera par un 
protocole prospectif d’inclusion de patient(e)s bénéficiant d’une AGA. Ce protocole 
combinera une acquisition surfacique pré et post-opératoire, une IRM pré et post-
opératoire dans un délai fixe, un examen histologique et une acquisition IRM 3T du 
tissu injecté et des mesures biomécaniques simples de type micro-indentation, 
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cutométrie et mesure en élastographie. L’ensemble de ces paramètres permettra, nous 
l’espérons, de neutraliser au mieux les biais comme par exemple les différences de 
résorptions entre individus et les topographies d’injection. Ceci nous permettra d’assurer 
une comparaison exploitable d’un point de vue statistique entre les simulations et le 
résultat clinique. Nous nous attendons cependant à des dificultés car l’effet biologique 
trophique et métabolique de la fraction stromale adipocytaire pourrait induire un biais 
non prévisible. Si nous obtenons des liens statistiques forts, il sera possible d’extraire 
cet effet ce qui représenterait une avancée scientifique importante.  

 

5.3.2 Dégradation automatique des septas 

Dans la continuité des simulations effectuées pour la face (chap. 4.4.3), il est nécessaire 
de détruire ou d’affaiblir les septas lobulaires afin de simuler fidèlement l’AGA. Cette 
dernière a été réalisée à l’aide d’un grillage quadrangulaire (cf. fig 4.16). En pratique, le 
trajet des canules est déterminé par quelques points d’injection à partir desquels des 
trajets excentriques sont effectués (cf fig. 2.27 + vidéos  6 & 7 en annexes). Il semble 
tout à fait possible de mettre au point une méthode qui permettrait de générer des trajets 
excentriques équidistants, plus ou moins serrés, impactant les septas des couches 
superficielle et/ou profonde.  

 

 

Figure 5.1: Schématisation de l’affaiblissement de la paroi des septas par la canule d’injection. Compte 
tenu des proportions, cette schématisation sera plutôt valable pour la région glutéale 

La perforation des septas est pour l’instant simulée par une diminution du module de 
Young des septas. Idéalement, si nous voulions gérer le flux du produit d’injection, il 
faudrait rendre les septas poreux en plus de les rendre moins raides. La pression 
d’injection et la pression comportementale auraient alors un effet sur la dispersion du 
produit.  
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Une des applications les plus intéressantes serait de calculer le volume maximum 
injectable (1, 14, 86, 237) au-delà duquel apparaît une saturation (cf. vidéo 5 en annexe) 
et de le quantifier par région d’intérêt permettant ainsi de prévoir un planning adapté  

 

5.3.3 Modèle de greffons adipocytaires, gestion de l’interaction fluide-
solide 

La composition du produit d’injection des autogreffes adipocytaires le rend complexe à 
modéliser géométriquement et mécaniquement. (fig.2.26 et vidéo 5 en annexe). Il 
s’agit d’un agglomérat d’adipocytes, de trames de collagène dans un milieu huileux en 
faible quantité. 

Sa modélisation géométrique pourrait bénéficier d’acquisitions en micro IRM de tissu 
frais (19, 43), d’échographie haute fréquence (262) ou encore de micro CT (263). Il 
faudrait pour y parvenir, acquérir de multiples images 3D exploitables, 
vraisemblablement en utilisant une technique standardisée et en réalisant une moyenne 
des observations (diamètre des paquets adipocytaires, pourcentage de résidus d’hématies, 
présence de trame collagénique…). 

Mécaniquement et d’un point de vue expérimental, si l’huile à des constantes 
mécaniques connues, les paquets d’adipocytes ont des propriétés mécaniques encore non 
explorées. Des expérimentations (de type mesure de pression, température, 
vélocimétries par laser Doppler, par images de particules…) pourraient être demandées à 
un laboratoire adapté afin d’améliorer notre modélisation.  

En simulation, une des difficultés principales réside dans la gestion des intéractions 
fluide-solide. Plusieurs méthodes de modélisation existent pour modéliser par exemple 
le flux sanguin ou les écoulements en géologie. La majorité des méthodes de 
modélisation couple des modèles Lagrangiens de solides déformables à des modèles de 
gestion des fluides visqueux de type Eulérien respectant pour la partie fluide, les 
équations de Navier-Stokes. Comme exposé précédemment, la plateforme de 
modélisation SOFA que nous avons choisi possèdes les solveurs tout à fait adaptés à ce 
type de modélisation mixte (207, 264). Nous espérons dans ce domaine pouvoir 
collaborer avec les équipes (169) qui ont mis au point un modèle fluide. Si toute fois 
nous voulions rester dans un référentiel Lagrangien tout en gérant les écoulements, il est 
possible d’utiliser certaines méthodes (265) comme la méthode SPH (Smoothed Particle 
Hydrodynamics) (266).   
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5.3.4 Amélioration du modèle lobulaire du tissu adipeux  

Lors de notre revue de la littérature nous avons constaté qu’il existait un réel flou sur les 
connaissances de l’architecture du tissu adipeux. L’hétérogénéité des méthodes 
d’exploration de ce tissu a entrainé une confusion assez importante entre les travées 
conjonctives liant la peau, le stratum membranosum (et ses dérivés) et le plan profond. 
Les termes septas interlobulaires, retinacula cutis et les skin ligaments sont tour à tour 
utilisés pour décrire parfois la même structure. Nous avons pu proposer récemment notre 
vision de l’architecture du CPTSC et l’organisation générique de celle-ci dans toutes les 
régions du corps (199). Cependant, la frontière entre les septas inter-lobulaires et les 
retinacula cutis reste difficile. Les retinacula cutis peuvent être considérés soit comme 
l’alignement des entrecroisements des septas inter-lobulaires soit comme certains septas 
inter-lobulaires eux-mêmes un peu plus épais que les autres soit enfin comme une 
structure de soutien autour de laquelle les septas inter-lobulaires s’appuient. Nous 
prévoyons d’améliorer les connaissances dans ce domaine à l’aide de l’analyse en micro 
IRM (19, 43), en échographie haute fréquence (262) ou en micro CT (263), de petits 
échantillons de tissu adipeux frais. Des études en tomographie à cohérence optique 
pourraient également être prévues dans d’autres équipes de recherche. Il convient, nous 
le pensons, qu’une clarification soit faite afin de proposer une modélisation plus fidèle 
encore.  

 

5.4 Simulation de la mise en place d’implants & 
d’expandeurs cutanés 
 

5.4.1 Simulation du décollement du plan anatomique 

Dans notre travail, nous nous sommes tout particulièrement intéressés à l’AGA. 
Néanmoins, la résolution des modèles construits et les méthodes de simulations décrites 
sont tout à fait adaptées pour simuler la mise en place d’implants à des fins 
d’augmentation tissulaire. Lors de cette procédure, le tissu adipeux est peu ou pas 
déstructuré et la peau est soumise à des contraintes assez simples à modéliser. La mise en 
tension des tissus plus importante lors de la mise en place d’implants imposera 
certainement l’utilisation de lois de comportement hyper-élastiques. La prise en charge 
de la gravité sera également un élément déterminant de la modélisation (13, 183). 

En modifiant la fixation des bords de certaines couches des maillages, il est possible de 
simuler la voie d’abord chirurgicale.  
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Pour simuler l’introduction d’un implant, deux possibilités nous semblent intéressantes 
à étudier :  

- Changer l’état de repos des points d’intégration (offset) placés entre les 
volumes des plans anatomiques ou se trouvera la prothèse (entre le muscle 
pectoral et le sein, entre la paroi thoracique et le muscle pectoral, sous 
l’aponévrose profonde du muscle grand fessier….). 

- Créer un maillage 3D aplati au fond de la loge prothétique dont les constantes 
biomécaniques serai ensuite modifiées jusqu'à obtenir un volume de référence 
voulu comme l’ont proposé Lapuebla-Ferri et al. (13)  

 

5.4.2 Bibliothèque de modèles d’implants et d’expandeurs 

Afin de simuler la mise en place de plusieurs types d’implants, il faudra mettre au point 
une bibliothèque de maillages d’implants préalablement paramétrés comme l’ont fait 
Gladilin et al. (186). Cette dernière peut être utilisée à des fins pédagogiques ou pour 
faciliter le dialogue entre le chirurgien et son patient.  

 

Figure 5.2: Exemples de simulations utilisant différents types de prothèse pour un même buste. (186) 

Les modèles géométriques des prothèses peuvent être réalisées : 

- de manière procédurale compte de la relative simplicité de leur forme 
- à partir d’acquisitions volumétriques (CT, IRM…) de prothèses implantées. 

D’un point de vue biomécanique, il est possible de retrouver les caractéristiques 
biomécaniques des prothèses de silicone utilisées en pratique courante (65).  

Dans un premier temps la prise en charge de la visco-élasticité des gels de silicone ne 
sera pas une priorité car la simulation dynamique n’est pas indispensable. Par la suite, 
elle pourrait être prise en compte afin d’obtenir un résultat dynamique.  
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5.5 Adaptation du modèle au sein 

Comme notre étude en IRM 3T l’a souligné, nous pouvons considérer d’un point de vue 
architectural le ligament de Cooper comme une spécialisation des retinacula cutis 
profondus. Une modélisation biomécanique du sein qui ne prendrait pas en charge ce 
système de soutien méprendrait en grande partie la statique du sein.  

Comme pour le reste du tissu sous-cutané, la bonne technique de modélisation ne 
nécessitera pas une acquisition en IRM haute résolution et une phase de construction de 
maillage surfacique pour tous les patients. La tesselation de Voronoï nous a permis de 
prendre en charge de manière procédurale l’organisation du tissu sous-cutané de la face 
du tronc et des membres. Par contre pour modéliser les travées du ligament de Cooper 
avec une convergence vers le mamelon, c’est vraisemblablement vers un nouveau type 
de modélisation procédurale de type système-L (201), déjà utilisé avec succès sous la 
plateforme SOFA (267), que nous nous orienterons (fig. 5.3).  

Le système-L ou système de Lindenmayer (201) a été conçue initialement pour 
modéliser le développement des plantes. Le concept princeps est la notion de réécriture. 
Celle-ci est une technique pour construire des objets complexes en remplaçant des 
parties d’un objet initial simple en utilisant des règles de réécriture. Le système possède 
un ensemble de symboles, une règle de réécriture et un axiome de départ. La règle de 
réécriture est parallèle c’est à dire que toutes les règles applicables à une chaine sont 
exécutées en même temps.  

 

Figure 5.3: Figure de gauche : maillages surfaciques du sein issus de nos segmentations d’images IRM 3T 
(individu 5). Figure de droite : exemple de modélisation procédurale utilisant les systèmes-L pour la 

génération de branches d’arbres.  

 

3 acquisitions de face!
1 acquisition abdomen!
1 acquisition de thorax masculin!
2 acquisitions de thorax féminins!
1 acquisition d’avant-bras!
1 acquisition membre inférieur!
!

Modèles géométriques

1 autre série d’acquisition prévue
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Un remplissage par une tesselation de Voronoï permettrait ensuite de remplir les espaces 
laissés entre les travées et de simuler les groupements lobulaires assez grossiers du sein 
(fig. 5.4).  

 

 
 

Figure 5.4: Pièce d’exérèse d’une mastectomie préventive mettant en évidence la structure 
lobulaire adipeuse grossière du sein.  

 

 
 

5.6 Recalage patient spécifique 
 

5.6.1 Recalage externe sur une imagerie 3D de surface 

L’imagerie de surface est de plus en plus utilisée en chirurgie plastique (96). Deux 
méthodes sont le plus souvent utilisées :  

- La stéréovision, précise, instantanée, elle se destine à des zones d’intérêt assez 
petites (visage au maximum). Elle utilise des appareils photo 3D peu 
encombrants. 

- La triangulation active par lumière structurée avec ou sans calibration. Cette 
méthode est plus adaptée à l’étude de grandes zones d’intérêt. Les appareils 
commercialisés sont maintenant portatifs et permettent un balayage autour de 
l’objet scanné et un recalage en temps réel. La résolution est le plus souvent 
suffisante pour la modélisation puis la simulation biomédicale.  

Nous avons commencé à initier il y a plusieurs années une base données morphologiques 
des patients ayant bénéficié d’une augmentation tissulaire soit par implant soit par 
lipostructure. Cette base de données sera prochainement étoffée par l’intermédiaire d’une 
collaboration (268). Elle intéressera : 

- le thorax masculin par l’acquisition pré et post-opératoire d’autogreffes 
adipocytaires et de mise en place d’implants en élastomère de silicone dans le 
cadre de malformations thoracique communes (pectus excavatum, syndrome de 
Poland…) 
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- la région mammaire pour l’augmentation mammaire esthétique et la 
reconstruction après cancer  par implant ou par AGA 

- la face pour l’autogreffe AGA à des fins esthétiques ou dans le cadre de 
corrections malformatives.  

L’ensemble de ces maillages surfaciques sera d’une grande aide pour affiner les 
paramètres mécaniques de nos modèles dans le cadre de certaines pathologies ou pour 
étudier par exemple l’influence  de la radiothérapie sur l’élasticité cutanée. 

La méthode de recalage du modèle de référence issu de la base de données sur 
l’acquisition surfacique du patient pourra utiliser l’algorithme de recalage élastique déjà 
exposé pour le visage. (chap. 4.4.2).  

De plus, il est maintenant le plus souvent possible d’acquérir, en plus de la géométrie, la 
texture (grain de peau et couleur). Cette dernière permettra d’améliorer le rendu visuel 
permettant aux patients de s’identifier plus facilement aux simulations et ainsi leur 
permettre un choix plus éclairé. 

 

5.6.2 Recalage profond sur des modèles musculo-squelettiques moyens  

Le recalage profond, c’est à dire l’appui des structures externes que nous cherchons à 
modéliser sur un plan profond est indispensable dans l’élaboration d’un modèle 
adaptable fiable du CPTSC. En effet, trop peu d’information est donnée par la surface, 
en particulier sur des régions ou l’accumulation de tissu adipeux déforme l’architecture 
globale (autrement dit la forme externe n’est pas toujours représentative de la structure et 
il n’est pas possible d’extrapoler la structure interne par la seule acquisition de surface). 

Nous pensons dans un premier temps effectuer un recalage profond pour l’ensemble de 
nos simulations patient-spécifiques. Ce dernier suppose une acquisition en imagerie 
médicale (IRM ou TDM à défaut) des sujets bénéficiant d’une implantation ou d’une 
AGA. Ce recueil de données pourra s’établir sur un nombre limité de patients et dans le 
cadre d’un projet de recherche clinique ou les examens seront financés et les patients 
consentants possiblement rémunérés.  

Après cette phase d’acquisition, il semble raisonnable de penser que le recalage en 
pratique clinique pourra se faire sur un (ou quelques) modèle(s) musculo-
squelettique(s) moyen(s).   
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5.6.3 Recalage souhaitable en pratique courante 

A terme, nous souhaitons être en mesure de recaler nos modèles de référence sur les 
données du patient rapide à obtenir à partir de quelques mesures non invasives :  

- une acquisition de surface tridimensionnelle par laser, stéréophotogrammétrie, 
ou par lumière structurée.  

- une mesure ciblée de quelques paramètres morphologiques en échographie : 
o épaisseur totale du panicule adipeux dans certaines régions répertoriées 
o localisation du stratum membranosum 
o diamètre moyen des lobules adipeux 

- quelques mesures physiques de résistance des tissus par cutométrie ou au mieux 
en élastographie (269) qui est disponible de plus en plus souvent sur les 
appareils d’échographie utilisés en pratique courante.  

Notons que cette méthodologie sera susceptible d’évoluer grâce aux avancées rapides de 
l’imagerie médicale.  

 

5.7 Cartographie corporelle des moyens d’unions du CPTSC 

Lors de nos études en IRM 3T, nous avons pu mettre en évidence, dans plusieurs régions 
de l’organisme 

- le diamètre moyen des lobules adipeux, 
-  la densité des septas et de certains moyens d’unions constants appelés skin 

ligaments 

Ces données nouvelles serviront à la construction d’une cartographie numérique des 
moyens d’unions de la peau et du tissu adipeux sous-cutané. Cette cartographie pourrait 
par la suite être incluse, à la manière des atlas existants pour l’os, la peau ou les muscles 
dans d’autres modèles de simulation biomécanique (fig. 5.5).  

 
Figure 5.5: Exemples de modèles (textures pour la peau) moyens utilisés en simulation (249). Une 
cartographie des moyens d’unions du CPTSC pourra permettre d’étoffer une texture ou un modèle 

tégumentaire encore non disponible. 
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CHAPITRE 6 

Apports &  Valorisations 
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6.1 Apports anatomiques 

Notre étude anatomique en IRM 3T a permis de mieux comprendre l’organisation du 
CPTSC et en particulier l’organisation du TCSC dont l’organisation semble commune 
dans toutes les régions du corps y compris la face. Cette organisation générique nous a 
permis de concevoir une modélisation paramétrique et procédurale. Nous avons 
également pu recueillir des paramètres d’épaisseur moyenne des couches graisseuses et 
de diamètre moyen des lobules adipeux qui font encore débat dans la littérature la plus 
récente (270).  Nous avons mis aussi en évidence à travers notre revue de la littérature 
une méconnaissance de l’organisation du TCSC et notamment la différence entre les 
retinacula cutis, les murs des septas lobulaires et les skin ligaments. Nous avons pu 
récemment proposer les avancées de notre étude au travers d’une publication dans un 
journal international d’anatomie (199). Nous souhaitons aller plus loin dans l’étude de 
la micro-architecture de du TCSC en étudiant en micro-IRM, dans le cadre d’un 
protocole strict, plusieurs spécimens frais de tissu sous-cutané humain issus du bloc 
opératoire. L’utilisation de produits de contraste spécifiques permettra 
vraisemblablement d’obtenir des images exploitables en segmentation automatique ce 
qui nous permettra potentiellement d’améliorer notre modèle (262, 263).  
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6.2 Apports en modélisation du CPTSC 

Aucun aspect spécifique de notre méthode de modélisation n’est véritablement nouveau 
dans le domaine de la modélisation mécanique informatique à savoir : 

- basé sur un modèle générique paramétrable  
- construit partiellement de manière procédurale  
- bénéficiant d’une méthode de résolution éléments finis hybride 
- bénéficiant d’un empilement de maillage de natures différentes afin d’optimiser 

la vitesse de calcul sans altérer sa précision  

Leur combinaison se révèle par contre originale, efficace, et n’a jamais été proposée 
pour modéliser les structures composant le CPTSC. Nous avons dernièrement exposé 
cette méthode à la communauté scientifique internationale spécialisée (200) avec un très 
bon écho.  

Après une phase d’amélioration de la modélisation micro-architecturale et une phase de 
validation, nous proposerons d’appliquer cette méthode originale sur d’autres parties du 
corps bénéficiant d’AGA ou d’autres types d’augmentations tissulaires. 

 

6.3 Apports pédagogiques 

En chirurgie plastique, la destruction du modèle reste une limite importante à tous les 
procédés de simulation chirurgicale. Au cours de nombreuses interventions, les tissus 
sont coupés, déplacés, suturés, ce qui entraine des contraintes difficiles à intégrer dans 
des simulateurs informatiques.  

Cependant, nous avons pu simuler à faible coup en termes de temps de calcul des 
augmentations tissulaires qui représentent une partie non néglieable des procédures de 
chirurgie plastique, reconstructrice et esthétique. Nous orienterons une partie de nos 
futurs travaux dans le développement de modèles de déformation préconditionnés et peu 
gourmands, aptes à prendre place dans des plateformes de simulation chirurgicale temps 
réel. La prise en compte de la pré-tension et de l’anisotropie de la peau sont tout à fait 
applicables à notre modèle procédural qui servira de base à la construction de modèles 
types (visage, sein, thorax, membres…) permettant de simuler des gestes simples de la 
chirurgie plastique (incision cutanée, déplacement de tissu) mais aussi la mise en place 
d’implants sous la peau pour simuler grossièrement une expansion cutanée (car notre 
modèle n’a pas pour l’instant de capacité expansive cf. (73, 166)), simuler une AGA ou 
l’injection de produit de comblement… 
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6.4  Apports physiopathologiques 

Le modèle a pu simuler de façon assez fidèle le phénomène de peau d’orange qui pose 
de nombreux problème en cosmétique. Les théories mécanistes et inflammatoires 
semblent être confortées par notre modèle. Les déstructurations ou affaiblissements 
physiques ou chimiques des RCS semblent être une bonne solution théorique au 
phénomène de peau d’orange. Plusieurs méthodes de traitement de ce type existent déjà 
mais on peut imaginer que notre modèle puisse aider au développement de techniques 
plus fiables de traitement des phénomènes de peau d’orange. 

Notre modèle a pu quantifier l’effet mécanique des fasciotomies, ce procédé adjuvant 
de l’AGA qui n’a pas pu, pour l’instant, faire la preuve scientifique de son efficacité 
pourtant exposée par de nombreux praticiens. Si la section vasculaire entrainée par le 
passage successif du trocart semble aller à l’encontre de la néo-vascularisation des 
greffons adipocytaires, l’effet de relâchement des pressions compartimentales et des 
tensions cutanées de surface semble jouer un rôle important dans leur survie (86, 89). 
Notre étude est la première à mettre en évidence cet effet mécanique par une méthode 
contrôlée. Nous proposerons prochainement nos résultats à une revue de chirurgie 
plastique afin de mieux définir le rôle mécanique des fasciotomies qui n’est pas encore 
admises dans toutes les équipes pratiquant l’AGA de gros volumes.  
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Annexes 
 

Figures 
 

Figure - annexe 1 : Principaux muscles peauciers de la face (38). Le SMAS comprend les 
muscles illustrés, s’étend par la gallea capitis en haut et le fascia temporo-pariétal dans la 
région latéro-faciale 

 

Figure - Annexe 2 : Pour tracer une cellule de Voronoï en 2D, on trace la médiatrice entre 
un point donné et chacun des autres points adjacents. On considère ensuite le plus petit 
polygone défini par ces médiatrices qui définit la cellule de Voronoï 
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muscle, one vertical and one transverse, pass through 
fi bers of frontalis to reach the dermis. The superfi cial 
and deep branches of the supraorbital nerve are inti-
mately related to corrugator supercilii at its origin and 
are prone to injury during resection of this muscle. 
Corrugator supercilii depresses the brow and pulls it 
medially, as in frowning. 

 Depressor supercilii is a thin slip of muscle that is 
diffi cult to distinguish from the superomedial fi bers of 
orbicularis oculi. It inserts into the medial brow and 
acts as a depressor. 

 Procerus arises from the nasal bone, passes 
 superiorly, and inserts into the dermis of the glabella 
between the brows. It depresses the lower forehead 
skin in the midline to create a horizontal crease at the 
bridge of the nose. Chemodenervation of procerus and 
corrugator supercilii to alleviate frown lines is one of 
the most common aesthetic indications for botulinum 
toxins. Procerus is sometimes debulked during endo-
scopic brow lift procedures to reduce the horizontal 
frown crease. 

 Zygomaticus major and minor are superfi cial mus-
cles that originate from the body of the zygoma and 
pass downwards to insert into the corner of the mouth 

and  lateral aspect of the upper lip, respectively. They 
receive their nerve supply on their deep surface from 
the zygomatic and buccal branches of the facial nerve. 
Zygomaticus major and minor lift the corners of the 
mouth. 

 Levator labii lies deep to orbicularis oculi at its  origin 
from the maxilla just above the infraorbital  foramen. It 
passes downward to insert into the upper lip and orbicu-
laris oris. A smaller slip of muscle medial to this, levator 
labii superioris alaeque nasi, originates from the frontal 
process of the maxilla and inserts into the nasal cartilage 
and upper lip. Both of these muscles are supplied from 
branches of the zygomatic and buccal branches of the 
facial nerve and elevate the upper lip. 

 Levator anguli oris arises deeply from the canine 
fossa of the maxilla below the infraorbital foramen and 
inserts into the upper lip. It is innervated on its superfi -
cial aspect by the zygomatic and buccal branches of 
the facial nerve and elevates the corner of the mouth. 

 Risorius is often underdeveloped and arises from a 
thickening of the platysma muscle over the lateral 
cheek, the parotidomasseteric fascia, or both. It inserts 
into the corner of the mouth and pulls the mouth 
 corners laterally. 
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Preseptal part
Orbital part

Compressor naris
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Depressor septi
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Depressor anguli oris

Orbicularis oris
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alaeque nasi
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Frontalis (medial)

  Fig. 2.7    The mimetic facial 
muscles        
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Le diagramme de Voronoï

La région verte est la cellule de Voronoï du centroïde.

Le diagramme de Voronoï
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Tableaux 
 
 
 
 
Tableau 1 : Caractéristiques des acquisitions en IRM 3T  
  

 
H : homme, F : femme, D. : décubitus, acq : acquisition, RF : radiofréquence, Nb. : nombre, Ep. : épaisseur. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Individus # 1 # 2 # 3 # 4 # 5 # 6 

 

Age / Sexe 28/F 35/H 29/F 51/H 52/F 21/H 

Poids 52 78 54 86 69 73 

Taille 1,65 1,81 1,7 1,82 1,63 1,83 

Localisations Face Sein Thorax Abd/Lombes Mb inférieur Fesse 

Position D. Dorsal D. Ventral D. Dorsal D.Dorsal D. Dorsal D. Dorsal 

Nombre 
d'acq. 4 (Individus 1 à 4) 2 (Individus 1 et 5) 1 (Individu 2) 2 (Individu 3 et 6) 1 (Individu 6) 1 (Individu 7) 

Acquisitions  

Pondération T1 T2 T1 T2 T1 T2 T1 T2 T1 T2 T1 T2 

Antenne RF « type Crâne » 32 
canaux 

3 DT HD8CH vibrant 
breast coil, 8 canaux 

3 DT HD8CH torso 
array,  8 canaux 

3 DT HD8CH 
torso array,  8 

canaux 

3 DT HD8CH 
torso array,  8 

canaux 

3 DT HD8CH 
torso array,  8 

canaux 
Field of View 

(cm) 41 x 27 43 x 28 NR 58 x 38 82 x 53 79 x 51 78 x 49 78 x 
49 

78 x 
49 78 x 49 78 x 

49 
78 x 
49 

Nb. de 
coupes  420 395 NR 80 4x20 125 4x20 4x20 4x20 4x20 4x20 4x20 

Ep.des 
coupes (mm) 1 1 NR 2 2 2 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 

Intervalle 
(mm) 0,5 0,5 NR 2 2 2 1 1 1 1 1 1 

Résolution 
(phase x 

fréquence) 
320 x 
320  384 x 352  NR 448 x 320  256 x 

192 
256 x 
192  

416 x 
256  

416 x 
256  

416 
x 

256 
416 x 
256 

416 
x 

256 
416 x 
256 

Tps 
d’acquisition 

(min) 
17 11 NR 4 5 3 4x0,4 4x1,5

4 
4x0,

4 4x1,54 4x0,
4 

4x1,5
4 
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Tableau 2 : Mesure expérimentales du module de Young de la peau  
!

Type de 
tissu  

Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  

PEAU       

 
Indentation / 

Suction 
7200 (vieux) à 10 

700 (jeune) Avant Bras Global 128 

 
Indentation  6 C10 = 660 à 96 

000           Avant Bras Epiderme + 
Derme moyen 121 

 
Indentation 1990 Cuisse homme Global 200 

 
Indentation 1510 Avant Bras 

homme Globale 200 

 
Indentation 1090 Avant bras 

femme Globale 200 

 
Indentation 20000 Partie dorsale 

de l’avant bras Globale 202 

 
Indentation 
//FEM//IRM 920000 Avant Bras Epiderme + 

Derme moyen 20 

 
Suction / 

Indentation 
210 000 à 3 100 

000        Multiples Global 203 

 
Indentation // IRM 

// FEM 420000 Avant Bras Epiderme + 
Derme moyen 20 

 
Elastographie 1 200 000 à 3 100 

000 Multiples Derme 126 

 
Suction 950 000 à 1 364 

000           Avant Bras Global 205 

 
Suction 200 000 à 1 450 

000 Avant Bras Epiderme + 
Derme moyen 121 

 
Suction 130 000 à 260 000 Avant Bras Global 207 

 
Traction 4600000 Mollet Global 210 

 
Torsion 600000 Avant Bras Global 104 

!
!
!
!
!
!
!
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Tableau 3 : Mesure expérimentales du module de Young de la graisse 
!

Type de 
tissu  

Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  

GRAISSE       

 
Indentation 
//FEM//IRM 600 Avant Bras Global 20 

 
Elastographie 3 100 à 9 680 Multiples Hypoderme 126 

 
Elastographie 20000 Multiples Graisse 213 

 
Indentation 
améliorée 3250 Sein Graisse 214 

 
Revue de la 
littérature 500 à 25 000 Sein Graisse 141 

 
Revue de la 
littérature 1000 Multiples Multiples 78, 164 

GRAISSE 
NECROSEE 

Indentation 
améliorée 4450 Sein  Global 214 

 
Compression 5% 

préC 20000 Sein  Global 218 

 
Compression 20% 

préC 22000 Sein  Global 218 

!
!
Tableau 4 : Mesure expérimentales des modules de Young de l’élastine et du collagène 
!

ELASTINE       

 
Revue de la 
littérature 600000 Indéterminé 

 
216 

COLLAGENE       

 
Revue de la 
littérature 100000000 Indéterminé 

 
216 

  
3000000 Rétine (collagène type IV) 222 

!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
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Tableau 5: Mesure expérimentales des modules de Young de la glande mammaire et du 
ligament de Cooper 
!

Type de 
tissu  

Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  
GLANDE 

MAMMAIRE       

 
Indentation 
améliorée 3240 Sein Tissu 

fibroglandulaire 214 

 
Revue de la 
littérature 2 000 à 66 000 Sein Tissu 

fibroglandulaire 215 

 
Test de fluage en 

torsion 40000 Sein Tissu 
fibroglandulaire 217 

 
Compression 5% 

préC 30000 Sein Tissu 
fibroglandulaire 218 

 
Compression 20% 

préC 50000 Sein Tissu 
fibroglandulaire 218 

 
Elastographie 35000 Sein Tissu 

fibroglandulaire 213 

!
LIGAMENT 

DE COOPER       

 

Extrapolé des 
mesures sur le 

genou 
80 000 000 à 400 

000 000 Extrapolé des mesures sur le genou 141 

!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
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Tableau 6 : Mesures expérimentales des modules de Young des constituants musculo-
squelettiques  
!

Type de tissu  Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  

MUSCLE       

 
Indentation 
//FEM//IRM 6600 Avant Bras 

 
20 

 
Suction 

(approximation) 100000 Avant Bras 
 

205 

 

Elastographie 
(revue de la 
littérature) 

750 à 3 600 Multiples 
 

215 

CARTILAGE 
NASAL       

  
5600000 

  
219 

TENDON       

  
1000000000 Indéterminé 

 
216 

LIGAMENTS       

 
Etirement 100000000 Indéterminé 

 
216 

APONEVROSE       

 
Etirement 1000000000 Indéterminé 

 
219 

OS       

 
Torsion  11500000000 Côtes 

 
220 

 
Torsion  100680000 Côtes 

 
220 

 
Torsion  2000000000 Côtes 

 
221 

 
Revue de la 
littérature 10000000000 Multiples 

 
216 

 
Revue de la 
littérature 2 à 14 000000000 Côtes 

 
141 

!
!
!
!
!
!
!
!
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Tableau 7 : Caractéristiques morphologiques extraites de l’IRM utiles pour paramétrer le 
modèle moyen.  
TV : très variable, NA : non applicable, med : médial, lat : latéral, post : postérieur. LC : ligament de 
Cooper. 
!
!

 # Individu 
Epaisseur 
de la peau 

(mm) 

Epaisseur 
du SAT 
(mm) 

Epaisseur 
du DAT 

(mm) 

Epaisseur 
du SM 
(mm) 

Diamètre 
moyen des 

lobules (mm) 

Lombes 3 6 14 65 0,5 3,5 

Lombes 6 7 11 45 0,5 4 

Thorax 2 3,5 10 2 0,5 5 med, 2 lat 

Visage 4 <1 à 4 6 4,2 0,2 à 1 
(SMAS) 1,5 

Visage 2 1 à 4 6 2 
0,2 à 2 
(SMAS) 
SMAS 

1,5 

Visage 1 <1 à >4 5 3,4 0,2 à 1,2 
(SMAS) 1,5 

Visage 3 1 à 5 6 3 0,2 à 
1  (SMAS) 1,5 

Sein 5 5 NA NA 0,5 à 3 
(LC) NA 

Sein 1 4 NA NA < 1 à > 2 
(LC) NA 

Abdomen 3 5,5 11, TV 5, TV 0,5 3,5 

Abdomen 6 5 7, TV 4, TV 0,5 4 

Avant Bras 2 2,5 2,5 1 < 0,5 1,8 

Cuisse 6 4 4, TV 7, TV 0,8 2 

Fesse 6 4,5 7 12,5 0,6 4 

Dos 2 6 3 0 à > 4 1 6 post - 5 lat 

Genou 6 4 5, TV 3, TV 0,5 5 lat 4 med 

!!
!
!
!
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Vidéos 
!
!
Le lien ci-dessous renvoit à une boite privée dropbox contenant les vidéos indexées par 
numéro. Utiliser de préférence le lecteur VLC  
 
https://www.dropbox.com/sh/hozj91415jiurfz/AABl2ukP_y0VBTZlqaHj4Y-da?dl=0 
!
!

!
!
!
!
!
!
!
!!
!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!
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Annexes 
 

Figures 
 

Figure - annexe 1 : Principaux muscles peauciers de la face (38). Le SMAS comprend les muscles 
illustrés, s’étend par la gallea capitis en haut et le fascia temporo-pariétal dans la région latéro-
faciale 

 

Figure - Annexe 2 : Pour tracer une cellule de Voronoï en 2D, on trace la médiatrice entre un 
point donné et chacun des autres points adjacents. On considère ensuite le plus petit polygone 
défini par ces médiatrices qui définit la cellule de Voronoï 
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muscle, one vertical and one transverse, pass through 
fi bers of frontalis to reach the dermis. The superfi cial 
and deep branches of the supraorbital nerve are inti-
mately related to corrugator supercilii at its origin and 
are prone to injury during resection of this muscle. 
Corrugator supercilii depresses the brow and pulls it 
medially, as in frowning. 

 Depressor supercilii is a thin slip of muscle that is 
diffi cult to distinguish from the superomedial fi bers of 
orbicularis oculi. It inserts into the medial brow and 
acts as a depressor. 

 Procerus arises from the nasal bone, passes 
 superiorly, and inserts into the dermis of the glabella 
between the brows. It depresses the lower forehead 
skin in the midline to create a horizontal crease at the 
bridge of the nose. Chemodenervation of procerus and 
corrugator supercilii to alleviate frown lines is one of 
the most common aesthetic indications for botulinum 
toxins. Procerus is sometimes debulked during endo-
scopic brow lift procedures to reduce the horizontal 
frown crease. 

 Zygomaticus major and minor are superfi cial mus-
cles that originate from the body of the zygoma and 
pass downwards to insert into the corner of the mouth 

and  lateral aspect of the upper lip, respectively. They 
receive their nerve supply on their deep surface from 
the zygomatic and buccal branches of the facial nerve. 
Zygomaticus major and minor lift the corners of the 
mouth. 

 Levator labii lies deep to orbicularis oculi at its  origin 
from the maxilla just above the infraorbital  foramen. It 
passes downward to insert into the upper lip and orbicu-
laris oris. A smaller slip of muscle medial to this, levator 
labii superioris alaeque nasi, originates from the frontal 
process of the maxilla and inserts into the nasal cartilage 
and upper lip. Both of these muscles are supplied from 
branches of the zygomatic and buccal branches of the 
facial nerve and elevate the upper lip. 

 Levator anguli oris arises deeply from the canine 
fossa of the maxilla below the infraorbital foramen and 
inserts into the upper lip. It is innervated on its superfi -
cial aspect by the zygomatic and buccal branches of 
the facial nerve and elevates the corner of the mouth. 

 Risorius is often underdeveloped and arises from a 
thickening of the platysma muscle over the lateral 
cheek, the parotidomasseteric fascia, or both. It inserts 
into the corner of the mouth and pulls the mouth 
 corners laterally. 
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  Fig. 2.7    The mimetic facial 
muscles        

Le diagramme de Voronoï Le diagramme de Voronoï

Le diagramme de Voronoï

La région verte est la cellule de Voronoï du centroïde.
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Tableaux 
 
 
 
 
Tableau 1 : Caractéristiques des acquisitions en IRM 3T  

 H : homme, F : femme, D. : décubitus, acq : acquisition, RF : radiofréquence, Nb. : nombre, Ep. : épaisseur, 
Tps : temps.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Individus # 1 # 2 # 3 # 4 # 5 # 6 

 

Age / Sexe 28/F 35/H 29/F 51/H 52/F 21/H 

Poids 52 78 54 86 69 73 

Taille 1,65 1,81 1,7 1,82 1,63 1,83 

Localisations Face Sein Thorax Abd/Lombes Mb inférieur Fesse 

Position D. Dorsal D. Ventral D. Dorsal D.Dorsal D. Dorsal D. Dorsal 

Nombre 
d'acq. 4 (Individus 1 à 4) 2 (Individus 1 et 5) 1 (Individu 2) 2 (Individu 3 et 6) 1 (Individu 6) 1 (Individu 7) 

Acquisitions  

Pondération T1 T2 T1 T2 T1 T2 T1 T2 T1 T2 T1 T2 

Antenne RF « type Crâne » 32 
canaux 

3 DT HD8CH vibrant 
breast coil, 8 canaux 

3 DT HD8CH torso 
array,  8 canaux 

3 DT HD8CH 
torso array,  8 

canaux 

3 DT HD8CH 
torso array,  8 

canaux 

3 DT HD8CH 
torso array,  8 

canaux 
Field of View 

(cm) 41 x 27 43 x 28 NR 58 x 38 82 x 53 79 x 51 78 x 49 78 x 
49 

78 x 
49 78 x 49 78 x 

49 
78 x 
49 

Nb. de 
coupes  420 395 NR 80 4x20 125 4x20 4x20 4x20 4x20 4x20 4x20 

Ep.des 
coupes (mm) 1 1 NR 2 2 2 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 

Intervalle 
(mm) 0,5 0,5 NR 2 2 2 1 1 1 1 1 1 

Résolution 
(phase x 

fréquence) 
320 x 
320  384 x 352  NR 448 x 320  256 x 

192 
256 x 
192  

416 x 
256  

416 x 
256  

416 
x 

256 
416 x 
256 

416 
x 

256 
416 x 
256 

Tps 
d’acquisition 

(min) 
17 11 NR 4 5 3 4x0,4 4x1,5

4 
4x0,

4 4x1,54 4x0,
4 

4x1,5
4 
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Tableau 2 : Mesure expérimentales du module de Young de la peau  
!

Type de 
tissu  

Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  

PEAU       

 
Indentation / 

Suction 
7200 (vieux) à 10 

700 (jeune) Avant Bras Global 128 

 
Indentation  6 C10 = 660 à 96 

000           Avant Bras Epiderme + 
Derme moyen 121 

 
Indentation 1990 Cuisse homme Global 200 

 
Indentation 1510 Avant Bras 

homme Globale 200 

 
Indentation 1090 Avant bras 

femme Globale 200 

 
Indentation 20000 Partie dorsale 

de l’avant bras Globale 202 

 
Indentation 
//FEM//IRM 920000 Avant Bras Epiderme + 

Derme moyen 20 

 
Suction / 

Indentation 
210 000 à 3 100 

000        Multiples Global 203 

 
Indentation // IRM 

// FEM 420000 Avant Bras Epiderme + 
Derme moyen 20 

 
Elastographie 1 200 000 à 3 100 

000 Multiples Derme 126 

 
Suction 950 000 à 1 364 

000           Avant Bras Global 205 

 
Suction 200 000 à 1 450 

000 Avant Bras Epiderme + 
Derme moyen 121 

 
Suction 130 000 à 260 000 Avant Bras Global 207 

 
Traction 4600000 Mollet Global 210 

 
Torsion 600000 Avant Bras Global 104 

!
!
!
!
!
!
!
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Tableau 3 : Mesure expérimentales du module de Young de la graisse 
!

Type de 
tissu  

Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  

GRAISSE       

 
Indentation 
//FEM//IRM 600 Avant Bras Global 20 

 
Elastographie 3 100 à 9 680 Multiples Hypoderme 126 

 
Elastographie 20000 Multiples Graisse 213 

 
Indentation 
améliorée 3250 Sein Graisse 214 

 
Revue de la 
littérature 500 à 25 000 Sein Graisse 141 

 
Revue de la 
littérature 1000 Multiples Multiples 78, 164 

GRAISSE 
NECROSEE 

Indentation 
améliorée 4450 Sein  Global 214 

 
Compression 5% 

préC 20000 Sein  Global 218 

 
Compression 20% 

préC 22000 Sein  Global 218 

!
!
Tableau 4 : Mesure expérimentales des modules de Young de l’élastine et du collagène 
!

ELASTINE       

 
Revue de la 
littérature 600000 Indéterminé 

 
216 

COLLAGENE       

 
Revue de la 
littérature 100000000 Indéterminé 

 
216 

  
3000000 Rétine (collagène type IV) 222 

!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
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Tableau 5: Mesure expérimentales des modules de Young de la glande mammaire et du 
ligament de Cooper 
!

Type de 
tissu  

Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  
GLANDE 

MAMMAIRE       

 
Indentation 
améliorée 3240 Sein Tissu 

fibroglandulaire 214 

 
Revue de la 
littérature 2 000 à 66 000 Sein Tissu 

fibroglandulaire 215 

 
Test de fluage en 

torsion 40000 Sein Tissu 
fibroglandulaire 217 

 
Compression 5% 

préC 30000 Sein Tissu 
fibroglandulaire 218 

 
Compression 20% 

préC 50000 Sein Tissu 
fibroglandulaire 218 

 
Elastographie 35000 Sein Tissu 

fibroglandulaire 213 

!
LIGAMENT 

DE COOPER       

 

Extrapolé des 
mesures sur le 

genou 
80 000 000 à 400 

000 000 Extrapolé des mesures sur le genou 141 

!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!
!



! 6!

!
!
!
!
!
 
Tableau 6 : Mesure expérimentales des modules de Young des constituants musculo-
squelettiques  
!

Type de tissu  Méthode de 
mesure  

Module de 
Young (Pa) Localisation  Couches 

intéressées  
Référence 

bibliographique  

MUSCLE       

 
Indentation 
//FEM//IRM 6600 Avant Bras 

 
20 

 
Suction 

(approximation) 100000 Avant Bras 
 

205 

 

Elastographie 
(revue de la 
littérature) 

750 à 3 600 Multiples 
 

215 

CARTILAGE 
NASAL       

  
5600000 

  
219 

TENDON       

  
1000000000 Indéterminé 

 
216 

LIGAMENTS       

 
Etirement 100000000 Indéterminé 

 
216 

APONEVROSE       

 
Etirement 1000000000 Indéterminé 

 
219 

OS       

 
Torsion  11500000000 Côtes 

 
220 

 
Torsion  100680000 Côtes 

 
220 

 
Torsion  2000000000 Côtes 

 
221 

 
Revue de la 
littérature 10000000000 Multiples 

 
216 

 
Revue de la 
littérature 2 à 14 000000000 Côtes 

 
141 

!
!
!
!
!
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Tableau 7 : Caractéristiques morphologiques extraites de l’IRM utiles pour paramétrer le 
modèle moyen.  
TV : très variables, NA : non applicable, med : médial, lat : latéral, post : postérieur. LC : ligament de Cooper. 
!
!

 # Individu 
Epaisseur 
de la peau 

(mm) 

Epaisseur 
du SAT 
(mm) 

Epaisseur 
du DAT 

(mm) 

Epaisseur 
du SM 
(mm) 

Diamètre 
moyen des 

lobules (mm) 

Lombes 3 6 14 65 0,5 3,5 

Lombes 6 7 11 45 0,5 4 

Thorax 2 3,5 10 2 0,5 5 med, 2 lat 

Visage 4 <1 à 4 6 4,2 0,2 à 1 
(SMAS) 1,5 

Visage 2 1 à 4 6 2 
0,2 à 2 
(SMAS) 
SMAS 

1,5 

Visage 1 <1 à >4 5 3,4 0,2 à 1,2 
(SMAS) 1,5 

Visage 3 1 à 5 6 3 0,2 à 
1  (SMAS) 1,5 

Sein 5 5 NA NA 0,5 à 3 
(LC) NA 

Sein 1 4 NA NA < 1 à > 2 
(LC) NA 

Abdomen 3 5,5 11, TV 5, TV 0,5 3,5 

Abdomen 6 5 7, TV 4, TV 0,5 4 

Avant Bras 2 2,5 2,5 1 < 0,5 1,8 

Cuisse 6 4 4, TV 7, TV 0,8 2 

Fesse 6 4,5 7 12,5 0,6 4 

Dos 2 6 3 0 à > 4 1 6 post - 5 lat 

Genou 6 4 5, TV 3, TV 0,5 5 lat 4 med 

!!
!
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Vidéos 
!
!
Le lien ci-dessous renvoi à un boite privée dropbox contenant les vidéos indexées par numéro. 
Utiliser de préférence le lecteur VLC  
 
https://www.dropbox.com/sh/hozj91415jiurfz/AABl2ukP_y0VBTZlqaHj4Y-da?dl=0 
!
!

!
!
!
!
!
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Résumé 
 
Contexte: Simuler le comportement du complexe peau/tissu sous-cutané (CPTSC) au cours d’une 
chirurgie présente de nombreuses difficultés liées principalement à sa complexité anatomique qui 
génère un comportement mécanique complexe. Les modèles de simulation existants sur ce sujet se 
présentent majoritairement sous forme d’une mono-couche homogène et isotrope de comportement 
élastique linéaire. Ils ne prennent jamais en considération les moyens d'union conjonctifs du CPTSC 
pourtant responsables de la complexité de son comportement mécanique. L’augmentation tissulaire 
chirurgicale et en particulier l’autogreffe adipocytaire vise à restituer un volume corporel amputé par 
exemple par un traumatisme ou par une chirurgie carcinologique. A l’heure actuelle, seule 
l’expérience du chirurgien permet de prévoir l’effet d’une chirurgie d’augmentation tissulaire dans un 
contexte préopératoire donné. Un outil de simulation et de prévision fiable permettrait d’améliorer 
l’adhésion des patients à certains protocoles de traitement lourds, d’éviter certaines impasses 
thérapeutiques ou pourrait servir de support pédagogique. 
Objectifs: Dans un but de simulation et de prévision chirurgicale, nous avons souhaité développer un 
modèle mécanique du complexe peau tissu sous-cutané entièrement paramétrable par certaines 
données morphologiques des patients et adaptable à toute les régions du corps. 
Patients et méthodes: Afin de confirmer l'existence d'un modèle organisationnel générique du 
CPTSC, nous avons fait plusieurs acquisitions en IRM 3T de l'ensemble du corps. Ces acquisitions 
nous ont permis de mettre en évidence une organisation générique du CPTSC qui à été la base d’un 
modèle géométrique générique paramétrable. Afin de reconstituer l’architecture lobulaire du tissu 
adipeux et afin de restituer l’effet mécanique des moyens d’unions conjonctifs du CPTSC, nous avons 
construit de manière procédurale, à l’aide d’une tesselation de Voronoï, l’anatomie lobulaire et les 
septas inter-lobulaires. Une modélisation mécanique hybride a été réalisée grâce à la plateforme SOFA 
afin de respecter fidèlement l’organisation complexe du tissu de soutient collagénique. Pour valider le 
comportement mécanique de notre modèle, nous avons transcrit puis comparer les paramètres de tests 
d'indentation in vivo à notre modèle générique. Concernant l’augmentation tissulaire, nous avons 
simulé le phénomène de peau d'orange et les effets de l’autogreffe adipocytaire au dessus et en 
dessous du plan de fascia superficialis. Nous avons ensuite étudié les conséquences biomécaniques des 
fasciotomies qui sont utilisées en pratique courante. Nous avons finalement inclus ce modèle 
générique dans un modèle de face généré à partir des acquisitions IRM afin de simuler une autogreffe 
adipocytaire au niveau de la face.  
Résultats: Le modèle générique, paramétré de manière spécifique, nous a permis de transcrire de 
manière réaliste les tests d'indentation au niveau de l'avant-bras. Les simulations d’injection de graisse 
autologue ont pu simuler fidèlement les constatations opératoires et nous avons par ailleurs été capable 
de simuler le phénomène de peau d'orange en s’appuyant sur certaines de ses hypothèses 
physiopathologique. La simulation des fasciotomies nous a permis d'étudier pour la première fois 
l'effet mécanique de cette procédure. L'inclusion du modèle procédural dans un modèle géométrique 
spécifique de la face, acquis à partir de nos images IRM 3T, a pu aboutir à une simulation d’une 
autogreffe adipocytaire dans la joue.  
Conclusion: Malgré la mécanique complexe des tissus mous, nous avons pu établir un modèle 
mécanique fiable qui peut être spécifié de manière paramétrique. Après une phase de validation 
clinique et certaines améliorations mécaniques, nous souhaitons mettre au point des modèles 
spécifiques utilisables en simulation chirurgicale. 
 
 
Mots clés: modélisation ; simulation ; chirurgie plastique ; peau ; tissu sous-cutané. 
 
 
 



Abstract 
 
Background: Simulate the skin / subcutaneous tissue complex behavior  presents many difficulties 
mainly related to its anatomical complexity that generates a complex mechanical behavior. Current 
simulation models on this subject appear mainly in the form of a homogeneous single layer of 
isotropic and linear elastic behavior. They never take into account the connective means of union of 
the skin and subcutaneous tissue which are responsible of the complexity of the mechanical behavior. 
The surgical tissue augmentation procedures and in particular  autologous fat grafting aims to restore 
corporal volumes after a trauma or a carcinologic surgery. Currently, only the experience of the 
surgeon can predict the effect of a surgical tissue augmentation in a given preoperative context. A 
simulation and reliable prediction tool would improve patient adherence to certain protocols of heavy 
treatment, would avoid certain therapeutic impasses or could be used as a teaching aid. 
Objectives: As a surgical prevision and simulation tool, we wanted to develop a mechanical model of 
the skin / subcutaneous complex fully configurable by certain morphological data of patients and 
adaptable to any parts of the body.  
Patients and methods: To confirm the existence of a generic organizational model of subcutaneous 
tissue, we made several acquisitions in 3T MRI of the whole body. These acquisitions allowed us to 
highlight a generic pattern of organization of subcutaneous tissue that has been the basis of a generic 
geometric model fully configurable. To reconstruct the lobular architecture of adipose tissue and to 
restore the mechanical effect of the connective means of union, we constructed in a procedural 
manner, using a Voronoi tessellation. Hybrid mechanical modeling was performed with the SOFA 
framework. To validate the mechanical behavior of our model, we parametrized our generic model and 
transcribed the parameters of an in vivo indentation test and compare the results. Concerning tissue 
augmentation procedures, we simulated  the phenomenon of cellulite and the effects of autologous fat 
grafting above and below the plane of superficial fascia. We then studied the biomechanical 
consequences of  fasciotomies which are used in current practice. We finally included in our generic 
model of a face model generated from MRI acquisitions to simulate autologous adipocyte at the level 
of the cheek.  
Results: The model, allowed us to transcribe realistically indentation tests at the level of the  forearm. 
Autologous fat injection  simulations have faithfully simulate the operative findings and we have also 
been able to simulate the phenomenon of cellulite relying on some of its pathophysiological 
hypotheses. The simulation of fasciotomies has allowed us to study for the first time, the mechanical 
effect of this procedure. The inclusion of procedural model in a specific geometric model of the face 
result in an acurate simulation cheek fat grafting.  
Conclusion: Despite the complex mechanics of non visceral soft tissues, we have established a 
reliable mechanical model that can be specified parametrically. After a phase of clinical validation and 
some mechanical improvements, we hope to develop specific models used in surgical simulation. 
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