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Introduction générale 
  

 Les outils de simulations sont aujourd’hui de plus en plus démocratisés pour aider 

à former les futurs professionnels et ce, dans des domaines de spécialité toujours plus 

diversifiés. Le domaine de l’aéronautique est pionnier en la matière en proposant une 

formation des pilotes tout au long de leur carrière sur simulateurs. Un pilote s’entraîne 

des heures pour apprendre à réagir en toutes circonstances en situation réelle. Une 

mauvaise préparation peut entraîner des erreurs humaines pouvant avoir des 

conséquences dramatiques à grande échelle.  

 Il en va de même pour le domaine de la santé. Une erreur sur un geste médical peut 

être fatale sur le patient concerné. . De ce constat, la Haute Autorité de Santé dresse en 

2012 un état des lieux de la simulation médicale dédiée à la formation professionnelle sur 

le territoire français. Un objectif éthique est alors posé : « Jamais la première fois sur le 

patient », c’est-à-dire que tout intervenant du monde médical devrait d’abord s’entraîner 

sur un mannequin, quoiqu’il arrive 

 La simulation médicale dédiée à l’apprentissage présente de nombreux avantages 

qui peuvent être présentés selon les utilisateurs directs (apprenants, formateurs) et 

indirects (patients, la société) : 

- Pour les apprenants : la répétition du geste sur simulateur permet d’améliorer 

leurs connaissances et compétences. Le suivi personnalisé permet de leur donner 

une plus grande confiance en soi. Enfin, la maîtrise du geste médical est accélérée. 

- Pour les formateurs : les simulateurs peuvent être utilisés en tant qu’outil 

d’évaluation. Couplé à un système d’enregistrement vidéo, ils permettent 

d’identifier les erreurs de l’élève et de les corriger avec lui lors d’une phase de 

debriefing. 

- Pour les patients : des apprenants mieux préparés permettront d’améliorer leur 

confort et de diminuer les taux de complications. 

- Pour la société : la diminution du taux de complication entraînera une diminution 

des coûts, qui sera d’autant plus mis en exergue de par le gain de temps dû à la 

maitrise du geste médical en amont. 

 

 Cependant, la simulation médicale telle qu’elle est représentée actuellement 

possède quelques inconvénients : 

- Un réalisme limité du fait de la reproduction trop approximative du système 

anatomique et des propriétés mécaniques des tissus humains. 

- Les apprenants apprennent finalement à « soigner » le simulateur, ce qui peut 

s’avérer dangereux car peut créer des automatismes de raisonnement. De plus, 

dans la majorité des cas, l’aspect communication est négligé du fait de la 

conception même du simulateur. 
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- Enfin, le coût des simulateurs haute-fidélité est considérable et s’y ajoute, pour les 

centres de formations, la création d’infrastructures nécessaires pour réaliser la 

simulation dans des environnements dits « immersifs ». 

 

 Cette thèse propose donc une méthodologie permettant d’améliorer le réalisme 

des simulateurs anthropomorphes. Le simulateur auquel nous nous intéresserons tout au 

long de ce mémoire est le simulateur de pose de voie veineuse périphérique (VVP). Cet 

acte médical consiste en l’introduction d’un tube flexible, appelé encore cathéter, dans 

une veine d’un des membres supérieurs afin d’administrer des médicaments lorsque la 

voie orale n’est pas disponible. Nous nous focaliserons ainsi sur l’avant-bras humain et 

plus précisément sur certains tissus qui le composent : la peau et les veines superficielles. 

 

 Ce travail s’inscrit dans le cadre du projet ANR SAMSEI (Stratégies d’Apprentissage 

des Métiers de Santé en Environnement Immersif) ayant pour objectif la mise en place 

d’un programme pédagogique basé sur la simulation pour un apprentissage participatif 

et immersif destiné aux étudiants de toutes les filières de santé de l’Université Claude 

Bernard Lyon 1 et de ses partenaires. 

 

 Pour répondre à la problématique énoncée, le manuscrit est organisé en cinq 

parties dont certaines d’entre elles seront exposées sous forme d’articles publiés ou 

soumis (en langue anglaise). Ne pouvant inclure, systématiquement, la totalité de 

l’information dans un article scientifique, des éléments seront ajoutés en amont ou en aval 

des parties. 

  

 Le premier chapitre de cette thèse est une étude bibliographique consacrée à 

l’identification des paramètres qui devraient être pris en compte pour la conception d’un 

substitut artificiel réaliste de bras humain, dédié à la ponction veineuse. Ce chapitre est 

ainsi constitué d’une synthèse bibliographique publiée dans le journal « Engineering in 

Medecine » et intitulé « Guidelines for designing a realistic peripheral venous catheter 

insertion simulator: A literature review ». Cet article détaille des travaux portant sur la 

tribologie, l’indentation et la perforation de la peau ainsi que la veine, mais aussi sur les 

substituts de peaux développés dans le monde académique. Suite à cette publication, le 

cahier des charges du simulateur est dressé, et la méthodologie adoptée tout au long de 

ce projet pour la conception de prototypes est développée. 

 

 Le deuxième chapitre s’ouvre sur la présentation de la physiologie de la peau et 

des veines et l’analyse de leur comportement mécanique. S’ensuit un article soumis au 

journal « Biomechanics » et intitulé « Biomechanical analysis of practitioner’s gesture for 

peripheral venous catheter insertion». Cet article consiste en l’analyse du geste de 

palpation et de perforation du praticien sur une cohorte de volontaires. La cinématique 

ainsi que les efforts appliqués sur les tissus lors des différentes étapes du geste sont 

obtenues. Cela nous a permis de reproduire fidèlement les sollicitations de l’avant de bras 
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afin de comparer la réponse des tissus humains avec un prototype développé au cours de 

ce projet. 

  

 Le troisième chapitre s’articule autour de la conception et la réalisation du 

simulateur de pose de voie veineuse périphérique. Un état de l’art des techniques de 

simulation et des simulateurs de ponction veineuse du commerce, viennent compléter la 

présentation effectuée au chapitre 1. L’accent est aussi mis sur les matériaux 

habituellement employés ainsi que le coût de ces simulateurs afin de positionner notre 

prototype tant sur le plan technique qu’économique. Enfin, les différentes étapes de sa 

conception et sa réalisation seront présentées en justifiant les choix effectués.  

 

 Le quatrième chapitre introduit, dans un premier temps, le principe de l’analyse 

sensorielle et la méthodologie générale adoptée classiquement pour réaliser ce type 

d’étude. Nous mettrons en avant, l’étude sensorielle mise en place dans le cadre de cette 

thèse, dont l’un des objectif était d’évaluer la réponse haptique de nos prototypes en 

regard d’avant-bras humains et de certains simulateurs commerciaux. La méthodologie 

mise en place ainsi que les résultats seront présentés sous la forme d’un troisième article 

intitulé « Sensory analysis as a mean to design medical simulators: Application to 

peripheral venous catheter insertion » soumis au journal « Engineering in Medecine ». 

Pour finir, des résultats complémentaires, non inclus dans l’article, seront présentés. 

 

 Pour terminer, le cinquième chapitre consiste en la validation mécanique d’un 

prototype amélioré issu des conclusions de l’étude sensorielle. Cette validation passe par 

la réalisation de différents essais : essais de frottements, d’indentation et de perforation. 

La méthodologie mise en place pour chaque type d’essai sera détaillée. Les résultats 

obtenus seront ensuite comparés à la littérature et aux résultats obtenus sur tissus 

humains.
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Chapitre 1 - Cahier des charges du simulateur de pose de 

voie veineuse périphérique  
 

1.1 Introduction 

 Les simulateurs de ponction veineuse utilisés actuellement par les étudiants en 

santé se trouvent être encore trop éloignés de la réalité, notamment par rapport aux 

propriétés mécaniques de surface et de perforation de la peau. Il en va de même pour les 

propriétés de perforation des veines. Or, le primo-apprenant doit pouvoir apprendre à 

doser l’effort nécessaire à une ponction mais aussi à repérer les veines via l’utilisation de 

ce type de simulateur. Ces différences de perception ont pour conséquence une sensation 

de toucher retenue sans rapport avec la réalité clinique, ne permettant pas d’être 

complètement préparé à une procédure in vivo. Une synthèse bibliographique1 a donc été 

réalisée dans le but de préciser les paramètres sur lesquelles il est possible d’influer, afin 

d’améliorer le réalisme des simulateurs médicaux à travers l’utilisation de nouveaux 

matériaux. Nous analyserons également les articles dont les résultats pourraient être 

utilisés lors de la validation mécanique du simulateur. 
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1.2 Guidelines for designing a realistic peripheral venous 

catheter insertion simulator: A literature review 
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1.2.1 Introduction 

 The medical procedure in which we are interested in developing a realistic 

simulator is peripheral venous catheter insertion (PVCI). PVCI is performed to administer 

intravenous therapy, such as medication and fluids, when the oral route is not available. 

Approximately 200 million catheters are placed in hospitalized patients each year in the 

United States2, making it the most common procedure performed by health professionals.  

However, PVCI remains technically difficult to achieve, even for experienced nurses. Helm 

et al. 3 observed a PVCI failure rate of 35% to 50%, leading to a premature removal before 

the  intended dwell time of the catheter. Several studies reported first attempt success in 

diverse patient populations for nurses with different experience levels. Overall, young 

nurses’ success rates ranged from 44% to 76.9%, while the success rates of more educated 

and experienced nurses ranged from 91% to 98%4–6. Other researchers have reported a 

range of 2.18 and 2.35 PVCI attempts to establish a patent peripheral intravenous (IV) 

site7 8. 

Several patient factors that contribute to insertion failure have been described in the 

literature9: age; patient size; limited and suitable veins contributing to a difficult 

intravenous access; a previous history of failed attempts and recent hospital admission; 

diabetes; intravenous drug use; cancer diagnosis and recent chemotherapy; and 

vasoconstriction of veins caused by patient anxiety. However, the experience of health 

professionals mitigates the effects of these patient factors. Nevertheless, young health 

professionals are rarely able to accumulate a sufficient amount of practical experience to 

tackle their first in vivo PVCI with success. Researchers have developed multiple 

generations of image-guided robots that can autonomously perform a venipuncture to 

address this issue10 11, but these instruments may be used only in few health centers and 

do not replace trained nurses, particularly in critical situations. 

Therefore, numerous public health authorities in developed countries have been 

recommending the use of medical simulators to better prepare students in medical fields 

to perform their first in vivo medical procedure and to minimize the risks associated with 

patient safety for several years 12. Many types of simulators13 14 have been developed to 

meet the increasing demand of hospitals for simulation learning, such as part-task 

trainers or manikins, among others. However, all types of simulators currently in use have 

limitations in terms of realistic haptic feedback. For some procedures, the force is the 

main consideration, such as epidural simulation15 16. For procedures such as PVCI, the 

sensation of touch perceived by the practitioner is also very important. The ability to 

localize the superficial veins of the anatomical zone is one of the keys to a successful PVCI.  

Generally, medical simulators facilitate a more or less immersive experience due to the 

potential step-by-step application of the medical protocol while interacting with the 

environment and the practitioner. The main goals of researchers aiming to design a more 

realistic PVCI simulator are to enhance its interactions with the practitioner or its 

representativeness. The interactions are enhanced via computer-based simulators, which 
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are not developed for venipunctures or via specific simulation techniques. In our case, we 

chose to focus on methods to enhance the anatomical and mechanical representativeness 

of the PVCI simulator. Therefore, different parameters that the simulator should respect 

were identified (Figure 1). 

 

Figure 1: Identified parameters influencing simulation-based learning for PVCI 

As a result, this review aims to highlight the guidelines needed to design a more realistic 

PVCI. The targeted simulator should allow a better immersion for practice, and thus the 

user would ideally forget about the simulator. We first focused our attention on the 

interactions between the practitioner and the patient when locating the veins to address 

this challenge, prompting the need for a review of the geometrical parameters of skin and 

veins. We reviewed the tribological studies performed on skin. These data help improve 

the touch sensation for the practitioner. Then, we were interested in the mechanical tests 

conducted on the skin that are relevant to the medical procedure, namely, perforation and 

indentation tests. Finally, several tissue-mimicking substitutes that have been developed 

to reproduce human skin friction, deformation and perforation behaviors are briefly 

described. 

 

1.2.2 Patient-Practitioner interactions 

 According to their degree of resemblance with reality, simulation devices are 

categorized into either low or high fidelity. The most common type of simulator used for 

PVCI training is part-task trainers that replicate only part of the environment, for instance, 

the skin and the veins of the forearm. Although these types of simulators are considered 

low fidelity, the emergence of pads that are strapped on a specific anatomical zone enable 

the practitioner to perform hybrid simulation (Figure 2). 
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Figure 2: Different part-task trainers simulators: a) IV practice arm and b) strap-on 
venipuncture trainer 

 

This simulation technique consists of combining part-task trainers with standardized 

patients and includes the previously lacking communicative aspect, thus becoming a high-

fidelity simulation. Hybrid simulation helps improve students’ confidence in procedural 

skills17. Other authors, such as Wilfong et al.18 and Keleekai et al.19, have concluded that 

simulation-based training decreased the number of patient complications while 

increasing the knowledge, skills and confidence of nurses. 

The benefits and disadvantages of both types of simulators are presented in Table 1. 

 

Table 1 Comparison of IV practice arm and strap-on venipuncture trainers 

 
Anatomy 

Tissue 
geometry 

Patient-
Practitioner 
interactions 

Mechanical 
properties 

Surface 
properties 

Cost 

IV practice arm + - - - - - - 

IV practice pad - - + + - - + 

 

Although the anatomical representativeness of practice arms allows the practitioner to 

spatially visualize a human arm, the patient-practitioner interactions are more realistic in 

trainers employing strapped pads. In both types of simulators, the mechanical and surface 

properties of the currently used polymers do not adequately recapitulate those of the skin 

and veins, and we noted that the geometrical parameters, such as skin thickness and vein 

diameters, are not representative. Overall, strapped pads cost less due to the simplified 

design. 

 

1.2.2.1 Representativeness of the anatomical zone and geometry 

 Researchers must first define the targeted anatomical zone to develop a realistic 

medical simulator. In our case, we chose to study the ventral side of the forearm between 

the antecubital fossa and the wrist. This location was chosen because catheters are not 
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usually inserted in the antecubital fossa to avoid disturbing the motion of the patient’s 

arm at the elbow. The dorsal surface of the hand has also been neglected because it is a 

highly innervated region, causing harm to the patient during puncture. Nevertheless, we 

recognize that catheters are sometimes inserted into the veins located on the dorsal 

surface of the hand to preserve the venous network in case of failure, particularly in 

elderly persons. 

Catheters placed in the antebrachial zone are inserted into the superficial veins, which are 

located in the hypodermis and lie on the underlying muscle fascia. The superficial vein 

network of the forearm is composed of three main veins: the basilic vein, the median 

antebrachial vein and the cephalic vein (Figure 3). 

 

 

Figure 3: Superficial venous system of the upper limbs 20 

After narrowing the anatomical zone to the volar forearm skin and the aforementioned 

superficial veins, part of our literature review is devoted to identifying geometrical 

parameters, such as the thickness of each skin layer, which is known to vary as a function 

of age, body zone or hydration21. Indeed, the skin is a complex, multilayered tissue 

composed of an external superficial layer, the stratum corneum, under which lies the living 

epidermis, the dermis and the hypodermis. Veins have a three-layered wall composed of 

an internal endothelium surrounded by a thin layer of muscle fibers that is surrounded 

by a layer of connective tissue (Figure 4). 

The thickness and the diameter of the superficial veins have also been determined to 

enable suitable phantom veins to be manufactured. 
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Figure 4: Schematic showing a cross section of: a) the human skin structure and b) vein 

structure 

Lee & Hwang22 performed ex vivo measurements to measure the dermal and epidermal 

thickness at 28 anatomical sites of 452 cadavers using microscopes and micrometers. The 

same approach was subsequently adopted by Hwang et al.23, who also measured the 

hypodermis thickness. In vivo measurements of the thickness of the dermis and 

hypodermis have also been conducted on the volar forearm using ultrasound images24–27.  

More recently, the in vivo epidermal thickness was measured by Maiti et al.28 using optical 

coherence tomography (OCT). In the same study, a literature review of the epidermal 

thickness obtained using various techniques was also reported. Regarding the superficial 

veins, Kiray et al.29 and Shima et al.30 performed ex vivo measurements to obtain the inner 

diameter and the thickness of the cephalic and basilic veins. Ultrasound measurements 

were used by Irfan et al.31 to show alterations in the inner diameters of superficial veins 

of living subjects according to changes in ambient temperature. This finding also 

emphasizes the fact that in vivo measurements of vein diameters are substantially 

influenced by blood pressure. 
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The relevant geometrical results for the development of the PVCI simulator are listed in 

Table 2 and Table 3. 

 

Table 2 
Thickness of the different skin layers in the forearm reported in the 
literature 

References 
Tissue 
state 

Thickness (mm) (mean ± SD or range) 

Epidermis Dermis Hypodermis 

Lee & Hwang22 Ex vivo 0.074 ± 0.025 1.02 ± 0.21 - 

Hwang et al.23 Ex vivo 0.042 ± 0.026 0.991 ± 0.318 1.913 ± 1.066 

Hendriks et al.24 In vivo - 1.350 ± 0.1 0.81 

Diridollou et al.25 In vivo - 1.16 – 1.23 1.10 – 1.21 

Escoffier et al.26 In vivo - 0.55 – 0.88 - 

Gennisson et al.27 In vivo - 1.140 ± 0.2 1.59 ± 0.79 

Maiti et al.28 
In vivo 0.099 ± 0.009 - - 

Review 0.053 – 0.128 - - 

  

 

Table 3 
Thickness and diameter of the superficial veins of the forearm reported in 
the literature 

References 
Tissue 
state 

Inner diameter (mm)  
(mean ± SD) 

thickness (mm)  
(mean ± SD) 

Cephalic Basilic Median Cephalic Basilic Median 

Kiray et al.29 Ex vivo 2.04 ± 1.24 1.35 ± 0.6 - 0.33 ± 0.10 0.29 ± 0.06 - 

Shima et al.30 Ex vivo 1.7 ± 1.0 3.2 ± 1.4 2.0 ± 1.2 - - - 

Irfan et al.31 In vivo 3.1 ± 0.9 5.1 ± 1.3 - - - - 

 

The region between the wrist and the elbow has also been observed using different 

imaging techniques, such as infrared imaging32, ultrasound imaging33 and optoacoustic 
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tomography34, to capture the depth of superficial veins. The depth ranged from 0.9 mm to 

3 mm, consistent with the fact that superficial veins are located in the hypodermis layer 

of the skin and lie on the muscle fascia. 

 

1.2.2.2 Skin surface properties 

 Objective representations of touch perception, such as smoothness, remain 

particularly difficult. Therefore, Kawazu et al.35, among other authors, proposed an 

objective representation of touch perception based on the values of the arithmetical 

roughness (Ra) and kinetic friction coefficient (µ𝒌). Numerous tribological tests have been 

conducted on human skin to develop suitable skin substitutes for medical research, textile 

exploitation or cosmetics. 

Derler et al.36 reviewed the available experimental results for skin friction coefficients by 

comparing results obtained using diverse measurement techniques at different 

anatomical sites with various skin conditions. Indeed, the skin friction coefficient varies 

according to the state, namely, a dry or a wet state. As shown in the study by Pailler-Mattei 

et al.37, the lipid film present on the skin surface is responsible for the adhesion properties 

of the skin due to capillary phenomena which are the main contributors to dry human 

skin friction, according to Adams et al.38 and Sivamani et al.39. 

In addition to skin condition, studies have examined the effect of age, gender and the 

anatomical zone. Discrepancies have been reported in the literature regarding the age and 

gender dependence of the skin friction coefficient. Some authors did not report effects of 

age and gender40–42, whereas other authors, such as Elsner et al.43, observed higher 

friction coefficients for the forearm skin of younger women. Zhu et al.44, who performed 

tests on a large Chinese population, also concluded that gender and age affected their 

results. 

Cua et al.45 performed tribological experiments on eleven anatomical zones and 

highlighted a dependence of the skin friction coefficient on the anatomical region. The 

authors suggested that one possible factor is sebum secretion.  

Following the identification of factors that potentially influence the skin friction 

coefficient, we are able to identify which skin kinetic coefficient observed in the literature 

is useful for the development of a material for the top surface of the PVCI simulator. 

Indeed, when performing a PVCI, the practitioner does not modify the skin condition, at 

least during the palpation phase of the procedure. Therefore, the targeted studies 

performed tests on dry, untreated or normal, volar forearm skin. For representativeness 

and consistency with typical loads applied for roughness assessments using human 

fingers46, only studies that performed tests on more than three subjects with a normal 

force greater than 0.4 N were selected (Table 4).  
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Table 4 
Dry forearm skin kinetic friction coefficient (µ𝒌) 
reported in the literature 

References Sample size 
µ𝑘 (-)  

(mean ± SD) 

Normal force (N)  

(mean ± SD or range) 

Elsner et al.43 44 0.48 ± 0.01 1.96 

Cua et al.45 29 0.26 ± 0.01 1.96 

Derler et al.46 12 
0.415 ± 

0.124 
0.2 – 15 

Gupta et al.47 41 0.41 ± 0.08 0.49 

Zhang et al 48 10 0.46 ± 0.10 0.98 

El-Shimi49 11 0.53 ± 0.21 1 ± 0.5 

 

The remaining mean values for the kinetic friction coefficient of dry forearm skin reported 

in the literature range from 0.26 to 0.53. However, this interval must be considered 

cautiously because several factors influence the results, such as differences in the applied 

normal load, the use of different measurement techniques and individual differences.  

In addition to the friction coefficient, the touch properties of materials are also 

characterized by roughness parameters. Maiti et al.28 performed measurements on one 

human subject to assess human skin roughness parameters (Ra, arithmetic mean 

roughness  and Rz, mean depth roughness), and the values were compared to the 

literature. The measurements were obtained using OCT at different forearm angles (90° 

flexion and 180° full extension). Based on their measurements, Maiti et al. observed that 

Ra and Rz decreased from 14.2 ± 2.6 µm and 75.7 ± 16.7 µm to 8.4 ± 2.2 µm and 38.4 ± 

11.0 µm, respectively, when the arm was fully extended, resulting in a non-negligible 

mean reduction of 40.7% and 49.3%, respectively. As the patient’s arm is extended during 

a PVCI, the results reported by Maiti et al.28 prompted us to perform a literature review to 

identify results for Ra and Rz in extended arms. However, to our knowledge, no other 

publications performed roughness measurements on fully extended arms. Nonetheless, 

the review performed by Maiti et al.28 allowed us to visualize results for flexed arms 

(Table 5). 
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Table 5 
Volar forearm skin surface roughness values reported by 
Maiti et al.28 under CC BY/Desaturated from original 

References Age and sample size Roughness (µm) (mean ± SD) 

Egawa et al.50 

12 healthy 

volunteers aged 

between 21-45 years 

Ra: 20.5 ± 4 

Rz: 71 ± 10.1 

Jacobi et al.51 
23 healthy 

volunteers aged 23-65 years 

Ra: 30.0 ± 5.0 

Rz: 200.0 ± 25.0 

Kampf et al.52 25 subjects Ra: 100.2 ± 19.7 

Li et al.53 

50 healthy 

Caucasian women 

aged 20-74 years 

Ra: 21.8 ± 7.1 

Bloemen et al.54 
60 subjects aged 

greater than 12 years 

Ra: 19.6 ± 5.4 

Rz: 267.0 ± 90.3 

Luther et al.55 
18 healthy males (6 each of 

Caucasian, Asians and Africans) 

aged 23 – 32 years 

Ra for Caucasians: 26.8 ± 4.9 

Ra for Africans: 22.5 ± 5.9 

Ra for Asians: 26.0 ± 2.6 

Kottner et al.56 12 healthy, young subjects with a 

mean age of 32.9 ± 7.2 years 

Ra: 7.2 ± 1.3 

Rz: 35.7 ± 6.6 

Trojahn et al.57 
8 subjects each of young (31-37 

years) and aged (74-79 years) 

Caucasian female volunteers 

Ra for young: 38.2 ± 4.3 

Ra for aged: 46.5 ± 7.1 

 

By applying talcum powder on the skin, El-Shimi49 and Comaish & Bottoms58 observed a 

decrease in the friction coefficient; however, wetting the talcum powder increased the 

friction coefficient. Powder is often applied during the process of manufacturing skin 

equivalents to artificially decrease the friction coefficient of the developed polymers, 

which are quite sticky. However, in PVCI, the sterilization phase uses disinfectant 

solutions such as chlorhexidine or povidone-iodine based solutions59 60 to wet the 

puncture site, thus potentially preventing the use of powders to decrease the friction 

coefficient of the processed polymers. 

  

https://creativecommons.org/licenses/by/2.0/
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1.2.3 Mechanical properties of soft tissues related to PVCI 

 Regarding the mechanical aspect of the simulator, the mechanical behavior that 

must be represented by the PVCI simulator is a coupled response corresponding to the 

mechanical properties of both the skin and the superficial veins.  

Those two living tissues, in addition to the epidermis, are both mainly composed of an 

arranged network of collagen fibers and elastic fibers embedded in a ground substance61. 

This structured network renders soft living tissues as non-linear62, viscoelastic63 64, 

anisotropic65, naturally stressed66 67 and nearly incompressible materials68 69.  

 

Subsequently, the practitioner’s gesture has been analyzed and decomposed into the 

following four main phases, in addition to the hygienic part of the procedure, to identify 

what types of mechanical processes were applied on the soft tissues and obtain a better 

understanding of the mechanical behavior of skin and veins during PVCI:  

 palpation to locate the vein to puncture,  

 stretching of the skin by applying a normal and a tangential force to prevent the 

vein from rolling, 

 puncture of the skin and the vein, and 

 catheter placement and withdrawal of the needle. 

Thus, we decided to focus our attention on the palpation and perforation steps of the 

medical procedure. 

 

1.2.3.1 Palpation step of the medical procedure 

 The palpation technique employed by the practitioner during the procedure allows 

him/her to visualize the location of the blood vessels and feel their “elasticity”. Palpation 

is compared to an indentation test, which is performed at different scales. For 

multilayered materials such as human skin, the scale choice is very important and 

determines the need to evaluate a global mechanical response or surface properties alone. 

According to Payne70 who realized indentation tests on human skin, there is no influence 

of subcutaneous fat tissues or underlying tissues for displacements which are not 

exceeding 700 µm. By conducting a literature review of the indentation tests performed 

on the volar forearm skin, van Kuilenburg et al.71 also noted that the length scale had a 

decisive influence on the elastic moduli of the skin. The authors suggest the use of the 

effective modulus, also known as the apparent or equivalent elastic modulus, to account 

for the multilayered and nonhomogeneous structure of the skin. 

The practitioner applies a sufficiently large displacement to feel the underlying tissue, 

including the superficial veins, thus exceeding the value of 700 µm to identify a suitable 

vein for PVCI. Additionally, the patient is asked to clench his/her fist during the procedure 

to allow a better visualization of the venous network. Zheng et al.72 reported the influence 

of velocity and muscular contraction on the results of indentation tests on the dorsal part 
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of the forearm. The authors obtained a value of 14 kPa for the Young’s modulus at rest, 

which increased to 59 kPa with muscular contraction. The same conclusion was reported 

more recently by Iivarinen et al.73, who measured an elastic modulus of 210 kPa on the 

inner forearm at rest, which increased to 446 and 651 kPa under flexor and extensor 

loading of the muscle, respectively. 

The majority of indentation tests reported in the literature avoided high displacements in 

the interest of targeting the mechanical response of skin and more specifically the 

response of the dermis. Although the epidermis is stiffer than the dermis due to the 

outermost layer of the epidermis, the stratum corneum74 , the contributions of the 

epidermis to the global properties of the skin are often neglected due to its low 

thickness66. This observation was confirmed by Dikstein & Hartzshtark75, who studied the 

effects of the different layers of forehead skin on the results of indentation tests conducted 

at low pressure in vivo. Moreover, the dermis is the main structure of the skin; hence, the 

dermis and its components predominantly participate in the mechanical behavior of 

skin63 76.  

However, in the PVCI procedure, results of the indentation tests, which provided a global 

mechanical parameter of the skin by solely restricting the mechanical behavior of the skin 

to the dermis, are not sufficient to facilitate the development of a realistic simulator. In 

fact, the muscle contraction and the hypodermis, which allow the veins roll with applied 

loads, must be considered. Therefore, the goal of this part of the literature review 

conducted in the present study was to identify studies that performed macro-indentation 

experiments or numerical simulations using a multilayered skin model. 

Pailler-Mattei et al.77 performed indentation tests on the volar forearm of 10 subjects 

using a conical steel indentor. The skin was first considered a thin elastic layer on a rigid 

substrate. At approximately 1.5 mm, the average Young’s modulus of the skin increased 

as the indentation depth increased from 12 to 18 kPa because depth penetration went as 

far as 4 mm, taking into account the influence of underlying tissues. Three mechanical 

elastic models were then used to account for the influence of the muscle, thus isolating 

the Young’s modulus of the skin. The models showed consistent results with each other 

and the reduced skin modulus remained constant, ranging between 4.5 to 8 kPa, 

depending on the model.  

Subsequently, Pailler-Mattei et al.77 replaced their previous model with a mechanical 

model composed of the dermis and hypodermis on a rigid substrate to account for the 

contributions of the stated layers. The mechanical model is equivalent to an assembly of 

three springs with different stiffnesses connected in series. Using a derived equation 

proposed for the mechanical model, which was comprised of the Young’s modulus of each 

layer, the authors were able to identify a set of parameters to fit their analytical results to 

the experimental curves. 

Abellan et al.78 used an inverse method combined with a finite element model that 

reproduced contactless indentation tests on the volar forearm. The mechanical 

parameters were optimized to fit the numerical simulation results to the experimental 
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curve, thus allowing them to obtain the Young’s modulus of each skin layer. Each layer 

was considered an elastic, isotropic and compressible material. 

Tran et al.79 combined indentation tests performed on the dorsal forearm of a young man 

with magnetic resonance imaging (MRI) and an inverse method to reveal the mechanical 

parameters of all skin layers.  The epidermis, dermis and muscle were modeled by an 

incompressible Neo-Hookean model, while the hypodermis was considered nearly 

incompressible. The maximum displacement obtained was 3.02 mm.  

Subsequently, Tran et al.80 published another study using the same experimental setup, 

but considered the skin layers and the underlying muscle as slightly compressible 

materials. 

 

The results obtained for multilayered models of skin during indentation tests are 

presented in Table 6. 

 

Table 6 
Young’s modulus of skin layers obtained from indentation 
tests using multilayer models 

References Model Anatomical zone 
Identified 

parameters* [kPa] 

Pailer-Mattei et al.77 

One-layer  

linear elastic model 

In vivo volar 

forearm 
𝐸𝑠𝑘𝑖𝑛 =  4.5 −  8 

In vivo volar 

forearm  

𝐸𝐷 = 35 

Two-layer + muscle  

linear elastic model 

𝐸𝐻 = 2 

𝐸𝑀 = 80 

Abellan et al.78 
Four-layer 

linear elastic model 

In vivo volar 

forearm  

 

𝐸𝑆𝐶 = 1.4𝑒4 

𝐸𝑉𝐸 = 60 

𝐸𝐷 = 50 

𝐸𝐻 = 2 

Tran et al.79 

Three-layer + 

muscle Neo-

Hookean model 

In vivo dorsal 

forearm  

 

𝐶10𝐸 = 1.5𝑒3 

𝐶10𝐷 = 310 

𝐶10𝐻 = 8.2 

𝐶10𝑀 = 73 

Tran et al.80 

Three-layer + 

muscle Neo-

Hookean model 

In vivo dorsal 

forearm 

𝐶10𝐸 = 120 ± 60 

𝐶10𝐷 = 1.11𝑒3 ± 90 

𝐶10𝐻 = 0.42 ± 0.50 

𝐶10𝑀 = 3.64 ± 0.26 

* SC : stratum corneum, VE : viable epidermis, D: dermis, H : hypodermis, M : muscle 

 

Other studies have performed indentation tests on the ventral side of the forearm81–85, for 

which the skin’s elastic moduli ranged from 5.4 to 17.7 kPa; however, these results only 
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represented the mechanical response of the dermis. The penetration depth of the indenter 

was often too small to determine the effects on all the layers involved during the palpation 

phase of a PVCI. These results are still useful for assessing the mechanical properties of 

the dermis layer of the PVCI simulator.  

 

According to Pailler-Mattei et al.82 and Jachowicz et al.84, among other researchers, gender 

and age affect the elastic moduli of the skin. Regarding the effect of hydration, only tests 

performed at the micro-scale are strongly influenced by this parameter because of the 

presence of the stratum corneum, which is strongly dependent on the environmental 

temperature and relative humidity71 86. 

Finally, the majority of results obtained by performing indentation tests on skin were 

derived using the method reported by Oliver and Pharr87. According to Geerligs et al.88, 

while this method easily provides an estimate of the skin stiffness, it is only valid for 

materials with a completely elastic response upon unloading, which is not the case for the 

non-elastic behavior of the skin.   

Other models have been used to model skin, such as exponential, polynomial, hyperelastic 

or quasi linear viscoelastic models. One of the most representative models is the Gasser-

Ogden-Holzapfel89 model that considers the anisotropic behavior of skin and has the 

following strain energy density: 

 

𝑊 =
𝜇

2
(𝐼1 − 3) + 𝜇 ∑

𝑘𝑖1

2𝑘𝑖2
(𝑒𝑘𝑖2[𝑡𝑟(𝐻𝑖𝐶)−1]² − 1)

𝑖 = 1,2

 Eq. 1 

 

where 𝐼1 = 𝑡𝑟(𝐶), with C representing the right Cauchy-Green strain tensor. µ is a positive 

material constant. The index i is used to separately describe the mechanical behaviors of 

elastic and collagen fibers. 𝑘𝑖1 and 𝑘𝑖2 are dimensionless stiffness parameters. 𝐻1 and 𝐻2 

are structure tensors defined as 𝐻𝑖 = 𝜅𝑖𝐼 + (1 − 3𝜅𝑖)𝑎1 ∗ 𝑎2.  

 

A more easily implementable model that is frequently used to describe the behavior of 

the skin is the isotropic hyperelastic Ogden model90: 

 

𝑊 = ∑
2µ𝑖

𝛼𝑖
2 (𝜆1

𝛼𝑖 + 𝜆2
𝛼𝑖 + 𝜆3

𝛼𝑖 − 3)

𝑁

𝑖 = 1

 Eq. 2 

 

where 𝜆1, 𝜆2 and 𝜆3 are the principle stretch ratios, α is a strain hardening exponent and 

µ represents the shear modulus. 

 

The review by Joodaki & Panzer91 emphasized that these models, in addition to other 

models, have mainly been used to describe the behavior of the skin during extension. 
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1.2.3.2 Perforation step of the medical procedure 

 Several factors must be considered when evaluating and analyzing the perforation 

of living tissues. By measuring the force required to perforate cadaver skin with a knife, 

Knight92 concluded that the sharpness of the knife was the major factor. This observation 

was subsequently confirmed by Green93. Knight also noted that the naturally pre-stressed 

state of the skin decreased the force required to puncture soft tissues, confirming the 

conclusion of Figge & Barnett94, who performed perforation tests with a needle on pre-

stressed and loosened cadaver skin. 

According to Shergold & Fleck95, the difference in the force needed to puncture pre-

stressed and loosened cadaver skin may be attributed to the fact that the needle 

compresses the loosened skin against the underlying muscle fascia, which increases the 

resulting force. However, we note inconstancies in this statement. Frick et al.96 who 

performed perforation tests on excised sheep skin observed that more force was needed 

to puncture pre-stressed sheep skin. 

Knight92 and Green93 also revealed the influence of the impact velocity on the force 

required to perforate the skin. Indeed, the required force decreased as velocity increased; 

nevertheless, discrepancies in this parameter have been noted. In the study by Frick et 

al.96, the perforation did not decrease when the velocity was increased, while Brett et al.15 

noticed a decrease in the perforation force when increasing the impact velocity for tests 

performed on the membrane protecting the epidural cavity. Other authors reported the 

same observations as Brett et al., such as Heverly et al.97 and Mahvash & Dupont98, who 

observed ex vivo perforation on porcine heart for velocities ranging from 5 to 250 mm/s 

and from 1 to 100 mm/s. As shown in the study by Heverly et al.97,  the force required to 

puncture the skin does not decrease further after a certain velocity value. 

Shergold & Fleck95 modeled skin as an Ogden material to develop a model capable of 

predicting the perforation force of soft solids using flat-bottomed and sharp-tipped 

cylindrical punches. In their study, the factors exerting the greatest effects on the 

puncture of soft solids were the geometry of the penetrator, the type of tissue and loading 

parameters, such as the impact velocity and the degree of pre-stretch of the tissue. 

Okamura et al.99 characterized needle insertion by decomposing the total force through a 

summation of stiffness, friction and cutting forces. The stiffness force occurs before 

puncture, while friction and cutting forces occur after puncture: 

 

𝑓𝑛𝑒𝑒𝑑𝑙𝑒(𝑥) =  𝑓𝑠𝑡𝑖𝑓𝑓𝑛𝑒𝑠𝑠(𝑥) + 𝑓𝑓𝑟𝑖𝑐𝑡𝑖𝑜𝑛(𝑥) + 𝑓𝑐𝑢𝑡𝑡𝑖𝑛𝑔(𝑥) Eq. 3 

 

Regarding a classical needle insertion, the observations reported by Barbé et al.100, which 

are based on a perforation force curve obtained by Maurin et al.101, are representative of 

the process that occurs during a PVCI, as described below (Figure 5). 
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 First, the needle pushes the tissue surface, which becomes deformed. Prior to 

perforation, the load applied to the soft tissue is characterized by a viscoelastic 

interaction between the needle and the tissue and is related to an indentation test. 

In practice, the viscoelastic phase is often minimized by the practitioner during the 

insertion by piercing the organs with an abrupt motion of the needle97. 

 When the force applied by the needle to the tissue reaches a particular energetic 

threshold97, the needle penetrates the tissue. While the needle is inserted by 

cutting the tissue, the friction forces attract the surrounding tissue along the 

needle shaft. 

 Then, during the extraction phase of the needle, the tissue is again attracted by the 

motion direction. 

 

 
Figure 5: Standard force vs. time perforation curve during the insertion and withdrawal of a 

needle in soft tissues 

 

However, in a PVCI, the needle is surrounded by a catheter, for which the friction 

coefficient modifies the evolution of the perforation force curve during the insertion 

phase102 103, thus obtaining distinctive force peaks. Moreover, as the catheter is 

maintained in the superficial veins to allow the administration of intravenous fluids, the 

needle is retracted without contact with the surrounding tissue, and the third phase 

described above would not be visible on perforation graphs for this specific procedure. 

 

Our literature review of the perforation step of a PVCI allowed us to collect results for 

peak loads obtained during the puncture of skin at different anatomical sites, as well as 

polymers and animal skin. The experimental conditions were also noted. In addition to 

velocity, angle insertion also affects peak insertion forces104. These values will serve as a 

basis for comparison with future investigations of the gesture of the practitioner during 

the procedure (Table 7). 
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Table 7 Overview of published results for peak perforation during needle 

insertion in soft tissues 

References Materials Catheter 

Insertion 

velocity 

(mm/s) 

Insertion 

angle 

 (°) 

Perforator 

diameter 

(mm) 

Force peak  (N) 

(mean ± SD or 

range) 

Abolhassani 

et al.105  

Turkey skin 

and tissue  
No 5 - 20 - 1.02 0.96 ± 0.063 

Suzuki et 

al.103 a 
Polyethylene Yes 3.3 30 – 45 

0.09  

1.02 

0.12  

0.27 

Eriksson et 

al.102 b 

Lamb skin 

Yes 

1.67 30 - 
3.4 ± 0.6 

4.1 ± 0.2 

Latex 0.83 90 - 0.2 

In vivo human 

skin and dorsal 

hand vein  

- 15 – 20 - 

2.4 ± 0.9 

3.5 ± 1.2 

 

Shergold & 

Fleck106 

In vivo human 

forearm skin 
No 1 90 

0.3  

0.6 

0.6  

0.8 

Podder et 

al.107 

Perineal area in 

vivo male skin 
No 300 90 1.47 15.03 ± 3.26 

Bovine muscle 

surrounded by 

chicken skin 

No 100 - - 4.4 

Barbé et al.100 
In vivo porcine 

skin 
No - - - 3 

Zivanovic & 

Davies108 
Polymer No - 30 - 1.5 

Saito & 

Togawa109 

In vivo rabbit 

ear and vein 
No 2.5 15 0.4 0.18 ± 0.04 

Kobayashi et 

al.104 

Porcine jugular 

vein 
No 5 20 1.36 0.52 

Okuno et 

al.110 

In vivo human 

forearm skin 

and median 

vein 

No 15 15 
0.4  

0.8 

0.23 ± 0.09 

0.64 ± 0.23 

a Force peaks correspond to needle insertion and catheter insertion, respectively. 
b Force peaks were obtained for different catheter materials, namely, PTFE and PUR. 
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The results are rather disparate. Indeed, different tissues were investigated, and the 

experimental conditions, such as the impact velocity, the angle insertion and the 

perforator diameter, also differed between studies. Nevertheless, the common 

denominator between the reviewed studies is the use of a needle during the tests. 

 

The studies by Shergold & Fleck106 and Okuno et al.110 are particularly notable. The 

authors performed in vivo tests on the ventral side of the forearm, providing insights 

into the forces needed to puncture skin at this site. Results reported by Okuno et al. are 

more interesting for the design of a realistic simulator for the antebrachial zone, as the 

forearm skin and median antebrachial vein were punctured in vivo. Eriksson et al.102 also 

punctured human skin and veins in vivo, but values for the observed measures were 

higher. A plausible explanation is that the epidermis is thicker on the dorsal surface of 

the hand than on the ventral forearm22, resulting in a higher puncture force because of 

the increased stiffness of the stratum corneum74. Another potential explanation is that 

the veins on the dorsal surface of the hand are more apparent, thus combining its 

stiffness with that of skin like a sandwich material. 

1.2.4 Materials mimicking human soft tissues  

 As described above, numerous mechanical tests have been conducted on human 

skin to obtain a better understanding of the nature of this complex material, whereas 

mechanical properties of veins have been much less frequently investigated than arteries, 

which are the site affected in the majority of patients with vascular diseases. Regarding 

tissue-mimicking materials, currently, commercially available skin equivalents are mainly 

used to heal skin damage by protecting the skin from bacteria or to deliver drugs111. 

Therefore, the mechanical properties of these skin substitutes are not representative of 

human skin. Moreover, because the skin is a living tissue, the results are highly variable 

and possible ethical issues frequently prevent scientists from performing tests. Hence, 

numerous researchers have attempted to develop suitable synthetic skin substitutes that 

will enable them to perform more controlled and rapidly implemented experiments. 

Dąbrowska et al.112 provided an overview of the materials used in the literature to 

simulate the physical properties of human skin. Their review revealed very diverse 

materials because the development of each physical skin model is closely related to its 

application. For example, metals and textiles have been used to reproduce the thermal 

properties of skin and investigate its sweating phenomenon. The main tissue properties 

that must be reproduced for PVCI are the surface properties of skin and the mechanical 

properties of both the skin and the veins, which are, according to the aforementioned 

review, well mimicked by gelatinous substances, such as gelatin, agar and polyvinyl 

alcohol (PVA) gels, or by elastomers, such as silicones, polyurethanes and polyvinyl 

chloride (PVC). However, most gelatinous substances, which are biopolymers, tend to 

contain a high mass fraction of water (>80%) making them unsuitable for long-term use 

because of the evaporation of their water content and eventual bacterial growth113. 

Therefore, we focused on articles testing chemically synthesized polymers, which are 
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more stable and durable114, resulting in more suitable materials for long-term storage in 

the simulators used by medical schools or hospitals.  

 

1.2.4.1 Tissue-mimicking substitutes related to palpation and surface 

touch 

 Elleuch et al.81 performed in vivo indentation and friction tests on the volar forearm 

of 3 women and compared the results with tests performed on silicone, which is usually 

used as a replica material, and a thermoplastic polyurethane elastomer (TPU). The effects 

of the loading speed and the applied normal load on the results of both types of tests were 

assessed. The friction coefficient of the TPU was comparable to skin; however, due to a 

high adhesive component in the contact, the friction coefficient of silicone was much 

higher. The Young’s modulus of the elastomeric materials was several orders of 

magnitude higher than the skin.  

Derler et al.46 measured the dynamic friction coefficient of skin and synthetic substitutes 

with a 3-component dynamometer to capture the normal and tangential forces. Among 

the tested substitutes, a polyurethane-coated polyamide fleece commercially known as 

the artificial leather Lorica® Soft has a friction behavior comparable to dry skin; 

moreover, the friction coefficient of the cited material increases with the moisture 

content. This behavior is mainly attributed to a surface structure similar to skin; however, 

the Shore hardness value of this particular material was too high to represent the 

mechanical behavior of skin. 

Morales-Hurtado et al.111 developed an epidermal skin equivalent by mixing hydrophobic 

polydimethylsiloxane (PDMS) with a premade mixture of a cross-linked hydrophilic PVA 

hydrogel with glutaraldehyde. After determining the appropriate mixture ratio, the 

authors developed a substitute for which the mechanical properties were able to be 

changed according to relative humidity, similar to the epidermis. Using a laser confocal 

microscope, a 13±2 μm Ra was measured, which appears to be in the lower range of the 

results reported in the literature. Regarding the elastic modulus, Morales-Hurtado et al.111 

performed indentation tests and reported an effective elastic modulus of 0.7 MPa and 0.5 

MPa under dry and wet conditions, respectively, for a displacement increasing to 4.5 mm. 

However, these results are one order of magnitude higher than the available results from 

the literature, more precisely for full thickness skin stiffnesses obtained from in vivo 

indentation tests. Currently, compared to the elastic modulus reported for the epidermis 

alone in the literature, the results appears to be in the lower range of values88 74 115. 

Stricher et al.116 manufactured anisotropic PDMS membranes using an innovative 

technique based on controlled cross-linking mediated by UV-induced degradation. 

Nachman & Franklin117 developed a bilayer skin substitute by superimposing a 

hydrophilic silicone layer and a polyurethane gel layer with a Shore OO hardness of 19, 

representing the epidermis and both the dermis and the hypodermis, respectively. As 

conventional silicone elastomers are hydrophobic, the authors modified the chosen 

silicone layer by adding strongly hydrophilic alpha-olefin sulfonate to the mixture; thus, 

the material depended on humidity.  Because the skin topography also exerts strong 
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effects on the friction coefficient and roughness, the authors used an elastomer-based 

mold-making material to prepare a negative replica of the human skin texture from a 

forearm, which was used to mold the top surface of their artificial skin. A tribometer was 

used on the inner forearm of a 29-year-old woman to compare the friction coefficient and 

reduced elastic modulus. While the friction coefficient showed good correspondence 

under identical experimental conditions (dry and moist states), the reduced elastic 

modulus was three times greater than the results obtained from in vivo tests, which, 

according to the authors, is due to the lack of consideration of the stiffness of the top layer. 

Nevertheless, the obtained reduced elastic modulus of 30-35 kPa was consistent with the 

literature71. 

Although no tribological tests were performed and gelatinous substances were used, the 

study by Chen et al.118 is worth mentioning. To our knowledge, these researchers are the 

first to develop a three-layer skin substitute with an embedded vessel phantom for 

which each component was mechanically tested and compared with published results 

obtained from human and porcine tissues. However, mechanical tests have not been 

performed on the multilayered structure. The authors added an antimicrobial agent to 

compensate for the time-dependent degradation of agar and gelatin, which has proven 

capable of maintaining stable mechanical properties over a 7-10 month period119. 

 

1.2.4.2 Tissue-mimicking substitutes related to perforation 

 Muthu 120 performed tests on cadaver skin and on different polymers to identify a 

potential substitute and to obtain a better understanding of the mechanics of micro needle 

perforation for the transport of drug molecules through the skin. Based on his results and  

the study by Romanelli & Falanga121, who measured skin induration on the leg with a 

hand-held type O durometer, Muthu found that a silicone material with a Shore A 

hardness of 20 displayed a similar force vs. needle tip displacement to that of cadaver skin 

for micro perforation. 

Chen et al.11 developed a computational model to simulate the mechanics of needle 

insertion into a blood vessel. Three situations that a practitioner might encounter during 

the puncture of a vein were simulated: a normal puncture when the axis of the needle 

matches the medial axis of the vein and a rolling or a rupture of the vein when the axes 

were not aligned to simulate patients with rolling or hardened veins. Chen et al. 

performed in vitro tests of vessel rolling and deformation using blood vessel phantoms to 

validate the numerical results. The vessels were half embedded in a support tissue formed 

from porcine gelatin, for which the mechanical properties were controlled to simulate 

dermis and hypodermis. According to the authors, a support tissue with a Young’s 

modulus of 0.5 kPa was sufficiently compliant to allow the vessel phantoms to roll. 

However, the mechanical parameters reported in the literature, which were used in their 

numerical simulation, were not adapted to their applications. Indeed, the parameters 

were based on data from suction experiments122 on skin and burst pressure, compliance 

and suture retention of saphenous veins and internal mammary arteries123. 
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Wang et al.114 compared indentation and perforation measurements performed on 

different porcine tissues with an RTV (Room Temperature Vulcanization) two-

component silicone material modified with different percentages of mineral oil. Using a 

000-S durometer, the authors were able to assess the elastic moduli for both living and 

synthetic tissues. For perforation measurements, the tests consisted of an initial 

perforation characterized by a peak force followed by three insertions into the previously 

generated hole to assess the durability under repeated insertions. The peak force was 

decomposed into friction and cutting forces, the latter of which was obtained by 

subtracting the measured peak and friction forces. The addition of mineral oil into the 

mixture reduced the mechanical properties to a certain limit, which was equal to 30 wt. 

%. However, the elastic modulus only exhibited slight changes following the inclusion of 

a higher percentage of mineral oil (40 wt. %), whereas the perforation forces drastically 

decreased, resulting in a good correlation with the tested porcine tissues, particularly for 

tests performed perpendicularly to porcine muscle fibers. Moreover, the influence of 

cutting forces on the phantoms remained constant, regardless of the mineral oil 

percentage, indicating that only friction forces were reduced due to the lubricity of the 

mineral oil. At contents exceeding 40 wt. % mineral oil, the silicone material became 

difficult to manufacture. 

Finally, the average elastic modulus and peak force of the silicone materials that were 

most similar to in vivo tissues were 10.3 kPa and 0.9 N, respectively, thus ranking very 

well among in vivo measurements reported in the literature. 

Soft PVC has also been investigated as a substitute to perform perforation tests124. A 

factorial design of experiments was established to study different factors influencing the 

mechanical properties of soft PVC. By varying the ratio of softener and PVC polymer 

solution, as well as the mass fraction of mineral oil, the authors were able to control the 

mechanical properties to approach in vivo values in terms of the compression elastic 

modulus and friction forces in ex vivo porcine tissues114. 

 

1.2.5 Discussion 

 Although the sterilization phase is not included in the analysis of the mechanical 

loads applied to the skin, we remind the reader that this phase is very important to avoid 

complications such as phlebitis, infiltration, occlusion, local infection, and bloodstream 

infection125. Disinfectants must be used during the medical protocol, which may prevent 

the application of powder to artificially decrease friction. Therefore, a simulator that 

replicates the skin topography represents another method to obtain the aim of touch 

sensation. A study of the chemical and mechanical wear of the selected polymers must be 

conducted to ensure that the tribological properties will not be easily affected after 

repeated use by students and to define the lifespan of the selected materials following 

repeated punctures. The large vein thickness used in current simulators is likely meant to 

endow the polymer with “healing” properties to increase the lifespan of the simulator, 

which substantially decreases its representativeness. Current simulators also lack a 
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compliant material in which the synthetic vessels will be embedded to allow them to roll, 

which is one challenge nurses must address when inserting a needle.  

As perforation measurements are influenced by velocity and angle insertion95, the gesture 

of the practitioner during the puncture phase of PVCI must be analyzed. These 

measurements will then serve as experimental conditions under which suitable skin-like 

materials are tested with commonly used catheters. In vivo perforation tests performed 

on the ventral forearm reported in the literature lack information106 110. Indeed, the 

results are only described as peak forces, without mentioning friction and cutting forces, 

which will likely impact the sensation of the practitioner during perforation. Additionally, 

the needle was not surrounded by a catheter, which has been proven to influence the 

puncture force curve102 103. This observation suggests the need for in vivo perforation 

tests for the medical procedure being simulated. The same approach can be used for the 

palpation phase of the procedure. Nevertheless, the study by Okuno et al. should be 

considered reference data for the puncture phase, because in vivo results were obtained 

by a medical technician and therefore tissues were mechanically solicited under 

physiological conditions. Regarding indentation tests, none of the studies described here 

were performed by mechanically soliciting the tissues under physiological conditions. 

Moreover, the indenters’ geometric shapes are known to exert a substantial effect on the 

results. An indenter with a curvature similar to a fingertip would be more adapted to 

reproduce the gesture of the practitioner. However, among the reviewed studies, the 

results reported by Pailler-Mattei et al. and Tran et al. should be used for a comparison 

with the results obtained from indentation tests performed on skin substitutes, as a high 

depth penetration was imposed. 

 

Additionally, tissue substitutes are mainly validated by performing mechanical tests; 

however, this approach presents some limitations in terms of touch perception, which is 

highly subjective. Mechanically, the substitutes display a good correlation with human 

tissues, whereas touch perception may be completely different. The validation process 

should include a sensory evaluation that consists of training a panel of participants to 

become tactile experts to evaluate the properties of the products. An untrained panel can 

also be used; however, its discrimination ability is lower than a trained panel126. Tactile 

sensory evaluations have been widely used to evaluate packaging, cosmetic products or 

in the automotive industry127–129. For a medical simulator, the panel should include health 

professionals trained to perform the medical procedure in question. The sensory 

evaluation should then be performed to assess the surface, mechanical and perforation 

properties. 

Finally, the question of the uniqueness of the PVCI simulator is raised. As skin properties 

are clearly influenced by sex and age, among many other factors, one PVCI simulator is 

obviously not sufficient to represent a unique real skin tissue that does not even exist. 

Therefore, an interesting question is how close to actual clinical practice is sufficient to 

learn a technique. An increase in the realism of simulators may not be needed to learn 

how to insert a catheter. However, the definition of realism and the collection of all 
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existing data on skin for the application proposed here allow us to imagine different 

levels of difficulties for the PVCI simulator. Ultimately, the nurse instructors or the 

students training on the simulator themselves must determine which degree of realism 

is sufficient to enable the practitioner to be prepared for the first in vivo procedure. 

 

1.2.6 Conclusion 

 We reviewed the available results published to date in the literature for research 

performed on skin and veins to be able to design a more realistic PVCI simulator than the 

simulators currently used by health care students. As shown throughout this review, the 

data on the tribology, indentation and perforation of human skin are quite extensive and 

scattered. Therefore, we decided to review articles that mainly describe data obtained 

from in vivo experiments performed on human forearm skin, the site at which peripheral 

catheters are often inserted. We also tried to identify studies involving experimental 

conditions similar to the physiological conditions of catheter insertion, thus facilitating 

the establishment of specifications for future skin substitutes. Then, we presented the 

strengths and weaknesses of different existing substitutes in regard to our specific aim.  

Although this review primarily focused on the mechanical parameters that are useful for 

designing a realistic PVCI simulator, difficulties related to manufacturing process, cost 

and time were not discussed. Finally, future PVCI simulator prototypes must respond to 

the targeted mechanical parameters collected in this review, but above all, they will 

toned to be evaluated in an educational context with students and trained practitioners 

through a sensory analysis. 
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1.3 Synthèse du cahier des charges du simulateur 

 En complément de cet article qui définit les paramètres à prendre en compte pour la conception d’un substitut de bras, un cahier 

des charges (Tableau 8) a été élaboré, en collaboration avec un cadre infirmier de l’Institut de Formation en Soins Infirmiers (IFSI). Ce 

cahier des charges résume les fonctions principales qui ont été définies par Torossian et al.1 mais aussi les fonctions contraintes que 

devront respecter le simulateur de pose de VVP. 

N° Désignation de la fonction Critère d’appréciation Niveau Flexibilité 

FP1 
Permettre à l’utilisateur de s’entraîner en 

utilisant le matériel médical approprié 
Expérience des praticiens   F0 

FP2 
Permettre à l’utilisateur de s’entraîner sur 

l’aspect relationnel de la procédure 
Expérience des praticiens  F0 

FP3 
Avoir la même sensation de déformation que 

lors de la palpation de la peau humaine 

Propriétés rhéologiques du matériau 

proches de la peau 

Module d’Young de la 

peau 
F0 

FP4 
Avoir la même sensation de toucher que la peau 

humaine 

Propriétés tribologiques du matériau 

proches de celles la peau 

Coefficient de frottement 

et rugosité de la peau 
F0 

FP5 
Avoir la même sensation de perforation que la 

peau et les veines de l’avant-bras 

Comportement à la rupture du matériau 

proche de celles la peau et des veines de 

l’avant-bras 

Efforts de perforation de 

la peau et de la veine 
F0 

FP6 
Représenter les veines de l’avant-bras (veine 

céphalique, basilique, médiane) 
Aspect visuel et toucher 1 – 3 mm de profondeur F1 

FP7 
Avoir un reflux du fluide parcourant les veines 

dans l’aiguille pour valider la réussite du geste 
Aspect Visuel   F0 



Chapitre 1 - Cahier des charges du simulateur de pose de voie veineuse périphérique 

38 
 

FC1 
Représenter différents types de veines 

(roulantes, visibles ou non, …) 
Aspect visuel et toucher  F1 

FC2 
Avoir une épaisseur de peau et de veine 

représentative 
Mesures géométriques  F1 

FC3 Avoir une sensation de chaleur lors du toucher Toucher  F2 

FC4 Assurer la sécurité des utilisateurs 
Absence de sensation de douleur lors de 

l’insertion de l’aiguille 
 F0 

FC5 Résister aux conditions normales d’utilisation 
Résistance aux contraintes exercées par 

l’utilisateur, produits stérilisants 
 F1 

FC6 
Être étanche par rapport au fluide circulant 

dans les veines 
Pas de fuites  F0 

FC7 Être rapide à mettre en place Temps de mise en place 20 ± 10 s F1 

FC8 Avoir un prix d’achat accessible Prix 40 ± 10 € F2 

FC9 Avoir une couleur proche de celle de la peau Aspect visuel  F2 

FC10 Avoir une bonne durée de vie 
Supporter un usage répété avant présence 

de fuites  

50 ± 10 insertions 

d’aiguille 
F1 

FC11 Résister aux conditions de stockage 
Température 20 ± 20°C F1 

Hygrométrie 50 ± 20% F1 

 

Tableau 8 : Caractérisation des fonctions



Chapitre 1 - Cahier des charges du simulateur de pose de voie veineuse périphérique 

39 
 

Mise à part l’attention portée aux fonctions principales, qui définissent les objectifs 

principaux à respecter, nous garderons en tête le respect des fonctions contraintes et plus 

particulièrement celles relatives aux coûts.  

Il est également important de préciser le contexte pédagogique dans lequel nous nous 

plaçons tout au long de cette étude, en effet les contraintes organisationnelles liées à la 

formation peuvent avoir un impact sur la conception du simulateur. Le contexte 

pédagogique pris en référence est celle de la Faculté de Médecine et Maïeutique Lyon Sud, 

centre majeure de l’apprentissage par la simulation médicale dans la région lyonnaise. La 

formation à la pose de VVP est destinée aux élèves médecins de 2ème année qui n’ont, pour 

la grande partie, jamais réalisé de ponction veineuse. Cette formation, qui se déroule sous 

la forme de travaux pratiques de 1h30, est assurée par deux cadres infirmiers pour des 

groupes d’environ 16 élèves. Au total, plus de 200 élèves sont formés à ce geste sur 4 jours. 

Ainsi, ces aspects financiers et organisationnels joueront un rôle prépondérant dans les 

choix de conception. Ces derniers seront détaillés ultérieurement dans le chapitre 3.  
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1.4 Méthodologie adoptée pour la conception du 

simulateur 

 Dans notre premier article (Torossian et al.1), nous avons montré que de nombreux 

essais ont été réalisés sur la peau pour mieux comprendre son comportement. Certains 

résultats portant spécifiquement sur la peau de l’avant-bras pourront ainsi être utilisés 

comme base de comparaison pour valider mécaniquement le simulateur de pose de VVP. 

Cette approche mécanique, bien qu’indispensable dans la validation du simulateur, n’est 

pas suffisante pour attester de l’amélioration du réalisme tactile du simulateur. La 

méthodologie mise en place et suivie tout au long de ce projet est décrite et illustrée ci-

dessous (Figure 6). 

 

Figure 6 : Illustration de la méthodologie générale de l’étude 

La peau étant un matériau multicouche et viscoélastique, son comportement mécanique 

dépend de différents paramètres tels que la vitesse de sollicitation ou encore la 

profondeur d’indentation. De plus, les résultats de perforation de la peau et des veines de 

l’avant-bras observés dans la littérature sont peu nombreux et/ou ne sont pas 

exploitables. Il nous faut donc analyser le geste du praticien lors d’une pose de VVP.  D’une 

part, cela permettra d’obtenir lesdits efforts de perforation.  D’autre part, cela permettra 

de récupérer les conditions de sollicitations réelles de la peau et de la veine en situation 

de pose de VVP. Ces résultats nous permettront ensuite d’envisager des essais de 

frottement, d'indentation et de perforation sur prototype dans des conditions similaires 

à une pose de VVP pour comparer la réponse mécanique du prototype à celle d’un avant-

bras. 

Concernant l’approche sensorielle, celle-ci est décomposée en plusieurs étapes. Il s’agit, 

dans un premier temps, de formaliser le toucher de la peau et des veines dans un contexte 

médical à l’aide de descripteurs tactiles. Dans un second temps, une matériauthèque du 

toucher devra être conçue pour borner les sensations tactiles d’un panel de volontaires et 

être ainsi capable de quantifier ces sensations tout en tentant de minimiser la subjectivité 
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liée au toucher de chacun. Pour finir, ces résultats permettront de mettre en place le profil 

sensoriel de simulateurs et de prototypes en regard d’un avant-bras humain afin de 

dégager des éventuelles pistes d’améliorations.  

La mise en commun des résultats liés à l’approche mécanique et sensorielle permettra 

d’identifier un matériau potentiel pour reproduire le toucher de surface ainsi que la 

sensation de perforation et de palpation ressentie lors d’une pose de VVP. La finalité de 

cette méthodologie s’inscrit dans un processus d’itération où, in fine, le simulateur devra 

être validé par les utilisateurs ce qui peut impliquer un changement du choix du matériau 

à l’aide des outils mécaniques et sensoriels qui seront développés.  
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Chapitre 2 – Analyse biomécanique du geste du praticien 

lors d’une pose de voie veineuse 

périphérique 
 

2.1 Introduction 

 L’analyse biomécanique d’une pose de VVP répond à différents objectifs 

schématisés Figure 7. Prenant en compte les différentes phases du geste du praticien, il 

s’agit principalement d’établir les relations entre les paramètres d’entrée (sollicitations 

mécaniques) et les paramètres de sorties (comportement du matériau) afin de comparer 

la réponse de l’avant-bras in vivo, avec celle du simulateur. 

 

Figure 7 : Objectifs de l’analyse du geste de pose de VVP 

Cette analyse sera présentée dans ce chapitre section 2.3 sous la forme d’un article soumis 

à « Journal of Medical Engineering & Physics ». Elle s’articule autour de quatre points 

principaux : l’un porte sur l’analyse du geste du praticien dans sa phase de palpation 

(cinématique du doigt et effort sur l’avant-bras), les deux suivants concernent la phase de 

perforation, et notamment la cinématique de l’aiguille et la détermination des efforts sur 

l’aiguille durant cet acte, enfin le quatrième point, s’attache à caractériser la réponse 

mécanique de la peau et des veines lors de leur perforation. Ces tissus sont connus pour 

avoir un comportement mécanique particulièrement complexe, fonction de leur structure 

physiologique. Nous décrirons donc, dans un premier temps, la structure de la peau et des 

veines, ainsi que leur comportement mécanique de manière plus détaillée qu’au Chapitre 

1. On ajoutera également une description du réseau veineux du membre supérieur 

humain afin d’apporter toutes les informations nécessaires à la compréhension du geste 

médical, mais aussi les choix de conception du simulateur qui seront détaillés au Chapitre 

3. 
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2.2 Structure et comportement mécanique de la peau et 

des veines 

2.2.1 Structure de la peau 

 La peau est l’organe de protection principal du corps humain mais aussi le plus 

grand, totalisant une surface de 1,5 à 2 m² chez l’adulte130 et représentant en moyenne 

8% du poids du corps131. Son épaisseur varie de quelques dixièmes de millimètre à 

plusieurs millimètres suivant la région anatomique du corps et les sollicitations externes 

imposées à celle-ci.  

Différents rôles sont attribués à la peau : 

- Protection : protéger contre les agressions externes (mécanique, chimique, etc..) ; 

- Sensation : transmettre des informations grâce à des récepteurs sensitifs ; 

- Thermorégulation : contrôler la température interne du corps lors des 

changements de conditions externe ou interne ; 

- Métabolisme : synthétiser la vitamine D en présence des rayons ultraviolets pour 

compléter l’apport alimentaire. 

Ces rôles sont réalisés par les différentes couches de la peau : l’épiderme, le derme et 

l’hypoderme (cf. Figure 8). Chacune de ces couches ont des propriétés mécaniques 

distinctes de par leur composition et leur structure afin de remplir des fonctions 

mécaniques et physiologiques diverses. 

La structure des couches de la peau ainsi que le rôle des composants constituant ces 

couches seront détaillées dans les parties suivantes. 

 

 

Figure 8 : Vue en coupe de la peau humaine132 
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2.2.1.1 Epiderme 

 L’épiderme est la couche la plus superficielle de la peau directement au contact 

avec l’extérieur. Son épaisseur varie entre 75 et 150 μm en moyenne133 et peut atteindre 

jusqu’à 1,5 mm d’épaisseur sur les zones en contact mécanique constant avec le monde 

extérieur tels que la paume des mains et la plante des pieds134. 

L’épiderme est composé de quatre type de cellules135 136 : 

- Les kératinocytes qui représentent la majorité des cellules épidermiques (80%) et 

donnent à l’épiderme ses caractéristiques morphologiques ; 

- Les mélanocytes qui confèrent à la peau sa couleur ; 

- Les cellules de Langerhans qui participent à l’immunité cellulaire ; 

- Les cellules de Merkel qui ont une fonction de mécanorécepteurs.  

 

Aucun vaisseau sanguin n’est présent dans cette couche, les cellules baignent dans un 

liquide nutritif, la lymphe cellulaire, nécessaire à leur métabolisme134. 

Les couches de l’épiderme, appelés également strates sont au nombre de quatre ou cinq 

suivant leur épaisseur. Elles sont (de la surface à la profondeur) : la couche cornée 

(stratum corneum), la couche claire (stratum lucidum) uniquement présentes dans les 

épidermes épais, la couche granuleuse (stratum granulosum), la couche épineuse 

(stratum spinosum), la couche basale (stratum basale)135. 

La fonction principale de l’épiderme est de produire la couche cornée qui peut être 

représentée comme une barrière semi-perméable, protégeant les couches sous-jacentes 

contre les rayons ultraviolets, la déshydratation, les contraintes mécaniques et les 

produits chimiques. Cette épaisseur protectrice composée de cellules mortes, est 

renforcée par un film invisible fait de sueur et de sébum qui rend la peau imperméable à 

l’eau137.  

La formation de la couche cornée est notamment possible grâce aux kératinocytes qui 

naissent dans la couche basale, couche qui sépare l’épiderme du derme et forme la 

jonction dermo-épidermique. Par un processus de différenciation (cf. Figure 9), les 

kératinocytes vont se diviser, formant ainsi de nouvelles cellules qui vont être poussées 

vers la surface jusqu’à devenir des cornéocytes, permettant ainsi de renouveler la couche 

cornée138 en une durée approximative de 4 à 6 semaines. 
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Figure 9 : Structure de l’épiderme – constituants cellulaires et couches de différenciation136 

 

2.2.1.2 Derme 

 Le derme est un tissu conjonctif fibro-élastique constitué de cellules, 

majoritairement de fibroblastes, et d’une matrice extra-cellulaire composée par des fibres 

de collagènes et des fibres élastiques baignant dans une substance amorphe appelée 

substance fondamentale.  

A l’inverse de l’épiderme, le derme contient de nombreux vaisseaux sanguins, des 

terminaisons nerveuses et les glandes sudorales et sébacées qui sont à l’origine de la 

transpiration139. Son épaisseur est variable selon les régions du corps, allant de 1 à 4 

mm133, elle est maximale au niveau du dos et minimale au niveau des paupières. Outre son 

rôle de soutien (assuré par les fibres de collagène et d’élastine), il joue un rôle nutritif 

important. Il est également impliqué dans la thermorégulation, la cicatrisation ainsi que 

dans l’élimination des déchets. 

Le derme est divisé en deux sous-couches, le derme papillaire et le derme réticulaire. Le 

derme papillaire, désigné aussi comme derme superficiel, est constitué de fibres 

élastiques et de fibres de collagènes de type I et III orientées perpendiculairement par 

rapport à la jonction dermo-épidermique.  Le derme réticulaire, plus dense, est également 

constitué de fibres de collagènes et de fibres élastiques, elles ont cependant une 

orientation parallèle à la surface de la peau135. 
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2.2.1.2.1 Les fibres de collagènes 

 Le collagène est la protéine la plus abondante chez les mammifères, constituant 

1/3 des protéines du corps humain140 et 75% du poids sec de la peau, représentant ainsi 

la principale composante organique de la matrice extracellulaire cutanée141.  

Ces fibres sont constituées de fibrilles plus ou moins nombreuses. Chaque fibrille est un 

ensemble de structures hélicoïdales (tropocollagène). Chaque structure hélicoïdale est 

formée de trois chaînes polypeptidiques-α enroulées les unes autour des autres (à la 

manière des brins d'une corde) (Figure 10). 

 

Figure 10 : Représentation schématique de la structure hiérarchique d’un tendon.  
Le diagramme illustre la relation entre les molécules de collagène, les fibrilles et les 

fibres.142 

Divers types de fibres de collagènes ont donc été observés au niveau du derme, mais ce 

sont les fibres de type I et III qui confèrent à la peau sa résistance mécanique en traction143 

assurant ainsi l’intégrité structural des tissus134. Les types I et III sont ainsi les plus 

présents dans la peau humaine à des taux atteignant respectivement 80% et 15-20%131. 

Il est intéressant de noter que la couche papillaire du derme est principalement composée 

de fibres de collagènes de type III, tandis que la couche réticulaire est formée 

principalement de collagène de type I142.  

 

2.2.1.2.2 Les fibres élastiques 

 Les fibres élastiques sont des macromolécules essentielles à la matrice extra 

cellulaire. Elles donnent aux tissus conjonctifs, tels que la peau et les vaisseaux sanguins, 

les propriétés d’élasticité et de résistance mécanique nécessaire à leur bon 

fonctionnement144. Ces fibres forment un réseau tridimensionnel au sein du derme qui 

s’étend de la couche papillaire à la couche réticulaire et qui s’associe parallèlement au 

réseau de fibres de collagènes142. Parmi les fibres élastiques l’on trouve les fibres 
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d’élastine qui sont les plus épaisses et les plus abondantes (90%), elles représentent 2 à 

4% du poids sec de la peau145. Ce sont entre autres, les fibres d’élastine qui permettent à 

la peau de reprendre sa position d’origine quand elle est pincée ou étirée146. 

 

2.2.1.2.3 La substance fondamentale 

La substance fondamentale peut être présentée comme un gel hydraté, homogène 

et visqueux dans lequel baignent les éléments cellulaires et fibrillaires du derme. Elle 

représente environ 20% du poids sec du derme134. 

La substance fondamentale est notamment constituée de147 : 

- Liquide extracellulaire (eau, ions, nutriments) ; 

- Polymères de glucides, les glycosaminoglycanes (GAG) qui vont absorber l’eau 

augmentant ainsi la résistance de la matrice extra-cellulaire à la compression et 

aux chocs ; 

- Protéines glycosylées, les glycoprotéines d’adhérence et les protéoglycanes qui 

vont s’associer avec les GAG pour former des structures macromoléculaires. 

De par sa composition, la substance fondamentale ne va pas jouer un rôle prépondérant 

dans la réponse mécanique de la peau. Elle aura cependant un rôle concernant le caractère 

visqueux du tissu cutané66. 

 

2.2.1.3 Hypoderme 

L’hypoderme, ou encore couche sous-cutanée, est un tissu adipeux qui sépare la 

partie inférieure du derme des muscles sous-jacents. Son épaisseur est très variable, en 

effet, il est difficile de quantifier l’épaisseur de l’hypoderme puisque celle-ci est très 

disparate entre les individus pour une même zone corporelle. Néanmoins, il a été montré 

que l’hypoderme est plus épais au niveau de l’abdomen, des fesses et des cuisses, alors 

qu’il est inexistant au niveau des paupières.  

 

Cette couche de la peau est constituée de cellules graisseuses, les adipocytes ainsi que de 

protéoglycanes et de fibres de collagènes faisant le lien avec le derme réticulaire66. 

L’hypoderme est particulièrement irrigué par les vaisseaux sanguins139. La fonction 

principale de l’hypoderme est le stockage et la libération des lipides, gérant ainsi les 

réserves énergétiques de l’organisme selon les besoins et les approvisionnements mais il 

joue également un rôle au niveau mécanique et thermique vis-à-vis de 

l'environnement148. 
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2.2.2 Comportement mécanique de la peau 

 De nombreuses études ont montré que la peau présentait un comportement 

viscoélastique non-linéaire anisotrope quasi-incompressible tout en étant dans un état 

précontraint21,62,134,148. Ces propriétés varient en fonction de l’âge, de la zone anatomique, 

de l’hydratation et intrinsèquement entre chaque individu21. Bien que l’épiderme soit plus 

rigide que le derme, sa contribution au comportement mécanique de la peau est souvent 

négligée66 au profit de celui du derme63,76 mais cela est aussi fonction du type de 

sollicitation mécanique. 

 

2.2.2.1 Comportement non-linéaire 

 Le comportement non-linéaire de la peau est principalement dû à la couche 

dermique et plus particulièrement à l’agencement des fibres de collagènes avec les fibres 

d’élastine bien que ces fibres présentent séparément un comportement linéaire 149. Cette 

non-linéarité peut être observée lors du tracé d’une courbe contrainte-déformation en 

tension uniaxiale, trois phases peuvent être alors observées62 (Figure 11) : 

 

 

Figure 11 : Courbe contrainte-déformation type d’un essai de traction sur la peau montrant 
l’implication des fibres de collagènes dans la réponse mécanique62 

 Phase I : Les fibres de collagènes sont détendues, les fibres d’élastine sont alors 

principalement responsables de la réponse mécanique du tissu jusqu’à 30% de 

déformation150,151, le comportement est par conséquent linéaire. A faibles 

déformations, la peau détendue se comporte approximativement comme un 

matériau isotrope62. 
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 Phase II : Lorsque l’effort augmente, les fibres de collagènes sont orientées suivant 

la direction de l’effort. Ces fibres qui étaient au préalable, enroulées sur elles-

mêmes, commencent à s’allonger et à interagir avec la substance fondamentale 

visqueuse. La phase II se poursuit jusqu’à environ 60% de déformation152. 

Holzapfel62 ajoute que la pré-tension de la peau in vivo induit une précontrainte au 

niveau du tissu et que donc le début de la phase II correspond à l’état naturel de la 

peau in vivo. 

 

 Phase III : A fortes déformations, les fibres de collagènes deviennent tendues et 

alignés suivant la direction de l’effort appliqué. Le tissu devient alors plus rigide et 

la courbe contrainte-déformation redevient linéaire. Au-delà de cette phase, les 

fibres de collagènes se rompent endommageant le tissu de manière irréversible. 

Plusieurs auteurs ont évalué que la rupture de la peau apparaissait en termes de 

déformation par des valeurs s’étalant de 50 à 200% tous sites et tous âges 

confondus153,154. 

 

2.2.2.2 Viscoélasticité 

 D’après Hendriks149, la phase I de la courbe contrainte-déformation du tissu cutané 

ne représente qu’un comportement élastique, ce qui n’est pas le cas pour les phases II et 

III. En effet, pour ces phases, un comportement viscoélastique est observé, caractérisé par 

un phénomène d’hystérésis observable lors d’un chargement cyclique143 (Figure 12) 

(notamment utilisé pour effectuer un pré-conditionnement du matériau pour s’affranchir 

de la viscosité de ce dernier). 

 

Figure 12 : Exemple de chargement cyclique illustrant le pré conditionnement143  

Selon Daly64, l’effet visqueux du tissu cutané apparaît à des niveaux de déformations qui 

sont normalement rencontrés par la peau in vivo pour des durées très courtes. La 

viscoélasticité de la peau rencontrée à plus hautes déformations fait de celle-ci, un 
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matériau dont la réponse mécanique dépend non seulement de la contrainte appliquée 

mais aussi du temps. 

Dans la littérature, les auteurs attribuent ce comportement visqueux à différentes 

composantes du tissu cutané : 

- Ce comportement se traduit par l’interaction du mouvement relatif des fibres avec 

la substance fondamentale66. 

- La suppression de la substance fondamentale au niveau du tendon, de l’aorte et du 

ligament nuchal ; induisait une baisse des paramètres mécaniques dépendants du 

temps155. 

- La viscosité de la peau est liée au frottement des fibres in vivo caractérisé par un 

phénomène de glissement et de réorganisation des fibres contribuant ainsi à la 

dissipation d’énergie lors d’une sollicitation156. 

 

2.2.2.3 Anisotropie 

Cette anisotropie de propriétés mécaniques a été observée pour la première fois 

par Dupuytren en 1834 lorsqu’il soigna un patient blessé par une lame circulaire.  La 

blessure qui était censé être circulaire, à cause de la forme de la lame, avait pris une forme 

elliptique.  

Plus tard, en 1861, Langer confirme les observations de Dupuytren en découpant une 

série de plaies de forme circulaire sur des cadavres humains65,157. Ce dernier observa que 

les plaies se rétractaient plus suivant un axe engendrant ainsi un profil elliptique. Les 

directions principales d’anisotropie ont ainsi été obtenues en représentant les demi-axes 

de l’ellipse (Figure 13). En généralisant cette démarche sur tout le corps Langer a défini 

les lignes de tension de la peau in vivo (grand axe de l’ellipse) appelées communément 

aujourd’hui lignes de Langer. Ridge et Wright158 ont confirmé les travaux de Langer en 

apportant des observations histologiques des fibres, ces travaux ont montré que les lignes 

de Langer suivaient l’orientation préférentielle des fibres. 

 

Figure 13 : a) Déformation de la plaie circulaire en forme ellipsoïdale159 
b) Lignes de Langer158 
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D’après Alexander & Cook160 et Khatyr et al.161, la peau présente un comportement 

orthotrope sur l’avant-bras pour la majorité des personnes. Sakai et al.162 ajoutent que 

l’anisotropie de la peau est importante dans le domaine chirurgical, en effet, la direction 

de l’incision va influencer la cicatrisation de la plaie. Il précise que les lignes de Langer 

sont influencés par la rigidité post-mortem et qu’ils ne sont donc pas exactement 

applicable à la peau d’un patient vivant.  

D’autres auteurs ont proposé différentes lignes de clivage tels que Kraissl163 qui proposa 

les lignes de rides ou encore Borges164 qui exposa les lignes de tension de la peau 

détendue qui suivent les sillons de la peau lorsque celle-ci est relâchée après avoir été 

pincée. Ces lignes sont considérées par les chirurgiens comme plus adaptées pour 

connaître la direction d’incision au niveau du visage et du corps contrairement aux lignes 

de Langer165. 

 

2.2.2.4 Tension cutanée 

  La cartographie effectuée par Langer montre également que la peau in vivo 

est en état de tension, elle est donc fortement liée à l’anisotropie du tissu cutanée 21. 

Comme cité précédemment, d’après Holzpafel62, la tension cutanée implique que les fibres 

d’élastine soient plus tendues suivant la direction de la tension naturelle de la peau. Le 

pourcentage d’élongation suivant cette direction est donc moins important tout en ayant 

une rigidité plus élevée par rapport aux autres directions.  Il en résulte que la 

concentration de contraintes présente dans la peau in vivo implique une rétractation 

géométrique du tissu lors d’une incision (Figure 14). 

 

Figure 14 : Rétraction du tissu lors d’une incision circulaire166 

Il est intéressant de noter que le degré de pré-tension in vivo aux niveaux des membres 

inférieurs et supérieurs change en fonction de l’angle d’inclinaison des articulations. 

Gahagnon et al.67 ont montré par un essai d’extensométrie couplé à des mesures 

élastographiques sur l’avant-bras, qu’un effort plus élevé était nécessaire pour atteindre 
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20% d’élongation lorsque le bras était plié. D’après Pierard167, l’hypoderme jouerait un 

rôle non négligeable par rapport à la pré-tension de la peau. Il ajoute que l’obésité fait 

décroître l’extensibilité maximale de la peau mais qu’elle permet d’augmenter son 

élasticité.  

 

2.2.2.5 Quasi-Incompressibilité 

 La compressibilité d’un matériau est définie par le coefficient de poisson qui 

permet de caractériser la contraction de la matière perpendiculairement à la direction de 

l'effort appliqué.  

North et Gibson68 ont été parmi les premiers à s’intéresser à la compressibilité de la peau 

en réalisant des essais sur la peau de l’abdomen de cadavres humains. Ils définirent ainsi 

sa compressibilité comme le rapport 
ΔV

VΔP
 , ΔV étant la variation de volume causé par une 

variation de pression ΔP appliquée à un volume V. Le résultat obtenu pour la 

compressibilité de la peau est de 0,30 m²/GN, valeur relativement éloignée de celle de 

l’eau mesurée par les mêmes auteurs (0,42 m²/GN).  

Plus tard, Vossoughi et Vaishnav69 ont publié un article corrigeant les travaux de North et 

Gibson, précisant que si le module d’élasticité était 2 à 3 fois plus élevé que le module de 

cisaillement, alors la peau pouvait être considérée comme incompressible. A cela s’ajoute 

le fait que la peau est considérée comme un tissu conjonctif composé à 65% d’eau au 

minimum153.  

Sachant que l’eau est incompressible par nature, la peau devrait avoir en partie les 

propriétés d’incompressibilité que lui confère l’eau. Partant de cette hypothèse, de 

nombreux auteurs ont choisi de considérer la peau comme un matériau 

incompressible79,95,168 ou quasi-incompressible89,143,148 simplifiant ainsi l’utilisation des 

lois de comportements développées pour la peau. Quelques exemple de lois ont été 

présentés section 1.2.3.1, nous invitons le lecteur intéressé à se référer à la revue  

bibliographique de Joodaki et Panzer91 qui proposent une liste exhaustive des lois 

développées à ce jour (2018). 
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2.2.3 Structure des veines 

Les veines sont des vaisseaux sanguins qui ont pour fonction de ramener le sang 

des organes vers le cœur, afin de le recharger en oxygène via les poumons. Leur couleur 

bleue s'explique par la faible teneur en oxygène du sang qu'elles transportent. 

Les veines fournissent un travail crucial, assistées de différents mécanismes169. 

 Les valvules, situés le long des grosses veines des jambes empêchent le sang de 

refluer vers le bas, 

 Le jeu naturel des muscles des jambes, des bras, du dos, de l'estomac, etc., agit en 

comprimant les veines lorsque le corps est en mouvement... 

 Lors de la marche, la plante du pied, irriguée par de multiples vaisseaux sanguins, 

agit comme une éponge chassant le sang vers le haut à chaque nouveau pas. 

Par rapport aux artères, les veines ont très peu de cellules musculaires lisses. La paroi des 

veines est donc extensible ce qui leur permet de se dilater de façon importante, elles ont 

en revanche une faible capacité de contraction. 

Considérant une artère et ses veines correspondantes, les diamètres sont comparables 

mais ce sont les épaisseurs des parois, et a fortiori le diamètre interne appelé « lumière », 

qui varie61. Cette différence de diamètre s’explique par le fait que les pressions qui 

règnent dans le système veineux sont beaucoup moins fortes que celles qui régissent le 

système artériel. Ainsi, les veines peuvent recevoir un volume de sang important assurant 

un rôle de réservoir de sang. 

Tout comme les artères, les parois des veines sont composées de 3 couches successives 

(Figure 15): 

 L’intima est la couche interne des vaisseaux composée majoritairement de cellules 

endothéliales (endothélium). Cette surface lisse réduit les frottements entre le 

sang et les parois des vaisseaux et s’oppose à la coagulation du sang. 

 La média est la couche intermédiaire composée de cellules musculaires lisses, de 

collagène et d’élastine. Contrairement aux artères, la média des veines ne possède 

pas de limitante élastique externe et possède une limitante élastique interne moins 

puissante que les artères. 

 L’adventice est la couche externe des vaisseaux contenant les fibroblastes, du 

collagène et de l’élastine.  

https://www.fedecardio.org/glossaire/art%C3%A8res
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Figure 15 : Les couches constituants les artères et les veines170 

 

2.2.4 Les veines des membres supérieurs 

Le système veineux des membres supérieurs qui drainent le sang désoxygéné du 

bras, de l’avant-bras et de la main, peut être divisé en deux réseaux : les veines 

superficielles sous-cutanées et les veines profondes sous-aponévrotiques (situé sous le 

fascia du muscle) qui sont satellites des artères. Les veines superficielles possèdent un 

diamètre plus faible que les veines profondes. 

Une attention particulière est portée aux veines de l’avant-bras et plus particulièrement 

aux veines superficielles de la partie ventrale de l’avant-bras, zone de ponction principale 

lors d’une pose de voie veineuse périphérique. Toutefois, les différentes zones de 

ponctions ainsi que les différents types de veines seront explicitées. 

L’avant-bras est drainé par de nombreuses veines profondes qui forment des paires 

accompagnants chaque côté d’une artère et qui s’anastomosent librement entre elles. Les 

veines profondes de l’avant-bras sont les veines ulnaire et radiale, elles naissent des 

veines de la main et suivent les artères de même nom jusqu’à fusionner au niveau du 

coude pour donner naissance à la veine brachiale (Figure 16). Elles constituent ainsi le 

réseau veineux profond de l’avant-bras. 
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Figure 16 : Veines profondes des membres supérieurs20 

Le réseau superficiel de l’avant-bras, quant à lui, est composé de trois veines 

principales171 : 

 La veine céphalique. Cette veine naît de la face dorsale au niveau du pouce, 

contourne le bord latéral de l’avant-bras et chemine le long du bord externe. Elle 

passe dans le pli du coude au niveau de son bord externe et longe le bras à sa partie 

externe au niveau de la face latérale du biceps. Au niveau de l’épaule, elle fait une 

courbe et se jette dans la veine axillaire.  

 La veine basilique. Elle naît à la face dorsale de la main, passe sur la face 

antérieure de l’avant-bras, passe au niveau du pli du coude dans sa face intérieure, 

suit la face interne du biceps pour enfin se jeter dans la veine axillaire. 

 La veine médiane de l’avant-bras. Celle-ci naît de la face antérieure du poignet 

et draine le sang venant du réseau Palmaire. Elle chemine dans l’avant-bras et se 

termine au pli du coude.  

Ces veines sont celles qui sont principalement utilisées pour effectuer des prélèvements 

sanguins ou pour poser un cathéter dans la cadre d’une VVP.  
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Figure 17 : Cathéter intraveineux 

En ce qui concerne les prises de sang, la ponction s’effectue plus généralement au niveau 

de la fosse antécubitale plus communément appelé « M veineux » ou pli du coude (Figure 

18). 

Cependant, dans le cas d’une VVP, le professionnel de santé évitera la zone du pli du coude 

pour ne pas gêner le patient lors de mouvements au niveau de l’articulation du bras. Il 

privilégiera donc la partie ventrale de l’avant-bras. 

Dans cette zone, les veines ont un plus gros calibre et l’innervation est réduite, la 

procédure est ainsi facilitée et la sensation de douleur ressentie par le patient est moins 

importante que dans une autre zone telle que le dos de la main. En effet, un patient stressé 

est un patient qui libère des substances vasoconstrictrices, ce qui va compliquer le 

repérage et la ponction veineuse. Un patient détendu participe donc à la réussite du geste. 

 

Figure 18 : Coupe transversale au niveau de la fosse cubitale172 

Parmi les veines du réseau superficiel qui peuvent être choisis pour effectuer une 

ponction, se trouvent les veines du dos de la main appelées également veines digitales 

dorsales. Les veines digitales dorsales se regroupent pour former trois veines 

métacarpiennes dorsales qui s'anastomosent en formant un réseau veineux dorsal. 

Superficiellement au métacarpe, ce réseau se prolonge, du côté proximal, par la veine 

céphalique du côté latéral, et par la veine basilique du côté médial (Figure 19). 
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Figure 19 : Réseau dorsal des veines de la main20 

Cependant, les veines dorsales de la main sont en général évitées lors d’une ponction 

veineuse car l’innervation est importante causant ainsi potentiellement plus de douleur 

au patient. Ces veines sont quelquefois privilégiées dans le cas d’une pose de VVP lorsque 

les veines de la partie ventrale de l’avant-bras sont difficilement repérables. En effet, dans 

un souci de préservation du capital veineux, la recherche du site de ponction se fait de 

l’extrémité vers la racine du membre, car un échec de pose distale laissera à l’infirmier la 

possibilité de poser le cathéter au-dessus de la zone précédemment perforée173. 

Enfin, le réseau superficiel et profond des veines sont connectés entre elles par des veines 

perforantes (appelées ainsi car elles traversent les muscles). Ces veines ne contiennent 

pas de valvules permettant ainsi au sang veineux profond de se drainer vers le réseau 

superficiel. 
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2.2.5 Comportement mécanique des veines 

Dans la littérature, peu d’ouvrages se sont focalisés sur le comportement 

mécanique des veines. Ceci peut être expliqué par le fait que les veines possèdent une 

paroi similaire à celle des artères, or ces dernières ont été beaucoup plus étudié du fait de 

leur implication dans plusieurs pathologies responsables d’un grand nombre de décès 

chaque années (athérosclérose, rupture d’anévrisme, …).  

Elles présentent, en effet, des caractéristiques mécaniques très proches dues à leur 

composition. La différence de comportement entre les veines et les artères est alors 

principalement due à la variation d’épaisseur de la média et donc de la quantité de fibres 

musculaires174. Les veines devraient donc également avoir un comportement non linéaire, 

anisotrope, viscoélastique, pré-tendue et quasi-incompressible. 

Dans son ouvrage, Fung61 définit un potentiel d’énergie de déformation 𝜌0𝑊 à une 

dimension en imposant les conditions 𝑆11 = 𝑆,  𝑆22 = 𝑆33 = 𝑆12 = 𝑆23 = 𝑆31 = 0 au 

tenseur de Piola-Kirchhoff. Le potentiel 𝜌0𝑊 peut être calculé en fonction de la 

déformation uniaxiale ε mesurée lors d’un essai de traction. Le rapport des dérivées 

partielles du potentiel d’énergie de déformation par rapport à la déformation uniaxiale 

permet d’obtenir la contrainte de Piola-Kirchhoff S, de Cauchy σ, et Lagrangienne T (Eq. 

4). 

𝑆 =
𝜕(𝜌0𝑊)

𝜕ε
,  𝜎 = 𝜆2𝑆, 𝑇 = 𝜆𝑆, Eq. 4 

 

Où 휀 =
1

2
(𝜆2 − 1), λ : taux d’élongation 

𝜌0𝑊 s’écrit sous la forme : 

𝜌0𝑊 =
1

2
C exp[𝛼(휀2 − 휀∗2)] Eq. 5 

Avec C et α comme constantes du matériau et ε∗ la déformation correspondant à une 

valeur de contrainte 𝑆∗. 

La contrainte Lagrangienne, T, peut alors s’écrire sous la forme : 

𝑇 = 𝛼𝐸𝐶𝜆exp[𝛼(휀2 − 휀∗2)] Eq. 6 

 

𝑇∗ = 𝛼𝐶휀𝜆∗  Eq. 7 

 

Fung61 souligne que le produit des constantes 𝛼 et 𝐶 est similaire au module d’Young à 

condition que ce dernier soit défini comme le ratio de la contrainte de Kirchhoff sur la 

déformation Lagrangienne, 𝑆
∗

휀∗⁄ , où 𝑆∗ = 𝑇∗

𝜆∗⁄  . 
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En 1977, Sobin175 réalisa des essais de traction sur des veines cave prélevées sur sujet 

cadavérique. La formule analytique définit ci-dessus (Eq. 7) était alors utilisé pour 

identifier les paramètres mécaniques des veines testées. Les résultats peuvent être 

observés en Figure 20. 

 

Figure 20 : Constantes matériaux obtenues en superposant l’Eq. 7 avec les données 
expérimentales obtenues sur des essais uniaxiaux de veines caves humaines175 
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2.3 Biomechanical analysis of the practitioner’s gesture for 

a peripheral venous catheter insertion 
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2.3.1 Introduction 

 When the oral route cannot be used, peripheral venous catheter insertion (PVCI) 

is performed to administer intravenous therapy, e.g., medication and fluids. This medical 

procedure consists of five main phases: (1) palpation to locate the superficial vein to 

puncture, (2) disinfection of the area to puncture, (3) skin stretching to prevent the vein 

from rolling by applying a normal and tangential force, (4) skin and vein puncture, and 

(5) catheter placement followed by withdrawal of the needle176. 

Although PVCI is one of the most common procedures performed by healthcare 

professionals, it remains technically difficult. Studies indicated that the success rates 

ranged between 44% and 76.9% for young nurses and between 91% and 98% for nurses 

with more education and experience4–6. 

Medical simulators are commonly used by healthcare students during their training, 

before their first procedure on a real patient. However, the haptic feedback of current 

simulators remains vastly different from the actual sensation of touch and perforation, 

reducing the immersivity of the simulation experience.  

To design more realistic PVCI simulators, attention should be paid to reproducing the 

mechanical response of the forearm’s skin and vein during in vivo PVCI. As mentioned 

previously, the two main loadings performed by the practitioner are palpation, which is 

comparable to an indentation test from a mechanical viewpoint, and perforation.  

Indentation tests reported in the literature indicated that multilayered and viscoelastic 

materials such as skin63 are significantly influenced by the observation scale71 and the 

loading speed177. Similarly, the force needed to puncture soft tissues depends on several 

parameters95, such as the penetrator geometry, tissue state, anatomical area, and loading 

parameters (velocity, angle insertion, level of pre-stretching of the tissue). Therefore, for 

evaluating the realism of potential synthetic surrogates for PVCI, the boundary conditions 

for in vivo PVCI must be quantified to experimentally reproduce the practitioner’s gesture. 

Thus, an experimental setup was developed to record both the spatial coordinates and the 

load applied by the practitioner during palpation and perforation. The remainder of this 

paper is organized as follows. First, the proposed method for capturing the gesture and 

load applied to the forearm during palpation and perforation is described. Second, 

kinematics and load measurements for each step of the medical procedure are reported. 

Finally, the results are compared with those reported in the literature, and 

recommendations are provided for future research. 
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2.3.2 Materials and methods 

2.3.2.1 Volunteer panel 

 PVCI was performed on the ventral forearms of 31 healthy volunteers by an 

experienced nurse instructor. The participants included 8 women and 11 men in the age 

range of 18–25 years and 11 women and 1 man in the age range of 60–75 years. Among 

them, three young and three elderly volunteers were obese. The age difference between 

the groups was selected according to the experience of the practitioner, who reported that 

the sensation of skin and vein puncture changes slightly at approximately 60 years of age. 

This study was approved by the research ethics committee “Comité de protection des 

personnes” of Ile-de-France V and the National Agency of Medicines Security under the 

reference number 2018-A02895-50. 

 

2.3.2.2 Kinematics recording 

 The medical gesture was recorded by two high-speed cameras (FASTCAM SA3, 

Photron, Japan) at 125 frames per second. The self-adhesive targets located on the side of 

the palpating finger and an instrumented syringe were tracked using digital image 

correlation (DIC) software (VIC 3D® - Correlated Solution). The cameras were calibrated 

using a calibration chart and the DIC software before each day of testing.  

Using the recorded coordinates, the displacement amplitude and instantaneous velocity 

of the palpating finger were determined, along with the needle insertion velocity during 

perforation. As palpation is a cyclical motion, the mean of the maximum displacement for 

each palpation motion was computed for each volunteer. The maximum displacement 

was determined by subtracting the initial contact position of the practitioner’s finger on 

the volunteer’s forearm from the position of the finger when it stopped pressing the 

forearm. The instantaneous velocity was calculated by dividing the position interval by 

the time for each frame of the video. 

 

Figure 21 : Explanatory scheme describing the projection of the instrumented syringe's 
targets on the forearm 
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An orthonormal plane called the “punctured plane” was constructed using self-adhesive 

targets taped in the vicinity of the punctured area. The insertion angle  was calculated 

by projecting the syringe vector 𝑀𝑖𝑁𝑖
⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗  ⃗ (representing two targets on the instrumented 

syringe) onto the punctured plane. As the forearm is slightly curved, a bisector plane 𝑃 of 

unit normal vector �⃗�  was derived from two planes symmetrically opposed with respect 

to the proximal–distal axis of the forearm (Figure 21). 𝑃1 was defined as a plane containing 

vectors 𝐴𝐵⃗⃗⃗⃗  ⃗ and 𝐴𝐶⃗⃗⃗⃗  ⃗, and 𝑃2 was defined as a plane containing vectors 𝐷𝐶⃗⃗⃗⃗  ⃗ and 𝐷𝐸⃗⃗ ⃗⃗  ⃗. The unit 

normal vectors 𝑛1⃗⃗⃗⃗  and 𝑛2⃗⃗⃗⃗  were obtained by taking the cross product of the planes’ guiding 

vectors. Then, the cross product and the scalar product of vectors 𝑛1⃗⃗⃗⃗  and 𝑛2⃗⃗⃗⃗  yielded the 

guiding vectors 𝑥  and 𝑦  of the bisector. Finally, the cross product of 𝑥  and 𝑦  yielded �⃗�  , 

thus enabling to derive Eq. 8:  

𝛼 = 𝑎𝑟𝑐𝑠𝑖𝑛 (
‖𝑀𝑖𝑁𝑖
⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗  ⃗. �⃗� ‖

‖𝑀𝑖𝑁𝑖
⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗  ⃗‖

). Eq. 8 

  

2.3.2.3 Palpation-load measurements 

 During the palpation of the ventral forearm to localize the vein to puncture, the 

load was measured using a 4.4-N flexible piezoresistive sensor (FlexiForce® A201–L, 

Mescan®) placed on the tip of the palpating finger (Figure 22.a). 

 

Figure 22 : a) Piezoresistive sensor placed on the palpating finger of the practitioner; b) 
sensitive area of the sensor surrounded by a semi-rigid silicone disk and a metallic puck 

The sensor had a built-in sensitive area on which a semi-rigid silicone disk was placed to 

uniformly distribute the reaction force. Additionally, a metallic puck was fixed on the 

other side of the sensitive area to minimize the deformation of the fingertip during 

palpation (Figure 22.b). For each PVCI, the sensor was attached to the fingertip with 

double-sided adhesive tape and maintained by a medical glove. The flexible sensor was 

then connected to a miniature WiFi transmitter to transfer data acquired at 200 Hz. This 

transmitter was fixed on the wrist of the practitioner by using a compression arm sleeve. 

The sensor was calibrated with different weights (50, 100, 200, and 300 g) before each 

half-day of testing to ensure a calibration score of R² > 0.95. Finally, the peak load was 

observed for each palpation motion for each volunteer (i) (Figure 23) to determine the 

average maximum palpation load:  𝐿𝑃𝑖
=

∑ 𝐿𝑝𝑖,𝑗
𝑚
𝑗=1

𝑚
, where 𝑚 represents the number of peak 
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loads observed when palpation was performed on a volunteer, and 𝐿𝑃𝑖,𝑗
 represents the 

load for volunteer i and palpation j. 

 

Figure 23 : Typical palpation load (𝑳𝑷𝒊,𝒋
) vs. time curve indicating each palpation load 

applied to the forearm of a volunteer 

 

2.3.2.4 Puncture-load measurements 

 The skin and vein puncture loads were measured using an instrumented syringe 

specifically designed for this study (Figure 24). The device was composed of a 3D-printed 

casing, wherein a miniature 5-N load sensor was enclosed (LSB 200-5N, Andilog, France). 

A conical fitting was fixed to the sensor so that the catheter (20 Gauge, 20G) could be 

directly connected by wrapping its extremity with a finger cot to increase the friction. This 

allowed the device to maintain the needle and catheter assembly during its withdrawal 

while preventing blood from tainting the device. Sterile skin closure dressing strips were 

used to keep the needle and the catheter together and counter the influence of soft-tissue 

friction, which can withhold the catheter during withdrawal from the forearm (Figure 

24.b). Finally, the puncture loads and kinematics recordings were synchronized using a 

trigger switch connected to the cameras and the instrumented syringe. 

 

Figure 24 : a) Photograph and b) schematic of the instrumented syringe 
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As reported by Okamura et al.99, the needle insertion force is the sum of the stiffness, 

friction, and cutting forces (Eq. 9). The stiffness force occurs before puncturing, and the 

friction and cutting forces occur after puncturing. Thus, we can expect various levels of 

these forces for layers of different materials, with the friction increasing as the needle 

passes through the materials. 

To improve the accuracy of the force estimation, the vein depth can be estimated using 

the needle displacement (𝑈𝑠𝑘𝑖𝑛, 𝑈𝑣𝑒𝑖𝑛) between the load peaks (Figure 25), which 

corresponds to skin and vein rupture, and the insertion angle α by employing basic 

trigonometry (Figure 25). 

 

 

Figure 25 : Schematic of vein-depth computation: α represents the insertion angle, Uskin 
represents the needle position during contact with the skin, and Uvein represents the needle 

position during contact with the vein 

 

2.3.2.5 Experiment 

 Prior to testing, the volunteers were informed about the purpose of the study; their 

written informed consent was obtained. Then, they were examined by a physician to 

check whether they met the inclusion/exclusion criteria. The inclusion criteria were as 

follows: 

- Age of 18–35 years or 60–75 years; 

- Normal weight (18.5 ≤ Body Mass Index (BMI) ≤ 25) or obese (BMI ≥ 30). 

The exclusion criteria were as follows: 

- Bleeding disorders; 

- Skin lesions, scars, and arteriovenous fistula in the ventral forearm; 

- A high risk of infection; 

 𝑓𝑛𝑒𝑒𝑑𝑙𝑒(𝑥) =  𝑓𝑠𝑡𝑖𝑓𝑓𝑛𝑒𝑠𝑠(𝑥) + 𝑓𝑓𝑟𝑖𝑐𝑡𝑖𝑜𝑛(𝑥) + 𝑓𝑐𝑢𝑡𝑡𝑖𝑛𝑔(𝑥) Eq. 9 

 𝑖𝑛𝑠𝑒𝑟𝑡𝑖𝑜𝑛 𝑑𝑒𝑝𝑡ℎ = sin 𝛼 ∗ |𝑈𝑠𝑘𝑖𝑛 − 𝑈𝑣𝑒𝑖𝑛| Eq. 10 
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- Women who had a lymph-node dissection on a malignant breast tumor; 

- Declined cognitive function;  

- Pregnancy or lactation; 

- Participating in another study with an exclusion period; 

- Medical history of fainting. 

After it was confirmed that they satisfied the criteria, the volunteers sat on a blood 

sampling chair, with their right arms shifted toward the cameras. First, the practitioner 

palpated their forearms using only a tourniquet, both to identify the vein to puncture and 

to fix the camera shot. Once the vein was located, the palpation gesture was recorded, and 

the corresponding loads were measured. Then, the orthonormal plane composed of self-

adhesive targets and used to compute the insertion angle was taped to the puncture site 

to be recorded. Finally, the plane was removed, the puncture site was disinfected, and 

puncturing was performed using the instrumented syringe. 

 

2.3.3 Results 

2.3.3.1 Palpation step 

 The average palpation velocity (𝑉𝑃𝑖
), peak load (𝐿𝑃𝑖

), and maximum palpating-

finger displacement (𝐷𝑃𝑖
) were obtained for each volunteer (i) to calculate the average of 

the averages (Table 9). 

Table 9 Results obtained from the biomechanical analysis of palpation 

 
Average palpation 

velocity (mm/s) 

Average peak 

load (N) 

Average maximum  

finger displacement (mm) 

Mean ± standard 

deviation 
14.21 ± 4.32 0.15 ± 0.08 2.02 ± 0.82 

 

The results were analyzed according to age and sex, as shown in Figure 26. On average, 

the palpation velocity was higher for men than for women and was higher for younger 

volunteers. Regarding age, the average maximum displacement of the palpating finger 

was significantly larger for the elderly volunteers, whereas the average palpation peak 

load was similar between the old and young groups.  
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Figure 26 : Box plots illustrating the effects of age and sex on palpation: a) velocity; b) peak 
load; c) maximum finger displacement 

The results in Table 9 are useful for reproducing the palpating gesture on skin substitutes, 

to mechanically compare them with human forearms under realistic conditions. 

 

2.3.3.2 Puncture kinematics 

 As shown in Figure 27, the insertion angle was not constant during the puncture 

tests. The practitioner first increased the insertion angle to penetrate the skin and then 

gradually decreased it to insert the needle–catheter assembly into the vein while 

attempting not to puncture the vein’s inner wall. Plotting the puncture load together with 

the insertion angle revealed that the insertion depth between the skin and the vein 

punctures was within the vein-depth range reported in the literature. In a previous 

study32, the depth of superficial veins in the forearm was estimated to be 1–3 mm via 

infrared imaging. The mean insertion angle and puncture velocity are presented in Table 

10. Such results can be used in the design of venipuncture robots that mimic the gestures 

of medical professionals. 
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Figure 27 : Example graph of the insertion angle and puncture load vs. the insertion depth 

 

Table 10 Results obtained from the analysis of the puncture gesture 

 Mean puncture velocity (mm/s) Mean insertion angle (°) 

Mean ± SD 10.8 ± 2.1 15.3 ± 5.9 

 

2.3.3.3 Puncture loads 

 PVCI was performed on 30 volunteers. For four of the volunteers, only the skin was 

punctured, because the practitioner missed the vein. Additionally, for five volunteers, the 

measured friction load was excluded from the analysis, because the catheter remained in 

the vein during the withdrawal phase. Figure 28 shows a typical load vs. time curve for 

the puncturing of a superficial vein in the forearm. This curve can be decomposed into 

sections corresponding to the different steps comprising the PVCI. 

a) From A to B: The load increased owing to the skin stiffness until skin rupture, 

which occurred when the catheter penetrated the skin. 

b) From B to C: The catheter progressed until it touched the vein; i.e., the load 

increased until the vein wall ruptured. 

c) From C to D: The practitioner stopped the gesture and applied a cotton pad to stop 

the bleeding. 

d) From D to E: The tissue-relaxation phase was characterized by the absence of 

relative motion between the needle and the tissues (only the static friction acting 

on the needle shaft was present). 
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e) From E to F: The catheter was withdrawn from the vein. 

f) From F to G: The catheter was withdrawn from the skin. 

 

 
Figure 28 : Typical load vs. time curve obtained by puncturing the skin and vein of a human 

forearm using a 20G catheter 

The skin and vein rupture loads, as well as the friction loads, are presented in Table 11. 

The friction loads were affected by the types of tissues in contact, the results are separated 

depending on whether the vein was punctured. 

Table 11 
Results obtained from the biomechanical analysis of 

perforation 

 

Skin rupture 

load (N) 

Vein rupture 

load (N) 

Friction load (N) 

Vein and 

skin 
Skin only 

Mean ± SD 0.85 ± 0.34 1.25 ± 0.37 –0.51 ± 0.16 –0.49 ± 0.19 

 

Figure 29 presents the differences in puncturing with regard to sex and age. Sex did not 

appear to influence the puncture loads at the forearm site (Figure 29.a), whereas age 

affected the vein rupture loads (Figure 29.b). 
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Figure 29 : Box plots of puncture loads, illustrating the influences of a) sex and b) age 

 

2.3.4 Discussion 

 The palpation gesture can differ among practitioners. While some practitioners 

only apply a normal force to the surface of the forearm to feel the bounciness of the vein, 

others apply shear stress to identify the vein. The latter gesture also helps to determine 

whether the vein can roll during puncturing. The flexible piezoresistive sensor used in 

this study to measure the normal force provided haptic feedback to the practitioner. In 

future studies, three-axis sensors can be investigated for determining the tangential loads. 

The average maximum displacement of the practitioner’s finger depended significantly 

on the age of the subject, whereas the palpation peak load did not (Figure 26). These 

results can be explained by the variation of the Young’s modulus of the skin, which has 

been shown to decrease by a factor of more than 2 between young and old populations82. 

The results for the mean displacement (Table 9) agree with the observations of Payne70 

who performed indentation tests on human skin. Payne reported that the subcutaneous 

fat tissues and underlying tissues have no influence on skin indentation for displacements 

of which are not exceeding 700 µm. This is consistent with the maximum displacement 

applied by the palpating finger, as the practitioner must feel the superficial veins to 

localize the area to puncture. Such displacement was applied in indentation tests in a few 

studies1. The researchers were thus able to evaluate the Young’s modulus of the different 

layers of the skin and the underlying muscle. However, no study has been reported where 

indentation tests were performed to assess the effects of superficial veins on the 

mechanical response of the forearm. For the average palpation velocity and peak load, the 

obtained results were significantly higher than values reported in the literature, as the 

tests were performed in a quasi-static state, with an indentation speed and maximum 

normal load respectively lower than 1 mm/s and 60 mN,77,82,84. 

 

Loads for skin rupture reported in Table 11 were consistent with values for puncture of 

biological and synthetic soft tissues reported in the literature review performed by 

Torossian et al.1 (Table 12). 



Chapitre 2 – Analyse biomécanique du geste du praticien lors d’une pose de voie 
veineuse périphérique 

71 
 

 

Table 12 
Overview of published results for peak perforation during needle 

insertion in soft tissues 1 

References Materials Catheter 

Insertion 

velocity 

(mm/s) 

Insertion 

angle 

 (°) 

Perforator 

diameter 

(mm) 

Peak force 

(N) (mean ± 

SD or range) 

Abolhassani et 

al.105  

Turkey skin 

and tissue  
No 5–20 - 1.02 0.96 ± 0.063 

Suzuki et al.103 a Polyethylene Yes 3.3 30–45 
0.09  

1.02 

0.12  

0.27 

Eriksson et 

al.102 b 

Lamb skin 

Yes 

1.67 30 - 
3.4 ± 0.6 

4.1 ± 0.2 

Latex 0.83 90 - 0.2 

In vivo human 

skin and dorsal 

hand vein  

- 15–20 - 

2.4 ± 0.9 

3.5 ± 1.2 

 

Shergold & 

Fleck106 

In vivo human 

forearm skin 
No 1 90 

0.3  

0.6 

0.6  

0.8 

Podder et al.107 

Perineal area in 

vivo male skin 
No 300 90 1.47 15.03 ± 3.26 

Bovine muscle 

surrounded by 

chicken skin 

No 100 - - 4.4 

Barbé et al.100 
In vivo porcine 

skin 
No - - - 3 

Zivanovic & 

Davies108 
Polymer No - 30 - 1.5 

Saito & 

Togawa109 

In vivo rabbit 

ear and vein 
No 2.5 15 0.4 0.18 ± 0.04 

Kobayashi et 

al.104 

Porcine jugular 

vein 
No 5 20 1.36 0.52 

Okuno et al.110 

In vivo human 

forearm skin 

and median 

vein 

No 15 15 
0.4  

0.8 

0.23 ± 0.09 

0.64 ± 0.23 

a Peak forces correspond to needle insertion and catheter insertion. 
b Peak forces were obtained for different catheter materials: PTFE and PUR. 
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Among the reviewed papers reporting the perforation of in vivo human skin in the 

antebrachial area, one reported the perforation of human skin with a hand-operated 

instrument106, and another reported the development of an instrumented syringe 

allowing a medical technician to puncture the superficial veins of the ventral forearm110. 

The latter study was of great interest to us, as the vein was punctured and the tissues were 

stressed similarly to the case of PVCI. However, in both the aforementioned works, only 

the rupture loads were reported: they were in the ranges of 0.6–0.8 N106 and 0.14–0.32 

N110 for skin rupture and in the range of 0.41–0.87 N110 for antebrachial vein rupture. As 

indicated by Table 11, the puncturing of superficial veins did not significantly increase the 

friction load, either because the wall was thin or because the contact friction was reduced 

by lubrification due to blood. Additionally, the vein rupture load was lower for older 

subjects (Figure 29), possibly owing to lower Young’s moduli. A few volunteers with a BMI 

superior to 30 participated in the study. Obesity appeared to not affect the puncture loads; 

however, additional data are needed to confirm this. 

 

To the best of our knowledge, this is the first paper to propose an analysis of the 

practitioner’s gesture for PVCI, which can be now quantified with results shown in Table 

10. The instrumented syringe affected the practitioner’s gesture and thus the success rate, 

owing to the lack of haptic feedback through the needle tip. In future studies, researchers 

should aim to develop an instrumented syringe with enhanced haptic feedback. 

 

None of the studies on in vivo forearm skin reported in the literature involved the 

decomposition of the load applied to the needle during puncturing, as only the insertion 

phase was recorded. In our study, the stiffness and friction forces were evaluated, and the 

cutting forces were neglected, as skin and veins can both be considered as thin 

membranes. Van Gerwen et al.178 reviewed studies on needle–tissue interactions and 

proposed two types of crack growth processes that can occur on soft materials: stable (i.e., 

cutting) and unstable (i.e., rupture). They emphasized that for thin membranes, the 

amount of energy stored during the boundary displacement phase can be so large that a 

sudden crack extension occurs, forming a hole prior to the needle passing through the 

membrane thereby justifying the absence of cutting forces in this study.  

 

One might also investigate whether the catheter surrounding the needle has a significant 

impact on the puncture curves, by changing the diameter or the friction comparing to 

stainless needle only. Eriksson et al.102 performed PVCI with an instrumented syringe on 

in vivo dorsal veins of the hand, in vitro lamb skin membranes, and latex membranes. In 

their study, the catheter did not have a visible impact on the puncturing of human skin. 

However, for the lamb skin and latex membranes, peak loads were observed when the 

catheter top and tip were pushed through the membranes. Similarly, in our study, the 

catheter did not appear to affect the puncture measurements, indicating that its effects 

are only visible for stiffer materials. 
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The differences in the rupture loads with regard to age indicate that population-specific 

medical simulators must be designed to prepare students for different clinical situations. 

However, the differences may be too small to be haptically perceived by medical 

professionals and students. Therefore, venipuncture simulators should be developed with 

consideration of the tribology and subcutaneous properties, such as the vein prominence 

and tortuous or rolling veins.  

 

2.3.5 Conclusion 

 A novel method was developed for the biomechanical analysis of the practitioner’s 

medical gesture for PVCI. The kinematic analysis of palpation and puncture gestures can 

henceforth be used to mimic the practitioner’s gestures. The average palpation and needle 

insertion velocities were 14.21 ± 4.32 mm/s and 10.8 ± 2.1 mm/s, respectively, and the 

average maximum finger displacement was 2.02 ± 0.82 mm. The visualization of the vein 

depth through the insertion angle, which had an average value of 15.3° ± 5.9°, provided a 

useful discriminative criterion for determining the vein rupture load. 

 

Measured puncture loads can now be used to mechanically validate skin and vein 

substitutes. The skin rupture load, the vein rupture load, and the friction loads for the 

puncturing of the skin only and the puncturing of both the skin and vein were 0.85 ± 0.34 

N, 1.25 ± 0.37 N, –0.49 ± 0.19 N, and –0.51 ± 0.16 N, respectively. Experimental results 

indicated that the age of the subject affected the puncture load, but further tests must be 

performed to confirm this. 

 

Finally, the following question arises: to what extent does the instrumented syringe affect 

the haptic feedback of the practitioner and thus the venipuncture success rate? In future 

studies, different instrumented-syringe designs can be investigated to enhance the haptic 

feedback. 
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2.4 Energie de rupture de la peau et des veines lors de la 

perforation 

 L’analyse du geste de pose de voie veineuse périphérique effectuée ci-dessus 

(section 2.3) nous a permis d’obtenir la vitesse d’insertion de l’aiguille dans les tissus 

mous ainsi que la force nécessaire pour les perforer. Ces données peuvent maintenant 

être utilisées pour calculer la puissance fournie à l’aiguille pour perforer les tissus et a 

fortiori l’énergie de rupture de la peau et des veines de l’avant-bras. 

L’expression de la puissance mécanique d’une force est la suivante : 

Où 𝐹 (𝑡) est la force appliquée sur l’aiguille et �⃗� (𝑡), la vitesse instantanée. 

Pour calculer la puissance d’une force de translation il est nécessaire que les vecteurs 

force et vitesse soient colinéaires. La seringue instrumentée est composé d’un capteur de 

force mono-axe connecté à l’aiguille par un emmanchement conique, le vecteur force est 

donc, par définition, colinéaire à l’aiguille. Concernant le vecteur vitesse, le geste du 

praticien n’est pas parfaitement rectiligne lors de l’insertion du cathéter ce qui ajoute une 

composante rotationnelle aux vecteurs vitesses des marqueurs disposés sur la seringue 

instrumentée. Il est donc nécessaire de déterminer le vecteur directeur de la seringue à 

chaque instant pour pouvoir projeter sur celui-ci, le vecteur vitesse des marqueurs 

disposés sur la seringue (Figure 30). 

 

 
Figure 30 : Projection de la vitesse sur l'axe de la seringue 

 

 𝑃(𝑡) = 𝐹 (𝑡). �⃗� (𝑡) Eq. 11 
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Disposant de la position des marqueurs lors de l’insertion, le vecteur directeur (unitaire) 

(Eq. 12) s’obtient en soustrayant la position du marqueur 0 à la position du marqueur 2 

situé en bout de seringue pour chaque composante 𝑥,⃗⃗⃗  𝑦,⃗⃗⃗  𝑧,⃗⃗   puis en divisant par la norme 

du vecteur et ce, à chaque instant t (Eq. 13). 

 

 

 
La projection de la vitesse d’un marqueur i, peut alors être obtenue par le produit scalaire 

suivant : 

 
Le calcul de la vitesse instantanée par le rapport de l’intervalle de position sur l’intervalle 

de temps abouti à un signal bruité. Pour éviter ce problème, le déplacement de l’aiguille 

dans le repère caméra est approximé par une fonction polynôme de degré 5 qui est 

ensuite dérivée pour obtenir une fonction vitesse. L’évolution de la puissance nécessaire 

pour perforer la peau et la veine peut enfin être visualisée. Nous pouvons constater que 

les pics d’effort correspondent aux pics de puissance (Figure 31). 

 

 
 

Figure 31 : Exemple de courbe de puissance obtenue sur volontaire 

Finalement, il est possible d’exploiter les courbes de puissance en fonction du temps afin 

de remonter à l’énergie de rupture de la peau (𝑊𝑝𝑒𝑎𝑢) ou de la veine (𝑊𝑣𝑒𝑖𝑛𝑒) (Eq. 15). 

 �⃗⃗� (𝑡) = 𝑤𝑥⃗⃗⃗⃗  ⃗(𝑡)𝑥 + 𝑤𝑦⃗⃗⃗⃗  ⃗(𝑡)𝑦 + 𝑤𝑧⃗⃗ ⃗⃗  (𝑡)𝑧  Eq. 12 

 𝑤𝑥⃗⃗⃗⃗  ⃗(𝑡) =
𝑥2(𝑡) − 𝑥0(𝑡)

‖�⃗⃗� ‖
 Eq. 13 

 𝑉𝑖 𝑝𝑟𝑜𝑗
⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗  ⃗(𝑡) = 𝑉𝑖⃗⃗ (𝑡). �⃗⃗� (𝑡) Eq. 14 
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Cette énergie correspond à l’énergie totale qu’il est nécessaire de fournir pour déformer 

puis rompre la peau ou la veine. Elle est obtenue en intégrant la courbe de puissance entre 

deux instants précis : entre l’instant de mise en contact de l’aiguille et de la peau, et 

l’instant de rupture de la peau (pour calculer l’énergie de rupture de la peau) ou de la 

veine (pour calculer l’énergie de rupture de la peau + de la veine). Cette intégrale est 

calculée en utilisant la méthode des rectangles comme approximation numérique de 

l’intégrale. 

 

Table 13 Energie de rupture des tissus perforés lors de la pose de VVP 

 Peau (mJ) Peau + veine (mJ) 

Moyenne ± 

écart-type 
3,4 ± 2.3 9,2 ± 4,3 

 
Nous observons en moyenne, qu’une énergie de 3 mJ (Table 13) est nécessaire pour 

perforer la peau des volontaires toute catégorie confondue. L’énergie de rupture pour 

perforer la veine semble plus faible chez les femmes bien que plus de données soient 

nécessaires pour confirmer cela dû à un écart-type important (Figure 32.a). On constate 

également une différence significative entre volontaires jeunes et âgés pour l’énergie de 

rupture de la veine en perforation. En moyenne, 9 mJ et 6 mJ sont, respectivement, 

nécessaires pour perforer la veine de volontaires jeunes et âgés. 

 

 
Figure 32 : Boîtes à moustaches illustrant l’influence du a) sexe, et de b) l’âge sur l’énergie 

de rupture en perforation de la peau et de la veine 

 𝑊𝑝𝑒𝑎𝑢 = ∫ 𝑃 𝑑𝑡
𝑡𝑟𝑢𝑝𝑡𝑢𝑟𝑒

𝑡𝑐𝑜𝑛𝑡𝑎𝑐𝑡 𝑝𝑒𝑎𝑢

 Eq. 15 
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2.5 Conclusion 

 A l’issue de ces travaux, le geste de palpation et de perforation du praticien durant 

la pose d’une VVP, a été caractérisé et quantifié d’un pont de vue biomécanique, et il peut 

être reproduit de manière contrôlée tant sur tissus vivants, que sur les substituts qui 

seront développer ultérieurement. La répétabilité des essais pourra également être 

assurée en s’affranchissant du biais induit par le praticien. Les efforts de perforation 

mesurés pour la peau et la veine nous permettent d’avoir une base de comparaison afin 

de nous aider dans la validation du matériau qui sera sélectionné pour réaliser le 

prototype. A notre connaissance, les efforts de frottements liés au retrait du cathéter de 

la veine superficielle, n’avaient pas été mesurés jusqu’ici. Or ces efforts ont sans nul doute 

une influence sur la sensation de perforation. Des différences significatives ont été 

observées concernant l’effort de rupture de la veine entre sujets jeunes et âgés. 

Différences retrouvées à nouveau lors du calcul de l’énergie de rupture de la veine. Ce 

résultat interroge sur la nécessité de développer des simulateurs de ponction veineuse 

représentant les différentes catégories sociales rencontrées par les praticiens lors de leur 

carrière. Différents niveaux de difficultés pourraient ainsi être proposés en utilisant des 

tubes synthétiques qui présenteraient des rigidités différentes, des veines roulantes, etc… 

Enfin, il serait intéressant d’évaluer la sensibilité au toucher des praticiens et étudiants 

lors de la palpation et perforation de la veine pour observer si les différences visualisées 

plus haut peuvent être ressenties d’un point de vue sensoriel. 
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Chapitre 3 – Conception et réalisation d’un simulateur de 

pose de voie veineuse périphérique 
 

3.1 Introduction  

 Ce chapitre porte tout son intérêt sur le simulateur physique. Tout d'abord, nous 

mettrons en avant les différentes techniques de simulation179 utilisées par les étudiants 

en santé pour se former. Un état de l'art des simulateurs de VVP est ensuite proposé en se 

focalisant plus particulièrement sur le simulateur utilisé actuellement par les étudiants 

de la faculté de médecine Lyon-Sud. En effet, ce simulateur nous a servi de base de 

comparaison pour les différentes étapes de conception de notre simulateur tout au long 

de ce projet. Enfin, notre démarche de conception puis de réalisation sera détaillée pour 

exposer in fine une version générale du simulateur de pose de VVP sur laquelle seront 

calqués les différents prototypes qui seront présentés dans les chapitres suivants. 

 

3.2 Analyse comparative des simulateurs du commerce 

3.2.1 Les différentes techniques de simulation 

3.2.1.1 Les mannequins 

 Les mannequins grandeur nature (adulte, enfant, nourrisson) représentent ce qui 

se fait de mieux en  simulation médicale. En effet, il est possible d’effectuer de nombreuses 

procédures sur un seul et même mannequin (Figure 33). Les plus technologiquement 

avancées possèdent une électronique embarquée leur donnant la faculté de respirer, 

parler et répondre à différents stimuli lors d’interventions. Il est ainsi possible de se 

rapprocher de situations cliniques réelles en faisant varier les constantes vitales et l’état 

clinique du mannequin. Ce réalisme demande néanmoins une infrastructure adaptée et 

justifie un coût d’achat élevé, ce dernier pouvant facilement atteindre la centaine de 

milliers d’euros pour les mannequins les plus réalistes. 

 

Figure 33 : Mannequin médical "Patient Kelly" – Laerdal Medical 



Chapitre 3 – Conception et réalisation d’un simulateur de pose de voie veineuse 
périphérique 

79 
 

 

3.2.1.2 La simulation procédurale 

 La simulation procédurale concerne tous les simulateurs représentant une partie 

de l’anatomie humaine et qui permettent, en général, de s’entraîner sur une unique 

procédure médicale. On retrouve par exemple les peaux pour sutures, les bras de 

perfusion ou encore les simulateurs de ponction lombaire (Figure 34). Leur prix d’achat 

s’étend de quelques centaines à plusieurs milliers d’euros. Ce sont des appareils 

considérés comme « basse-fidélité » qui peuvent, pour certains, venir se greffer sur des 

mannequins. L’inconvénient principal de ce type de simulateur est la détérioration rapide 

des matériaux employés pour reproduire les tissus humains, particulièrement en ce qui 

concerne les simulateurs visant à s’entraîner sur des gestes invasifs tels que la ponction 

veineuse. 

 

Figure 34 : Simulateur de ponction lombaire ALT61000 - Limbs & Things 

 

3.2.1.3 Le patient standardisé 

 Le patient standardisé est utilisé le plus souvent afin de simuler des consultations. 

Des étudiants (ou des acteurs) jouent alors le rôle de patient et de médecin sur la base 

d’un scénario préétabli. Cette technique de simulation sert principalement à développer 

les compétences en matière de communication notamment pour apprendre à adopter la 

bonne attitude pour rassurer le patient, lui annoncer une information complexe ou une 

pathologie grave. 

 

3.2.1.4 La réalité virtuelle 

 Cette technique de simulation est apparue avec l’émergence des casques de réalité 

virtuelle et permet aux étudiants d’être complètement immergés dans un environnement 

qui peut être modulé à volonté pour créer différents scénarii (Figure 35). Il est ainsi 
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possible de simuler une chambre de réanimation où plusieurs utilisateurs peuvent 

interagir ensemble permettant ainsi aux formateurs de guider les apprenants. Certains 

simulateurs permettent de coupler un casque de réalité virtuelle à des systèmes de retour 

haptique afin d’entraîner l’apprenant à doser ses efforts lors de procédures invasives. 

 

Figure 35 : Exemple de scénario développé par la société SimforHealth - Prise en charge 
d’un pneumothorax 

 

3.2.1.5 Les simulateurs tactiles type boîte d’entraînement 

 Ces simulateurs sont principalement utilisés pour s’entraîner à réaliser une 

laparoscopie, procédure consistant à accéder à la cavité abdominale sans ouvrir la paroi 

abdominale. Ils se présentent sous la forme d’une boîte cachant la vision directe du 

praticien, d’un trocart pour insérer les différents outils chirurgicaux, d’un endoscope 

(tube optique muni d’un éclairage) pour filmer l’intérieur, et de différents modules pour 

entraîner la dextérité du praticien. Cela permet à l’apprenant de surmonter certaines 

difficultés rencontrées lors d’une opération in vivo comme : la privation de la vision en 

trois dimensions, le manque d’information tactile directe et la perte de mobilité des 

instruments dû à l’utilisation de trocarts. 

 

Figure 36 : Simulateur de laparoscopie "Laparo Aspire" 
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3.2.1.6 La simulation hybride 

 La simulation hybride consiste en la combinaison d’un simulateur procédural avec 

un patient standardisé. Il est ainsi possible d’apporter l’aspect relationnel qui était 

préalablement inexistant. La personne jouant le rôle de patient,  peut alors donner ses 

impressions ou encore simuler la douleur, procurant ainsi une immersion accrue de 

l’apprenant. Les simulateurs procéduraux considérés préalablement comme des 

appareils « basse-fidélité » permettent, dans cette configuration de réaliser de la 

simulation « haute-fidélité ». Il convient alors, lorsque cela est possible, de privilégier 

cette technique de simulation.  

 

Figure 37 : Pad d'entraînement pour ponction veineuse - Sakamoto Corp 

 

3.2.2 Les simulateurs de ponction veineuse du commerce 

 Deux types de simulateur sont utilisés par les étudiants en santé pour s’entraîner 

sur ce type de procédure: les bras d’entraînement grandeur nature et les substituts ne 

représentant que les tissus mous de la partie ventrale de l’avant-bras (encore appelés 

pads). La simulation hybride permettant plus facilement d’accéder à un meilleur réalisme 

de la situation, nous avons choisi de réaliser cette analyse comparative en se focalisant 

uniquement sur les pads d’entraînement qui se fixent sur l’avant-bras des patients 

standardisés.  

Dans leur conception générale, les pads de ponction veineuse diffèrent peu les uns des 

autres. La principale caractéristique, source d’optimisation, porte sur le choix du matériau 

pour représenter les différentes couches du tissu cutané et les veines superficielles. Le  

Tableau 14 présente une synthèse de notre analyse comparative. Des bras d’entraînement 

sont également intégrés à ce tableau afin de mettre en avant la différence de prix avec les 

pads.
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Simulateur Photo 
Matériau 

Caractéristiques Prix (€) 
Peau Veine 

« Forearm Pad » 

DoctorMedicinae 

 

Derme : PET 

Hypoderme : 

Mousse 

Polyuréthane  

Polyisoprène 
2 veines de gros calibres et 

tortueuses. 
30 

« Strap-on 

Venipuncture pad » 

Kyoto Kagaku 

 

/ / 
3 veines : 2 de moyen calibre, 

1 de petit calibre. 
89 

« Fit-on Intravenous 

Injection Trainer » 

Sakamoto Corp. 
 

Derme : Silicone 

Hypoderme : 

Mousse 

Polyuréthane  

/ 
Veines remplaçables et 

rectilignes. 
/ 

« Venipuncture pad » 

Simulab Corp.  

/ / 

Différents modèles :  

Veines profondes,  

présence de nerfs,  

pads enfants. 

219 - 588  
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"Venous Bleu" 

Venipuncture Trainer 

Remedy 

SimulationGroup 
 

/ / 

Une seule veine au visuel 

proche de la réalité, 

enduit d’un revêtement pour 

augmenter la durée de vie. 

Poche de faux sang 

directement inséré dans le 

manchon se fixant au bras. 

179 

“Three Vein Pad”  

Limbs & Things 

 

Latex 

Couche supérieur et veines 

remplaçables. 

3 veines de calibres différents. 

101 

« Bras pour injection »  

3B Scientific 

 

Silicone 
Système veineux réaliste. 

Peau et veines remplaçables 
552 

« Ambu IV Trainer » 

Ambu 
 

Latex 

Système veineux réaliste. 

Peau et veines remplaçables. 

Simulation du pouls 

manuellement possible. 

Peut être fixé sur un 

mannequin Ambu. 

612 

 

Tableau 14 : Analyse comparative des simulateurs de ponction veineuse du commerce 
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Du fait de leur complexité de réalisation, les bras d’entraînement sont 5 à 6 fois plus chers 

que les pads d’entraînement. Cette différence de prix et l’aspect relationnel qu’apportent 

les pads d’entraînement, justifie d’autant plus le choix d’une conception type « pad » dans 

le cadre de cette thèse. 

Une attention particulière est portée au simulateur « Forearm Pad » de la société 

DoctorMedicinae car celui-ci est actuellement utilisé par les étudiants de la Faculté de 

Médecine – Lyon Sud lors de leur formation. Afin de mieux comprendre son prix 

extrêmement bas (outre le lieu de fabrication), nous avons tenté d’identifier les matériaux 

employés pour imiter la peau et les veines de l’avant-bras. Pour ce faire, nous avons utilisé 

un spectromètre infrarouge qui permet l’identification des groupes fonctionnels présents 

dans les molécules formant la matière. Le principe est le suivant : faire vibrer les liaisons 

atomiques du matériau à différentes fréquences, jusqu’à trouver celles qui entrent en 

résonance. Ceci permet d’obtenir le spectre infrarouge du matériau, ce dernier étant ainsi 

composé de pics de fréquence caractéristiques des liaisons chimiques. Nous avons 

constaté que le simulateur « Forearm Pad » est composé d’une peau en polytéréphtalate 

d'éthylène (PET) (Figure 38) couplé à une mousse polyuréthane dans laquelle des veines 

en polyisoprène (voisin du caoutchouc) sont intégrées. 

 

Figure 38 : Spectre infrarouge obtenu pour la peau du simulateur "Forearm pad" 

Par retour d’expérience d’utilisateurs, l’emploi de mousses et de polyisoprène, pour 

imiter respectivement l’hypoderme et les veines, était à proscrire pour plusieurs raisons : 

d’une part, la sensation de perforation est fortement impactée par le polyisoprène qui 

génère un de frottement élevée lors de la phase d’insertion et de retrait du cathéter. 

D’autre part, la détérioration de la mousse entourant les tubes est accélérée par 

l’imprégnation du faux sang, facilitée par les fuites causées par les ponctions répétées. 
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Enfin, le polyisoprène n’est pas inerte chimiquement, l’utilisation de faux sang durcit les 

tubes lors du stockage des pads.    

Ainsi, cette phase d’ingénierie inverse, couplée à la synthèse bibliographique du chapitre 

1, nous permet de réduire le champ de matériaux adaptés pour reproduire les propriétés 

mécaniques du tissu cutané et des veines de l’avant-bras. Deux familles d’élastomères 

ayant des propriétés mécaniques adaptables ont donc pu être mis en avant : le 

Polydiméthylsiloxane (PDMS), appelé plus communément silicone, et le Polychlorure de 

vinyle mou également connu sous le nom de plastisol.  
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3.3 Etapes de conception et de réalisation du simulateur 

3.3.1 Sélection de matériaux potentiels 

 Bien que deux familles d’élastomères aient été identifiées, d’innombrables 

références commerciales sont disponibles, toutes ayant des propriétés mécaniques bien 

différentes. Il est donc nécessaire de restreindre le champ de recherche. Afin d’opérer une 

sélection de matériaux, la première étape à consister à choisir, un test quantitatif simple 

pouvant être réalisé sur l’avant-bras d’un patient et sur les différents matériaux ainsi que 

les pads. Ce choix s’est tourné vers un essai de dureté Shore, facilement accessible avec 

un duromètre du type de celui de la Figure 39. De plus le mode de sollicitation du matériau 

est une indentation, représentative du mode de sollicitation de l’avant-bras dans certaines 

phases du geste du praticien durant la pose de VVP. La dureté Shore se décompose en 12 

échelles allant de D à OO (plastiques durs jusqu’aux gels polymères). 

 

Figure 39 : Duromètre Shore OO 

Falanga et Bucalo180 ont mesuré, au moyen d’un duromètre portatif, une dureté Shore OO 

de 30±4 sur l’avant-bras de 12 volontaires d’âge moyen 52±18 ans et de poids moyen 

69±13,6 kg. Cette valeur nous a ainsi permis d’identifier des références de silicone et de 

plastisol qui sont détaillés ci-dessous. 

3.3.1.1 Les silicones 

 Les élastomères de silicone sont des matériaux amorphes composés de longues 

chaînes macromoléculaires caractérisées par l’alternance d’atomes de silicium et 

d’oxygène. Les liaisons entre le silicium et l’oxygène forment un squelette inorganique 

très flexible aux propriétés physico-chimiques remarquables. Différents grades de 

silicone sont disponibles, permettant ainsi d’obtenir des matériaux aux propriétés 

optiques, thermiques et mécaniques extrêmement variables. Nous retrouvons 

notamment les élastomères vulcanisables à chaud et les élastomères vulcanisables à 

température ambiante, respectivement notés HTV (High Temperature Vulcanisation) et 

RTV (Room Temperature Vulcanisation). Ce dernier peut être mono-composant (RTV1) 

ou bi-composant (RTV2). 

Nous nous sommes plus particulièrement intéressés aux RTV2, d’une part pour leur 

facilité et coût de mise en œuvre (moulage par coulée) et d’autre part pour leur dureté 
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relativement faible contrairement aux HTV. Après mélange des deux composants (résine 

et durcisseur), une réaction de réticulation par hydrosilylation permet d’obtenir un 

silicone solide. A noter que le dosage des deux composants peut également être modulé 

afin que le silicone soit adapté aux propriétés recherchées. 

Deux références de silicone de la société COP Chimie ont finalement été sélectionnés : le 

COPSIL 2 et le COPSIL GEL 30, ayant tous deux une dureté Shore OO aux alentours de 30. 

Ce dernier a été choisi pour ses propriétés d’exsudation qui pourraient permettre de 

diminuer les efforts de frottements lors de la perforation. 

Enfin, nous nous sommes aussi orientés vers des références commerciales de tubes 

silicones pour reproduire les veines de l’avant-bras. Ce choix se justifie de part des tests 

de perforation préliminaires réalisés par le praticien et montrant que le silicone 

permettait de se rapprocher de la sensation de perforation des veines sur patient. De plus, 

le silicone coulé sur du silicone présente de bonnes propriétés d’adhérence, assurant le 

maintien des veines dans le pad. Enfin, parmi les références commerciales de tubes 

synthétiques identifiées, les tubes silicones étaient les seuls à présenter des propriétés 

géométriques proches des veines in vivo (Table 3). 

 

3.3.1.2 Le plastisol 

 Le plastisol s’obtient par dispersion colloïdale du PVC sous forme poudreuse dans 

un plastifiant primaire liquide. Sa mise en œuvre permet d’obtenir un plastisol gélifié : 

lors de la polymérisation du plastisol par un apport de chaleur (140°C-210°C), le 

plastifiant se répartit autour des particules de PVC et forme un réseau capturant les 

particules. Les différentes étapes de cette gélification sont présentées, ci-après, en 

fonction de la température181. 

 

Figure 40 : Les étapes de gélification du plastisol 181 
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Tout comme les silicones RTV2, le plastisol peut donc être coulé directement dans un 

moule pour obtenir la forme souhaitée. La référence retenue pour investiguer le plastisol 

est le PLASTIBAITS ® Low Shore ayant une dureté théorique Shore A de 22 et composé 

de PVC et de plastifiant Dioctyl téréphtalate. 

 

3.3.1.3 Etude qualitative des matériaux présélectionnés 

 Avant de concevoir des prototypes nécessitant une quantité importante des 

matériaux présélectionnés, des échantillons ont été réalisés afin de vérifier leur : dureté, 

tenue au vieillissement et résistance au déchirement.  

Tout d’abord, la dureté Shore a été mesurée à l’aide d’un duromètre Shore OO selon la 

norme ASTM D2240182 qui préconise des échantillons d’épaisseur minimale de 6 mm et 

une force normale appliquée de 1kg maintenu pendant 15s. Ce temps de maintien a pour 

effet de minimiser le comportement visqueux des polymères qui influe sur leur dureté au 

cours du temps. Différents ratio de résine – durcisseur ont été testés pour les silicones 

COP (Figure 41), montrant que leur dureté Shore OO peut être modulé. Quant au plastisol, 

sa dureté finale de 30 Shore OO n’est atteinte qu’à partir de 21 jours. 

 

Figure 41 : Evolution de la dureté des silicones COP en fonction du ratio de résine – 
durcisseur 

Les silicones sont connus pour être extrêmement stables au cours du temps ce qui n’est 

pas le cas du plastisol. Le vieillissement de ce dernier a été simulé par un test de 

vieillissement thermique qui consista à placer les échantillons dans une étuve à 50°C 

pendant 30 jours. A la suite des 30 jours de vieillissement accéléré, il a été remarqué que 

les échantillons prenaient une teinte jaunâtre et qu’ils avaient tendance à exsuder. Cette 

exsudation, également caractéristique du COPSIL GEL 30 posait problème pour le 

stockage mais aussi pour le toucher de surface qui devenait poisseux. Enfin, la résistance 

à la déchirure du plastisol était visiblement inférieure au silicone ce qui est rédhibitoire 

pour une procédure invasive tel que la pose de VVP dont les ponctions répétées vont venir 

fragiliser le matériau. 
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Dans le reste de ce travail, la référence retenue comme substitut de peau sera donc le 

COPSIL 2 dont les différentes formulations seront caractérisées d’un point de vue 

mécanique et sensorielle. 

 

3.3.2 Réalisation des prototypes de simulateur de voie veineuse périphérique 

3.3.2.1 Le pad d’entraînement 

 En préambule, il est important de signaler que la conception du pad 

d’entraînement a été réalisée par « essais et erreurs ». En effet, plusieurs prototypes ont 

été conçus, pour chacun d’entre eux des observations qualitatives nous étaient données 

par un infirmier formateur afin d’identifier les pistes d’améliorations. 

Notre première interrogation fut de savoir s’il était nécessaire de reproduire toutes les 

couches du tissu cutané pour avoir un réalisme suffisant. Ainsi, dans l’idée d’une 

démarche progressive, un moule en deux parties a été conçu à l’aide d’une imprimante 3D 

par dépôt de fil fondu en ABS (acrylonitrile butadiène styrène).  

 

 

Figure 42 : a) CAO du moule du simulateur de VVP b) Schéma de principe du simulateur de 
VVP 

Le moule, de dimensions 150x60 mm, est composé d’une partie inférieure d’épaisseur 1,2 

mm permettant de couler une membrane dermique et d’une partie supérieure d’épaisseur 

8 mm permettant de couler une couche représentant le complexe hypoderme-muscle (cf. 

Figure 42). Dans cette partie supérieure, des interstices ont été prévues afin de pouvoir 

maintenir des veines en silicones elles-mêmes directement coulées dans le silicone. Ceci 

permet également de limiter les fuites car le silicone entourant les veines est auto-

obturant. Enfin, une feuille de calque est déposée au fond du moule pour s’assurer 

d’obtenir une couche dermique ayant un état de surface lisse. Le silicone est en effet connu 

pour sa capacité à répliquer efficacement les aspérités de surfaces, or la surface brute 

obtenue par dépôt de fil présente une rugosité relativement élevée de l’ordre de 30µm. 
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La mise sous pression du fluide, pour simuler le sang, est effectuée grâce à une seringue 

insérée dans l’une des extrémités des veines tandis que l’autre extrémité est bouchée à 

l’aide d’un clip en polyoxyméthylène (POM). La seringue peut alors être utilisée pour 

augmenter la pression dans le circuit afin d’observer un retour sanguin dans l’aiguille 

(Figure 43). 

 

Figure 43 : Mise sous pression du simulateur 

Le silicone est extrêmement collant à l’issue de la réticulation. Trois pistes ont donc été 

explorées afin d’améliorer le toucher de surface : la reproduction de la topographie de la 

peau46, l’application d’un revêtement LSR (Liquid Silicone Rubber) et l’utilisation de 

poudre à déposer sur le silicone58. La réplique de la peau aussi bien que l’application du 

revêtement LSR n’ont pas été suffisants pour diminuer le caractère adhésif du silicone. 

Cependant, l’application de poudre, et notamment de farine de maïs, permet de se 

rapprocher considérablement du toucher de la peau. Cette piste sera donc étudiée au 

Chapitre 4. 

Enfin, le coût des matériaux et composants employés pour concevoir un prototype de pad 

est inférieur à 10 euros. 

 

3.3.2.2 Le support du pad d’entraînement 

 Le pad d’entraînement doit pouvoir être porté sur l’avant-bras des patients 

standardisés tout en s’adaptant à la morphologie de leur avant-bras. Il est également 

préférable de pouvoir le positionner sur l’avant-bras sans aide extérieure avec un temps 

minimal. 

Deux concepts ont alors été envisagés. Le premier consiste en un socle imprimé en 3D 

dans lequel vient s’imbriquer le pad d’entraînement. Des interstices sont prévus pour 

laisser passer les veines et des bandes de velcro peuvent être insérées à travers des 

ailettes prévues à cet effet pour s’adapter à l’avant-bras. La rigidité du socle permet 

également de protéger la personne d’éventuelles piqûres.  
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Figure 44 : a) CAO du socle du pad d'entraînement b) Socle fixé à un avant-bras 

Le second concept consiste en un manchon, cousu en élasthanne, qui peut-être enfilé 

autour de l’avant-bras (cf. Figure 45). Une poche cousue à l’intérieur du manchon permet 

de maintenir le pad tout en limitant le contact direct entre ce dernier et la peau du porteur. 

Une couche de mousse et un film de PVC rigide sont placés, dans cet ordre, sous le pad. Ils 

permettent, respectivement, d’absorber le liquide passant dans les veines dans le cas 

d’éventuelles fuites et de protéger la personne portant le simulateur. Ce type de manchon 

couleur chair a été pensé afin de rendre le port du pad plus discret, améliorant ainsi 

davantage le caractère immersif du simulateur. 

 

 

Figure 45 : Pad d'entraînement porté à l'aide d'un manchon en élasthanne 

Pour finir, nous pouvons noter que ces deux types de support permettent de remplacer le 

pad d’entraînement dans le cas où ce dernier serait trop abîmé. Néanmoins, leur coût de 

fabrication, main d’œuvre comprise, au regard de son industrialisation, n’a pu être 

calculés de manière pertinente car il a été totalement réalisé en interne. 
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3.4 Conclusion et pistes d’améliorations 

 Nous avons pu constater que les simulateurs commercialisés étaient 

principalement composés d’une membrane et d’une mousse représentant respectivement 

le derme et l’hypoderme dans lequel les veines sont intégrées. Leur coût d’achat peut 

facilement atteindre la centaine d’euros même pour des pads se fixant à l’avant-bras de 

patients standardisés. La conception proposée ci-dessus présente un coût bien inférieur 

le rendant ainsi compétitif sur le plan économique. Au total, quatre versions de pad ont 

été conçues, leurs caractéristiques ainsi que leur réalisme seront respectivement 

explicités et démontrés au chapitre suivant portant sur l’approche sensorielle. 

Notons que la conception retenue ne permet pas de simuler des veines roulantes, 

difficulté principale rencontrée par les praticiens, plus particulièrement chez les 

personnes âgées. Un prototype tricouche a donc été développé. L’hypoderme était alors 

substitué par du plastisol prégélifié afin d’obtenir un gel sans aucune résistance 

mécanique auquel s’ajoutait une couche représentant le muscle sous-jacent. Bien que cela 

ait permis d’obtenir des veines roulantes, des fuites sont apparues instantanément suite 

à une ponction réussie. Il serait alors intéressant d’utiliser un matériau rhéo-fluidifiant 

dont la viscosité diminue lorsqu’une contrainte de cisaillement telle que la palpation est 

effectuée. Enfin, nous avons conscience que l’utilisation de poudre pour améliorer le 

toucher de surface présente des limites. En effet, l’application du protocole médical 

nécessite l’utilisation de produits stérilisants qui, une fois appliqués sur le simulateur, 

peuvent éliminer le film de poudre déposé en surface, toutefois cet inconvénient pourrait 

être surmonté en aménageant le scénario pédagogique (substitution du produit 

stérilisant sur le coton par de la farine de maïs, …). 
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Chapitre 4 – L’analyse sensorielle comme outil de 

conception et de validation du simulateur de 

pose de voie veineuse périphérique 
 

4.1 Notions d’analyse sensorielle 

4.1.1 Définition 

L’analyse sensorielle est une démarche scientifique qui consiste en l’évaluation des 

propriétés organoleptiques des produits par les organes des sens. C’est une technique qui 

utilise l’homme comme instrument de mesure. Elle permet de décrire et de quantifier de 

manière systématique et rigoureuse l’ensemble des perceptions humaines. Ces 

perceptions humaines sont regroupées suivant cinq classes : la perception visuelle, la 

perception olfactive, la perception gustative, la perception auditive et la perception 

somesthésique183. 

L’industrie agro-alimentaire fut la première à comprendre l’importance de l’évaluation 

des propriétés sensorielles pour le développement et le choix d’un produit adapté au 

marché, suivi de l’industrie cosmétique. Depuis plus d’une décennie, l’utilisation de 

l’analyse sensorielle a commencé à se démocratiser pour des secteurs de plus en plus 

attentifs aux dimensions sensorielles de leurs produits comme l’ameublement, 

l’automobile ou le textile. 

L’analyse sensorielle peut intervenir dans plusieurs applications129 :  

- Lors de l’élaboration d’un nouveau produit (reformulation des produits jusqu’à 

obtenir la satisfaction des consommateurs). 

- Elle peut aussi permettre d’évaluer la conformité des produits fabriqués avec le 

cahier des charges faisant d’elle un outil de contrôle de qualité.  

- Elle peut également permettre de positionner un produit par rapport à ses 

principaux concurrents. 

 

4.1.2 Méthodologie 

L’évaluation sensorielle d’un produit permet en outre, soit la mesure de ses 

caractéristiques sensorielles qualitatives et quantitatives (nature et intensité de la 

sensation), caractérisé par des essais analytiques, soit la mesure du plaisir qu’il procure 

au consommateur lequel est caractérisé par des essais hédoniques184.  

Ces deux approches sont souvent complémentaires, mais doivent être soigneusement 

distingués car les groupes de sujets interrogés sont différents185. Mac Leod et al.186  

ajoutent qu’il est difficile pour l’individu de dissocier le plaisir et les caractéristiques 

sensorielles car elles sont confondues. 
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Dans le cas d’une approche hédonique, la qualité de la perception n’a pas d’importance, 

des consommateurs non entraînés peuvent donc participer. Tandis que lors d’une 

approche analytique, un panel entraîné joue le rôle d’instruments de mesure afin 

d’évaluer un produit via des descripteurs définis préalablement.  

La signification du mot « descripteur », donné par Sabiri187 est : « ensemble de mots 

renvoyant à un élément de la perception du produit, devant répondre à trois exigences 

majeures et deux mineurs » :  

- La pertinence : les descripteurs doivent avoir un lien clair et direct avec le produit 

dont il est question, le descripteur doit être monodimensionnel, 

- La précision : les descripteurs ne sont pas décomposables en sous-descripteurs, ils 

sont simples, unitaires. Les descripteurs doivent également être sans ambiguïté, 

non évasifs, 

- La discrimination : les descripteurs doivent également permettre de discerner les 

produits. Ce sont des mots pour lesquels les produits sont situés sur une large 

échelle de valeurs, 

- L’exhaustivité : le produit doit être décrit entièrement par les termes et non 

seulement partiellement, 

- L’indépendance : les descripteurs ne doivent pas être redondants 

 

Cependant, de par leur vécu et leur éducation, les membres du panel vont employer des 

mots orthographiquement identiques mais dont la signification peut différer lors de la 

description de leurs perceptions188. 

Le choix des descripteurs utilisés est donc une étape cruciale : ils doivent être 

discriminants, pertinents, précis et très bien définis129. 

 

Parmi les essais analytiques se trouvent deux types d’épreuves185 : 

- Les épreuves descriptives qui consistent à mesurer l’intensité de la sensation 

perçue pour chacun des descripteurs choisis, et d’établir à l’aide de l’ensemble des 

descripteurs quantifiés, le profil sensoriel du produit. 

- Les épreuves discriminatives qui visent à détecter la présence ou l’absence de 

différences sensorielles entre deux produits. 

 

Dans le cadre de cette étude, la perception des formateurs et des utilisateurs formés à la 

pose de VVP est un facteur très important pour la conception et la validation du 

simulateur médical. Cette étude s’intéresse ainsi à la description des caractéristiques 

sensorielles de la peau et de la veine à travers la peau dénuée de tout aspect hédonique. 
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4.2 Résumé de l’étude sensorielle sur le geste de pose de 

cathéter 

 Comme décrit ci-dessus, les études sensorielles s’effectuent en plusieurs étapes 

allant de la mise en place du vocabulaire requit pour décrire les sensations à l’évaluation 

quantitative des produits par un panel entraîné. Suivant cette démarche, une étude 

sensorielle a été réalisée concernant le geste médical de pose de cathéter. Dans un 

premier temps, les descripteurs tactiles liés à la phase de palpation et de perforation ont 

été obtenus à l’aide d’un questionnaire soumis en ligne, pour lequel 198 praticiens ont 

participé. Par la suite, 6 simulateurs (4 prototypes et 2 simulateurs du commerce) ont été 

sensoriellement comparés à des avant-bras humains en combinant un panel non entraîné 

et une méthode par rapport à une référence (ISO 13299189). Cette méthode a été rendue 

possible à l’aide d’une matériauthèque conçue spécifiquement pour borner et quantifier 

les sensations tactiles du panel. La pertinence des descripteurs a été vérifiée à l’aide d’une 

ANOVA (analyse de la variance). Une ACP (Analyse en Composantes Principales) a été 

utilisé pour tenter de comprendre les avantages et inconvénients de chaque simulateur 

afin de dessiner des pistes d’améliorations potentielles. Les prototypes présentés se sont 

avérés être tous d’un meilleure réalisme que les simulateurs du commerce. Enfin, des 

préférences ont pu être observées selon le sexe des participants vis-à-vis de certains 

descripteurs soulignant la nécessité de concevoir des simulateurs relatifs à différentes 

catégories sociales de la population.  



Chapitre 4 – L’analyse sensorielle comme outil de conception et de validation du 
simulateur de pose de voie veineuse périphérique 

96 
 

 

4.3 Sensory analysis as a mean to design medical 

simulators: Application to peripheral venous catheter 

insertion 
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4.3.1 Introduction 

Sensory analysis has mainly been used to evaluate food products190, cosmetics191 or 

more recently surfaces in the automotive industries192 like tactile sensation of steering 

wheels. This study proposes to use sensory analysis as a mean to evaluate medical 

simulators. The medical procedure in which we are interested in developing a realistic 

simulator is peripheral venous catheter insertion (PVCI). PVCI consists in inserting a 

catheter in a vein to perform intravenous therapy when the oral route is not available. It 

is the most common procedure performed by health professionals2 but remains 

technically difficult with a low rate of success, especially among young nurses (44% to 

76.9%)4–6. 

During healthcare students’ apprenticeship, instructors train them by unfolding the 

medical procedure step by step. In the case of PVCI, instructors mainly emphasize on the 

equipment needed to perform it as well as on the hygiene aspects that must be respected 

to avoid any infections. The importance of the puncture site is explained, catheter 

placement should avoid the antebrachial fossa to not hinder flexion of the arm and when 

possible, avoid the dorsum of the hand as it is a highly innervated region.  

However, the success of the gesture in only showed thanks to blood return through the 

needle. The tactile sensations perceived during a PVCI on a patient are not well 

transmitted by instructors as they are highly subjective. This is why current venipuncture 

simulators are not mechanically and sensorially representative of human skin and vein 

with the latter being too easy to find.  

With the purpose of enhancing the representativeness of PVCI simulators, several 

synthetic skin substitutes have been developed and sensorially compared to 

commercially available simulators that are currently used by students in healthcare. Thus, 

a methodology is proposed in this study, from the acquisition of descriptors to the 

sensorial comparison of skin substitutes in a medical context. The main objective is to 

demonstrate that sensory analysis can be a complementary approach to a mechanical one 

for the design and validation of medical simulators. 

 

4.3.2 Obtention of tactile descriptors related to peripheral venous catheter 

insertion 

 Besides the hygienic part of the procedure, PVCI is composed of two mains steps 

which are the localization of the vein to puncture through palpation and puncture of the 

skin and the vein. Yet, one could wonder how much the sense of touch is used throughout 

this medical act and how it could be used to distinguish and describe tactile stimuli for a 

medical procedure. 
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4.3.2.1 Method 

It is rather difficult to gather health professionals around a table to sensorially train 

them during several weeks to be able to define the descriptors as recommended by the 

ISO 11035193 standard. As such, an online survey was sent to health professionals to 

gather tactile descriptors regarding the palpation and perforation step of the medical 

procedure.  

The survey was divided in two parts. The first one was composed of open questions so 

that practitioners could propose tactile descriptors that fit best their own sensations for 

each step of the procedure (skin touch, vein localization, puncture and catheter 

withdrawal). Indeed, PVCI is a specific medical gesture, so tactile descriptors given in the 

literature are not sufficient to define the entirety of sensations. Yet the definition for a 

same word can differ among the panel, therefore, the second part consisted in proposing 

tactile descriptors found in the literature194 while giving their definition or illustrating 

them when necessary. Finally, the panel was able to go back and forth between the two 

parts of the survey. This method was thought as to gather new descriptors without 

clouding the panel’s imagination with established descriptors while ensuring that the 

panel had the same understanding for tactile descriptors.  

Age, sex, profession, medical act performed (PVCI or venipuncture) and PVCI frequency 

were also asked to see if there could be an influence of these factors on the generation of 

descriptors. Finally, the survey asked what sense, between sight and touch, was the most 

used to locate the vein to puncture. 

 

4.3.2.2 Profile of the online panel 

 In total, 198 health professionals who perform venipuncture and/or PVCI 

answered the survey. Among them, 98% were women which is consistent with the fact 

that midwifes and nurses are mainly represented by women (Figure 46). 

 

 

Figure 46 : Profile of the online panel a) Age, b) Experience, c) Profession, d) Medical act, e) 
PVCI frequency 
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As shown in Figure 46.e, 65% of the online panel insert a peripheral venous catheter at 

least on a weekly basis, therefore they were able to answer the survey without having to 

relate to distant memories.  

 

4.3.2.3 Results and discussion 

 A preliminary list of descriptors was obtained regarding the palpation step which 

was then reduced by merging some descriptors into a single descriptor encompassing the 

variety of descriptors given by the online panel (Table 15). Finally, 12 tactile descriptors 

were found only for the palpation step. 

Table 15 Listing of the descriptors generated by 

the online panel regarding the palpation 

step of PVCI 

Preliminary list of descriptors Definitive list 

Warm / cold / tepid Warmth 

Rigid / soft / firm / hard Hardness 

Rough / smooth / granular / harsh Roughness 

Slippery / satiny / sleek Slipperiness 

Tacky / adhesive Tackiness 

Chubby / thick Skin thickness 

Vein prominence / relief / flat Vein prominence 

Vein depth / firmness / bounciness / 

elastic 

Vein bounciness 

Silky / glossy Moistness 

Fluffy / hairy / furry / downy / glabrous Hairiness 

Gelatinous / rubbery / malleable Shape memory effect 

Veined / stringy / wrinkled / rumpled Wrinkled 

Tight / loose Tightness 

 

The online panel was also able to define descriptors regarding the perforation step of 

PVCI: 

- rolling of veins, 

- puncture resistance of the skin, 

- puncture resistance of the vein, 

- friction of the catheter during withdrawal. 

Descriptors consistency was then investigated in function of the categories mentioned in 

Figure 46 to see if there was no bias of representation. As an example, Figure 47 shows 

that no matter how often a practitioner performs PVCI, the main descriptors that are 

chosen remain the same. 
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Figure 47 : Descriptors consistency regarding frequency of PVCI; At least a) once a day, b) 
once a week, c) once a month, d) more than one month between two PVCI 

The same conclusion was made regarding the remaining categories mentioned in Figure 

46 with the difference that ‘Roughness’, ‘Slipperiness’ and ‘Warmth’ descriptors had a 

more or less significative scores such as illustrated in Figure 46. 

The majority of the online panel was composed of young and less experimented 

practitioners which could have biased the results. It is possible to weight the survey 

results as stated by Loosveldt & Sonck195 to overcome the under-representation of some 

socio-professional categories. However, given the results consistency, no weighting was 

performed. 

Finally, the practitioners were asked what sense they were predominantly using between 

sight and touch, to locate the vein to puncture. Results (Figure 48) showed that the 

majority of practitioners were using touch thus justifying the possibility to perform a 

tactile sensory evaluation to validate the design of PVCI simulators. 

 

Figure 48 : Predominant sense used to find the vein to puncture 
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4.3.3 Sensory analysis of simulators 

4.3.3.1 Materials and methods 

4.3.3.1.1 Simulators 

 Six PVCI simulators were sensorially evaluated, two of which are commercially 

available, an IV practice arm (Life/form®) and a strap-on venipuncture trainer (DM-

NS6012) (Figure 49). The remaining simulators were prototype pads designed using 

different two-component room temperature vulcanizing (RTV2) silicones and flexible 

silicone vessels with different geometry. 

 

Figure 49 : Sensorially evaluated simulators. From left to right: Pad 1, Pad 2, Pad 3, Pad 4, 
Strap-on venipuncture trainer (DM-NS6012), IV practice arm (Life/form®) 

The prototype pads are composed of two layers representing the dermis and the 

hypodermis-muscle complex. The vessels are embedded in the lower layer. Different ratio 

of silicone and curing agent were tested to modify the Shore hardness of the designed 

prototype pads. The vessels were vertically positioned to be more or less prominent.  

Corn flour was sprinkled on the top surface of some prototypes to decrease their friction 

coefficient as silicones can prove to be quite sticky when manufactured. A shore OO 

durometer (ASTM Standard D2240-05) and a confocal profilometer were used in order to 

differentiate the mechanical and geometrical properties of the pads. As such, the Hardness 

and both the Vein prominence and Roughness were measured (Table 16). For the latter, 

the arithmetical mean height 𝑆𝑎 was used to compare the simulators. Five tests were 

performed for the measurement of hardness and vein prominence but not for roughness 

as the 𝑆𝑎 is already a mean that was obtained on a 2x6 cm surface. 
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Table 16 Prototype pads and commercial simulator characteristic features 

 
Shore OO 
hardness  

(mean ± SD)  

Vein prominence (µm) 
(mean ± SD) 

Roughness 𝑆𝑎(µm) 
Corn flour 

sprinkled on 
top surface 

Pad 1 44 ± 0.7 non measurable 32.5 No 

Pad 2 43 ± 0.7 371 ± 66 2.1 No 

Pad 3 34 ± 2.5 257 ± 82 2.5 Yes 

Pad 4 31 ± 1.3 194 ± 83 3 Yes 

Strap-on 
venipuncture trainer 
(DM-NS6012) 

55 ± 2.9 794 ± 65 1.4 No 

IV practice arm 
(Life/form®) 

73 ± 1.6 657 ± 23 17.6 No 

 

4.3.3.2 Sensory analysis method 

 An adapted relative-to-reference rating was used to realize this sensory study. 

This method consists in computing the difference between the scores given to the 

reference sample and the samples. In this study, the reference sample is represented by 

the ventral forearm of panelists while the samples are represented by the simulators. 

The scoring is made possible thanks to a material library of touch specifically developed 

for this study. 

 

4.3.3.3 Panelists 

 Since the evaluated product revolves around medical simulation, the panel should 

be ideally composed of health professionals who insert catheters on a daily or weekly 

basis. Yet, training said panel as recommended in the ISO 13299189 is not conceivable in 

terms of time and organization. Another appropriate panel can be one composed of 

healthcare students learning the gesture. As such, a panel composed of 157, sensorially 

untrained, 2nd year students of the Faculté de Médecine Lyon Sud - Charles Mérieux (92 

women and 65 men) who were learning how to perform PVCI the same day as the study 

was recruited. 

 

4.3.3.3.1 Descriptors 

 From the 12 descriptors issued by the online panel, only 6 were kept for the 

palpation step (Table 17). Indeed, while they are all relevant to compare human skin to 
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substitutes, either they were found to not be relevant regarding the medical act itself or 

the manufacturing process was not engineered as to design the prototypes regarding the 

removed descriptors.  

 

For each remaining descriptor a clear procedure was defined for the handling of the 

samples. These instructions defined the type and direction of the forces to be used as well 

as the specific fingers and direction of movement. 

 

Table 17 
Gestures and definitions of sensorial 
descriptors regarding palpation 

Terms Definition 

Hardness 
Force needed to deform the sample when pushing 
vertically with the fingertip 

Tightness 
Capability of seizing the sample’s center between 
the thumb and the index and stretching it 

Vein 
prominence 

Capability of sensing vein relief when moving the 
index perpendicular to the vein axis 

Vein 
bounciness 

Force needed to feel the vein through the skin 
when pushing vertically with the fingertip 

Slipperiness 
Force required to move the finger across the 
surface 

Roughness 
Capability of sensing the asperities of the surface 
when moving the finger across the surface 

 

4.3.3.3.2 Material library 

 The panelists being untrained, a touch material library was designed to help them 

quantify their tactile sensations. Note that puncture could not be investigated as the 

method employed consists in allowing panelists to go back and forth between the 

reference sample and the samples to assess as often as necessary. Moreover, the panel 

was composed of students which did not have enough experience related to venipuncture. 

The touch material library was based on the Sensotact® tactile reference128 which 

proposes a breakdown of the sense of touch into 10 descriptors, each one of them being 

composed of 5 guiding samples. However, all the descriptors were not compatible with 

those proposed by the online panel and the sensation scale of the remained descriptors 

were too far from human skin. For example, the guiding samples of the ‘Hardness’ 

descriptor ranged from a sheet of foam to a sheet of wood. 

For this study, the designed material library was composed of three to four guiding 

samples for each descriptor, which were set up on a table thus forming an 11-point scale, 

ranging from 0-lowest intensity to 10-highest intensity. Guiding samples were silicone 
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cylinders of 6 cm diameter and 1 cm height, which were designed so that tactile sensations 

would not drift too far from those of human skin. To ensure that, pre-tests were 

performed by a naive panel comprised of undergraduate osteopaths students who have a 

keen sense of touch thanks to their educational training. In addition, when possible, 

mechanical tests were also realized to confirm that guiding samples were indeed set from 

the weakest sensation to the strongest on the rating scale.  Same as for the simulators, a 

shore OO durometer and a confocal profilometer were used to assess, respectively, the 

‘Hardness’ descriptor and both the ‘Vein prominence’ and ‘Roughness’ descriptors (Table 

18). 

Table 18 
Guiding samples measurements regarding 
‘Hardness’, ‘Vein prominence’ and ‘Roughness’ 
descriptors 

 
 Hardness 

(mean ± SD) 

 
Vein prominence (µm) 

(mean ± SD) 

 

 Roughness 𝑆𝑎(µm) 

Sample 1 
(rating : 0) 

20 ± 1.9 Non measurable 1.5 

Sample 2 
(rating : 3) 

25 ± 1.2 73 ± 36 25 

Sample 3 
(rating : 6) 

34 ± 1.7 239 ± 63 58 

Sample 4 
(rating : 10) 

46 ± 0.5 485 ± 35 80 

 

Only the ‘Tightness’ and Slipperiness’ guiding samples were not mechanically tested. The 

‘Tightness’ samples consisted of hollow cylinders with a membrane of different thickness. 

The ‘Slipperiness’ samples were obtained by sprinkling different RTV2 silicones top 

surface with corn flour thus lowering the friction coefficient. The ‘Vein bounciness’ 

descriptor was not included in the material library as it was not possible to control the 

hardness of the synthetic vessels during the manufacture process. Note that suction and 

friction tests could be performed to respectively evaluate the tightness and slipperiness 

properties of the guiding samples. 

 

4.3.3.3.3 Experiment 

 Each set of guiding samples was put on an A3 paper on which was given the 

descriptor definition and an illustration of the gesture according to Table 17. All the 

panelists started the experiment by assessing their own ventral forearms with the 

material library for each touch descriptor. Then, the same process was repeated for each 

PVCI simulators. A maximum number of 6 panelists performed the test while being in the 
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same room. A policy of no verbal exchange was enforced to avoid bias. The test took 

approximately 20 minutes to realize for each assessor. The order of presentation of the 

simulators was randomized196. At the end of the study, the assessors were asked to rank 

the PVCI simulators from the most realistic to the least realistic, generally speaking, 

regarding their sensation of touch. 

 

 

4.3.3.4 Results and discussion 

 Each assessor evaluated their own forearm and the 6 PVCI simulators thanks to 

the material library. First, a cumulative average was calculated for each pair of 

simulator/descriptor in order to check if the number of participants was statistically 

enough (Figure 50). 

 

Figure 50 : Example of cumulative average applied for each touch descriptors regarding the 
PAD 4 

Using a value of ±2.5% of the total average, we can see when the number of participants 

became sufficient so that the cumulative average began to converge. The number of 

participants was shown to be sufficient for all the simulators. The ‘Slipperiness’ descriptor 

needed more participants until converging as the guiding samples required corn flour to 

be frequently added to try to maintain the same friction coefficient throughout the study. 

The obtained data was then separated by gender as it has been proven to influence skin’s 

friction coefficient 43 and elastic modulus82 84. Figure 51 represents the mean sensory 

profile of the forearm of men and women assessing their own forearm for each sensorial 

descriptors regarding palpation. It can already be seen that the developed material library 

of touch was indeed relevant regarding human skin and vein as the results are far from 

the extremities. 
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Figure 51 : Sensory profile of men and women regarding palpation of their own forearm 

On average, the ‘Vein prominence’ and ‘Hardness’ descriptors were higher for men than 

for women probably due to differences in fat and muscular masses.  

This result can then be put in parallel with Figure 52 which shows the ranking of the 

proposed simulators. We can see that men and women preferred different pads which 

will be explained further. Moreover, according to panelists, the designed prototypes have, 

overall, a better representativeness of a forearm in comparison with the currently used 

simulators.  

 

Figure 52 : Simulator ranking according to gender 
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For the rest of the study, the difference between the scores given by the assessors to the 

reference sample (human forearms) and the samples (simulators) was computed to 

obtain a score relative to participants’ forearms on a 0 to 10 scale which has been used 

for further statistical analysis. 

 

 −|𝑆𝑖𝑚𝑢𝑙𝑎𝑡𝑜𝑟𝑠𝑐𝑜𝑟𝑒 − 𝑆𝑘𝑖𝑛𝑠𝑐𝑜𝑟𝑒| + 10 Eq. 16 

 

A one-way ANOVA was then performed, using STATISTICA software, to remove non-

significant descriptors with a p-value superior to 5%197 (Table 19). 

Table 19 Results of one-way ANOVA for each descriptor 

Descriptor Degrees of freedom Sums of squares Mean squares F-ratio P-value 

Hardness 5 247.71 49.54 15.23 2.09E-14 

Roughness 5 633.83 126.76 29.73 <0.001 

Tightness 5 936.69 187.34 39.01 <0.001 

Vein prominence 5 634.30 126.86 32.69 <0.001 

Slipperiness 5 113.78 22.76 3.47 4.07E-3 

 

As a result, all the descriptors seemed to be significant for the representativeness of PVCI 

simulators. Principal component analysis (PCA) was subsequently used in an attempt to 

understand the preferences visualized in Figure 52, but also the strengths and 

weaknesses of each simulator. As such, the mean values of scores given by descriptors for 

each simulator were separated by gender. PCA can be performed on either the covariance 

matrix or the correlation matrix198, the latter was used in this study. 
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Figure 53 : PCA applied to sensory results of the PVCI simulators evaluated by men a) 
Projection of the descriptors b) Simulator positionning 

 

 

Figure 54 : PCA applied to sensory results of the PVCI simulators evaluated by women a) 
Projection of the descriptors b) Simulator positioning 

Figure 53 shows that Pad 2 was found to be the most realistic for men on average thanks 

to its roughness, hardness and vein prominence. Figure 54 shows that women preferred 

the Pad 3 for its tightness and slipperiness even if its vein prominence was not the most 

realistic. It is interesting to note that pad 3 was the second most liked simulator for men 

for the same reason as for women. Finally, we can see that the score given by women to 

the vein prominence of pad 4 resulted in its good ranking. 

Overall, we can conclude that men rely more on hardness and roughness to assess the 

representativeness of PVCI simulators while women rely more on tightness and 

slipperiness. Yet both genders heavily rely on vein prominence representativeness which 

explain the pads ranking and is consistent with the sensory profile shown in Figure 51. 

Men will tend to prefer simulators with more prominent veins while women will prefer 

the opposite. 
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4.3.4 Conclusion 

 Sensory analysis was shown to be a complimentary tool to mechanical 

experiments for the design and validation of PVCI medical simulators. While the 

acquisition method of tactile descriptors was not made by a trained panel, it was shown 

that an online panel made of healthcare professionals was able to define said descriptors 

regarding the medical act. As a reminder, the tactile descriptors which were found to be 

relevant regarding PVCI were the: ‘Hardness’, ‘Tightness’, ‘Vein prominence’, ‘Vein 

bounciness’, ‘Slipperiness’ and ‘Roughness’. It was also confirmed that touch was the main 

sense used to localize the vein to puncture justifying the use of tactile sensory analysis. 

The used relative to reference method could also be applied for the design of other kinds 

of simulators but only for non-invasive procedures as assessors need to go back and forth 

between the samples and the guiding samples. Such a test could also be envisioned using 

experimented professionals to validate the design of simulators which goal is to practice 

invasive operations. We emphasize on the fact that the material library needs to be 

effectively calibrated in order to correctly score the samples, particularly if an untrained 

panel is used as it has been shown that it has both lower agreement between assessors 

and repeatability than a trained panel197.  

Nevertheless, the material library used in this study with a Shore OO hardness ranging 

from 20 to 46, a vein prominence ranging from 0 to 485 µm and a roughness 𝑆𝑎 ranging 

from 1.5 to 80 µm seemed to be accurately designed to confine the tactile sensations of 

human forearms and the developed simulators thus enabling a quantitative comparison. 

The descriptors not used in this study should be implemented in future work though it 

would mean much longer test duration for assessors and a more detailed material library 

that would need to be characterized. 

Finally, strengths and weaknesses of each simulators were highlighted thanks to PCA. 

The results incentivize the need to develop population specific simulators in order to be 

fully realistic. 
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4.4 Résultats complémentaires 

4.4.1 Questions pédagogiques 

 Des questions supplémentaires liées à l’apport pédagogique de l’entraînement sur 

les prototypes présentés ont été posés aux participants, étudiants de 2ème année en 

médecine, lors de l’étude sensorielle. En effet, bien que le réalisme sensoriel ait été 

amélioré par rapport aux simulateurs du commerce présentés dans la section 4.3, nous 

avons cherché à savoir si, d’après les élèves, un réalisme amélioré leur permettrait de 

gagner en confiance pour réaliser une pose de VVP sur patient. 

Ces résultats sont détaillés dans le tableau ci-dessous : 

Pensez-vous que les pad 1, 2, 3 et 4 

vous permettraient d'être mieux 

préparé à une première procédure sur 

patient par rapport aux simulateurs 

utilisés actuellement ? 

 

Pensez-vous que le degré de réalisme 

des pad 1, 2, 3 et 4 proposés lors de 

cette étude soit suffisant pour vous 

préparer à une première procédure sur 

patient ?  

 

Seriez-vous intéressés par des 

simulateurs ayant des niveaux de 

difficultés différents (patients jeunes, 

âgés, avec des veines roulantes...) ?  

 

Pensez-vous qu'il est important 

d'apprendre à effectuer ce geste dans 

un environnement immersif (chambre 

patient, salle entrainement...) ?  

 

Tableau 20 : Réponses des participants aux questions pédagogiques posées lors de l'étude 
sensorielle 
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Sur les 157 participants, environ 85% estiment que le réalisme des prototypes présentés 

leur permettraient d’être mieux préparés à une procédure sur patient par rapport aux 

simulateurs actuels. De même, 85% se sentiraient prêt à réaliser une pose de VVP sur 

patient suite à un entraînement sur prototype. De plus, 93% souhaiteraient avoir la 

possibilité de s’entraîner sur des simulateurs représentant différentes catégories de 

population. Enfin, 71% pensent qu’un environnement immersif, de type chambre de 

patient, serait un plus pour apprendre le geste médical. 

 

4.4.2  Sensation de perforation des tissus synthétiques 

 L’étude sensorielle menée précédemment s’est focalisée principalement sur la 

sensation de toucher de surface des simulateurs. En effet, la méthodologie mise en place 

nécessitait d’effectuer des allers-retours entre la matériauthèque, l’avant-bras des 

participants et les simulateurs pour borner leur sensation tactile. Cette méthode n’était 

donc pas applicable pour une procédure invasive telle que la ponction veineuse. De plus, 

le panel était composé d’étudiants de 2nde année de médecine dont un nombre réduit 

d’entre eux jouissait d’une expérience en ce qui concerne la pose de cathéter ou la 

ponction veineuse.  Nous ne pouvions donc pas faire appel à leur mémoire sensorielle 

pour attester du réalisme concernant la perforation de la peau et de la veine. 

Ainsi, nous avons sollicité un cabinet composé de 5 infirmières expérimentées, toutes 

ayant plus de 15 ans d’expériences et leur avons demandé de réaliser un classement des 

prototypes et simulateurs commerciaux selon trois descripteurs liés à la perforation en 

utilisant leur mémoire sensorielle. Ces descripteurs, issus du même questionnaire que 

celui qui nous a permis de formaliser le toucher de la peau et de la veine (section 4.3.2), 

sont les suivants : dureté de la peau, dureté de la veine, frottement du cathéter lors de son 

retrait. 

 

Figure 55: Classement des simulateurs par des infirmières expérimentées selon les 
descripteurs de perforation 
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Nous constatons que, d’après le classement des infirmières expérimentées, les prototypes 

développés permettent de se rapprocher de la sensation de perforation de la peau et des 

veines de l’avant-bras par rapport aux simulateurs du commerce. Il est intéressant de 

noter des différences relativement importantes entre prototypes en ce qui concerne la 

dureté de la veine, bien que le même type de tube synthétique ait été utilisé pour les pad 

1, 2 et 3. Il est alors possible que la dureté de la couche supérieure ait influencé la 

sensation des participants vis-à-vis de la perforation de la veine. 

Pour rappel, un des critères à respecter et mis en place lors de la rédaction du cahier des 

charges (section 1.3) était que le simulateur devait résister au minimum à 50 ponctions 

avant sa détérioration. Lors de cette partie de l’étude sensorielle, les prototypes présentés 

ont été perforés plus de 50 fois. Nous les avons ainsi mis, par la suite sous pression et 

avons pu vérifier qu’aucune fuite n’était visible lorsqu’une pression faible était appliquée 

pour les pads 1, 2 et 3. Bien entendu, les ponctions répétées ont fini par rendre visible les 

trous formés par l’insertion du cathéter, le caractère auto-obturant du silicone ne pouvant 

pas refermer complètement les trous formés. 
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4.5 Conclusion 

 En conclusion, les versions de simulateur développés jusqu’ici possèdent tous un 

réalisme supérieur d’un point de vue sensoriel, tant au niveau du toucher de surface que 

de la perforation. Bien entendu, ces résultats seraient d’autant plus robustes si, le panel 

pour le toucher de surface était constitué de praticiens expérimentés, et s’il était possible 

pour la perforation, d’évaluer les simulateurs directement suite à une ponction veineuse 

réaliser sur avant-bras in vivo pour minimiser l’influence du temps sur la mémoire 

sensorielle. Les caractéristiques du pad 3 sont celles qui sont le plus représentatives d’un 

avant-bras humain bien que des améliorations soient possibles tels que constatés à l’aide 

de l’analyse en composantes principales. Enfin, il est certain au vu des réponses aux 

questions pédagogiques, que la représentation des différentes catégories de population 

(jeune, âgée, obèse, …) soit l’étape suivante pour représenter les différents niveaux de 

difficultés rencontrés par les praticiens tout au long de leur carrière. 
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Chapitre 5 – Validation mécanique du simulateur de pose 

de voie veineuse périphérique 
 

5.1 Introduction 

 L’étude sensorielle réalisée au Chapitre 4 nous a permis d’observer que les 

prototypes présentés jusqu’ici étaient ressentis comme plus réalistes que le simulateur 

de ponction veineuse actuellement utilisé par les étudiants de la faculté Lyon-Sud. 

Néanmoins, cette approche sensorielle seule n’est pas suffisante. Nous proposons ici de la 

compléter par une approche mécanique consistant en la réalisation d’essais de 

frottement, d’indentation et de perforation sur simulateurs et avant-bras humain afin de 

comparer leur réponse mécanique et tribologique à celle de la peau humaine. 

L’analyse du geste du praticien au Chapitre 2 a permis de quantifier les conditions aux 

limites d’une VVP sur patient. Nous sommes donc capables de reproduire 

expérimentalement le geste de perforation et de palpation dans des conditions 

représentatives d’une pose de VVP in vivo et donc d’obtenir la réponse mécanique 

appropriée du simulateur proposé. Nous chercherons alors dans ce chapitre à comparer 

les efforts de perforation mesurés sur volontaires  à ceux obtenus sur ce simulateur, ce 

qui nous permettra de valider par des paramètres mécaniques objectifs les résultats de 

l’étude sensorielle, dont la base est plus subjective.  Nous aurons par contre plus de 

difficultés à utiliser les résultats de l’étude in vivo pour “valider” la réponse en palpation 

du simulateur car  le capteur piézorésistif posé sur le doigt palpeur du praticien lors de 

l’essai clinique ne permet pas une caractérisation suffisamment précise.  

Dans ce chapitre, nous présenterons tout d’abord le matériel et la méthode mis en place 

pour caractériser les propriétés mécaniques et surfaciques du prototype et du simulateur 

commercial. Puis, nous comparerons la réponse mécanique de ces substituts avec celle 

d’un avant-bras, avant de proposer une discussion autour des résultats obtenus. 
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5.2 Matériel et méthodes 

5.2.1 Matériel 

5.2.1.1 Simulateurs 

Prototype amélioré 

 Parmi les pads proposés lors de l’étude sensorielle, les pad 2 et 3 sont apparus 

comme étant les plus représentatifs d’un avant-bras humain d’un point de vue sensoriel. 

Nous avons pu cependant constater des préférences tranchées selon le genre des 

participants. Afin de tendre vers un prototype standard représentatif d’une population 

jeune dans sa globalité, un prototype amélioré a été conçu. Celui-ci reprend les points forts 

des pad 2 et 3 tout en tentant d’améliorer leurs faiblesses. Ce prototype présente les 

caractéristiques suivantes (Tableau 21) : 

 
Dureté Shore OO 

(mean ± SD)  

Proéminence de 
veine (µm) 

(mean ± SD) 
Rugosité 𝑆𝑎(µm) 

Application de farine 
de maïs en surface 

Prototype amélioré 38 ± 1,7 232 ± 73 2,4 Oui 

Tableau 21 : Caractéristiques du prototype amélioré 

Une membrane en silicone de dimensions 120x60x0,5cm, représentant la couche 

dermique du prototype, a également été coulée pour réaliser les essais de frottements. 

 

Simulateur « Forearm Pad » 

 Des essais ont également été réalisés sur le simulateur « Forearm Pad » de la 

société DoctorMedicinae décrit section 3.2.2. Pour rappel, ce simulateur est actuellement 

utilisé par les étudiants de la Faculté de Médecine – Lyon Sud. C’est donc ce modèle en 

particulier que nous devons améliorer. 

 

5.2.1.2 Membre supérieur ex vivo  

 Nous avons fait le choix d’utiliser l’avant-bras d’un corps légué à la science pour 

étudier la réponse mécanique de la peau en indentation pour plusieurs raisons : 

- Bien que nous ayons pu directement quantifier les efforts de perforation de la peau 

et de la veine lors d’une VVP, nous n’avons pu déterminer la réponse élastique de 

l’avant-bras lors de la palpation, cette dernière étant caractérisée par le module 

d’Young. En effet, l’emploi du capteur piézorésistif posé sur le doigt palpeur du 

praticien lors de l’essai clinique ne permettait pas d’être suffisamment précis. 
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- Outre la précision du capteur, le geste du praticien présente un biais lié à son état 

physique et au participant sur lequel la pose de VVP est effectuée, ce qui empêche 

son geste d’être inter-individuellement répétable. De plus, comme énoncé 

précédemment, les conditions aux limites appliquées par le praticien aux tissus se 

trouvent éloignés des conditions retrouvées dans la littérature. 

 

- Enfin, la réalisation d’essais d’indentations sur volontaires n’était pas possible de 

par des contraintes éthiques et temporelles liées à la difficulté de mise en place 

d’essais sur volontaires et à la conception d’un système d’indentation permettant 

de réaliser des essais tout en assurant la sécurité des participants. 

Nous avons couplé l’essai d’indentation sur pièce anatomique à des essais de perforation. 

Outre la comparaison entre la ponction de tissus ex vivo et in vivo de l’avant-bras, cela 

nous a aussi permis d’ajuster notre analyse de courbe en perforation puisque l’on 

contrôlait davantage les paramètres d’essais (vitesse constante, angle constant, etc.). 

Les essais ont donc été réalisés sur l’avant-bras d’un corps légué à la science, non congelé, 

d’une femme de 87 ans. Ce dernier a été transporté depuis le Département Universitaire 

d’Anatomie de Rockefeller (DUAR) jusqu’au Laboratoire de Biomécanique et Mécanique 

des Chocs (LBMC) où il a été entreposé en chambre froide positive (4°C). Le corps a été 

conservé cinq jours après décès. Avant chaque campagne d’essai, un thermomètre laser 

était utilisé pour s’assurer que l’avant-bras soit à température ambiante. Enfin, aucun 

produit n’a été déposé sur la surface de l’avant-bras. 

  



Chapitre 5 – Validation mécanique du simulateur de pose de voie veineuse périphérique
  

117 
 

5.2.2 Méthodes 

5.2.2.1 Essai de frottement 

 Le frottement traduit l’ensemble des phénomènes pouvant apparaître à la surface 

des solides en contact en mouvement relatif. Il est le plus couramment exprimé par 

l’intermédiaire du coefficient de frottement, défini comme le rapport de la force 

tangentielle (𝐹𝑇) résistante au mouvement sur la force normale appliquée (𝐹𝑁) (Eq. 17). 

Deux situations sont à différencier lors d’un essai frottement. La mise en mouvement 

relative de deux corps caractérisée par le coefficient de frottement statique (µ𝑠) et le 

maintien de ce mouvement relatif caractérisé par le coefficient de frottement 

dynamique (µ𝑑). Nous nous intéressons plus particulièrement à ce dernier puisque celui-

ci caractérise davantage le glissement du doigt sur l’avant-bras lorsque le praticien 

cherche à évaluer la sinuosité d’une veine alors que le coefficient statique ne correspond 

qu’au glissement du doigt sur la peau au début du geste. 

 

µ𝑑 =
𝐹𝑇

𝐹𝑁
 Eq. 17 

 

Dans le but d’évaluer le toucher de surface de notre prototype, nous avons réalisé des 

essais de frottement à l’aide d’une machine de traction SHIMADZU. Les mors haut et bas, 

classiquement utilisés pour un essai de traction, ont été remplacés par un système de 

poulie et une plaque permettant de tirer un patin frottant sur l’échantillon à tester lorsque 

la traverse de la machine se met en mouvement (Figure 56).  

 

Figure 56 : Schéma illustrant le principe de l'essai de frottement 
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Comme montré au Chapitre 4, disposer de la farine de maïs sur la surface des prototypes 

permet d’améliorer le toucher de surface afin de tendre vers un toucher proche de celui 

de la peau. Nous avons donc tenté de reproduire le glissement du doigt sur l’avant-bras à 

l’aide du dispositif illustré ci-dessus en faisant glisser un patin recouvert d’une couche de 

silicone COP2 sur une membrane silicone de même référence. Avant chaque essai, les 

échantillons en silicone étaient nettoyées pour ensuite étaler sur le leur surface, de la 

farine de maïs jusqu’à saturation. 

Les conditions expérimentales préconisées par la norme ISO 8295199 pour ce test sont les 

suivantes ; utilisation d’un patin de masse égale à 200g, ayant une base de contact de 40 

cm² tiré à une vitesse de 100 mm/min. 

Nous avons, cependant, cherché à reproduire la contrainte appliquée à l’avant-bras des 

participants de l’essai clinique, lors de la palpation par le praticien.  

Cette contrainte, notée 𝜎𝑃, est définit comme suit : 

𝜎𝑝 =
𝐿𝑃𝑖

𝑆
 Eq. 18 

 

Avec 𝐿𝑃𝑖
, l’effort maximal moyen de palpation obtenu lors de l’analyse du geste au 

Chapitre 2 et 𝑆 =
𝜋𝐷𝑑𝑠²

4
, l’aire de contact du capteur piézorésistif de diamètre, 𝐷𝑑𝑠 = 8 𝑚𝑚, 

fixé sur le doigt palpeur du praticien. Pour rappel, l’analyse de l’effort de palpation 

appliqué par le praticien au Chapitre 2 a montré qu’en moyenne, l’effort maximal de 

palpation était égal à 0,15 N. Finalement, nous obtenons, 𝜎𝑝 =
0,15 

50,24
= 2,98 𝑘𝑃𝑎. 

La reproduction de cette contrainte implique donc de modifier les conditions 

expérimentales préconisées par la norme. La force de frottement étant indépendante de 

la surface de contact apparente (Lois d'Amontons200), nous avons choisi de modifier 

uniquement celle-ci. Dans un souci d’adaptabilité, un module de frottement permettant 

d’accueillir des patins de différentes dimensions ainsi que des masses empilables a été 

conçu (Figure 57). 
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Figure 57 : a) Photo illustrant un essai de frottement sur la couche dermique du prototype 
b) CAO du module de frottement 

 

5.2.2.2 Essai d’indentation 

 L’essai d’indentation est fréquemment utilisé pour caractériser certaines 

propriétés mécaniques de la peau et accéder plus particulièrement à son module 

d’élasticité. Un essai d’indentation consiste à appliquer une déformation 

perpendiculairement à la surface d’un matériau à l’aide d’un indenteur tout en mesurant 

la force de réaction. Il en résulte des courbes expérimentales force-profondeur 

d’indentation à partir desquelles on peut identifier les propriétés intrinsèques du 

matériau sur la base de modèles analytiques mécaniques. 

 

L’utilisation d’un indenteur sphérique est classique pour les tissus mous car cela permet 

de réduire les concentrations de contraintes dans la zone d’intérêt. Dans le cadre de cette 

étude, nous avons choisi d’exploiter les données expérimentales à l’aide d’un modèle 

hertzien sphère/plan qui pose les hypothèses suivantes : 

- les déformations sont considérées comme faibles, 

- les surfaces doivent être continues, 
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- les solides sont considérés comme semi-infinis et élastiques, 

- le contact est défini sans frottement. 

 

La relation mathématique ci-dessous permet alors de relier l’élasticité du matériau et la 

profondeur d’indentation à la charge d’indentation201. 

 

𝐹 =
4

3
𝐸𝑒𝑞𝑅

1
2𝛿

3
2 Eq. 19 

 

où 𝐹 est la charge appliquée, 𝑅 le rayon de l’indenteur sphérique, 𝛿 la profondeur 

d’indentation et 𝐸𝑒𝑞, le module d’élasticité équivalent en contact qui s’exprime par la 

relation suivante : 

1

𝐸𝑒𝑞
=

1 − 𝜈𝑖𝑛𝑑
2

𝐸𝑖𝑛𝑑
+

1 − 𝜈𝑚𝑎𝑡
2

𝐸𝑚𝑎𝑡
 Eq. 20 

 

𝐸𝑖𝑛𝑑 , 𝐸𝑚𝑎𝑡 , et 𝜈𝑖𝑛𝑑, 𝜈𝑚𝑎𝑡  sont les modules d’Young et les coefficients de Poisson de 
l’indenteur et du matériau testé respectivement. Pour le reste de l’étude, les matériaux 
testés seront tous considérés comme incompressibles (𝜈𝑚𝑎𝑡 = 0,5). 
 
Dans le cas d’un contact entre un indenteur rigide et un tissu mou tel que la peau, on 
considère 𝐸𝑚𝑎𝑡  << 𝐸𝑖𝑛𝑑 . Le module élastique du matériau testé peut donc être obtenu 
comme suit : 
 

𝐸𝑚𝑎𝑡 = 𝐸𝑒𝑞 ∗ (1 − 𝜈𝑚𝑎𝑡
2 )~ 0,75 𝐸𝑒𝑞 Eq. 21 

 
La sollicitation en indentation de l’avant-bras et des simulateurs a été réalisée sur une 

machine de traction dynamique INSTRON 8802 (High Wycombe, England). L’ordre de 

grandeur du diamètre de l’indenteur a été choisi pour se rapprocher de celle de la pulpe 

du doigt du praticien. 

Deux indenteurs en acier ont été utilisés :  

- Un indenteur sphérique de rayon R𝑠 = 7,85 mm. 

- Un indenteur, qu’on dénommera indenteur bouton, ayant la forme d’une calotte 

sphérique avec comme rayon de courbure  R𝑐 = 13,25 mm. 

 

 
Figure 58 : Géométrie des indenteurs utilisés 
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La mesure de l’effort d’indentation et du déplacement de l’indenteur ont respectivement  

été mesurés au moyen d’un capteur de force 5N (SMT1-5N) et d’une caméra haute vitesse 

(FASTCAM SA3, Photron, Japan) filmant des mires disposés sur le capteur de force. La 

synchronisation de l’acquisition des efforts et du déplacement était assurée par l’envoi 

d’un signal TTL (Transistor-Transistor Logic) et le déplacement des mires était analysé 

au moyen du logiciel de traitement d’images Motion Track®. 

 

Nous avons également positionnés les indenteurs dans deux configurations d’essais 

différentes : la première où l’indentation n’est réalisée que sur la peau, la deuxième où la 

peau et la veine juste en dessous sont indentées. Ainsi, l’effet de l’élasticité de la veine sur 

la réponse mécanique globale, est évalué. Cette étape permettra d’observer si le tube en 

silicone sélectionné permet de se rapprocher d’une veine humaine. 

 

La dureté et l’épaisseur du prototype amélioré étant relativement faible, l’influence du 

substrat en fonction de la profondeur d’indentation, peut donc perturber la 

caractérisation intrinsèque du module d’élasticité du prototype. Ainsi, des couches du 

même matériau silicone ont été ajoutées pour s’affranchir des effets du support en acier 

au début de l’indentation (Figure 59).  

 

 
Figure 59 : Montage de l'essai d'indentation 

L’analyse du geste du praticien pendant la palpation nous a servi à définir les conditions 

expérimentales des indentations mise en œuvre.  

La machine étant piloté en déplacement, les conditions expérimentales imposées sont les 

suivantes : 

- Une vitesse d’indentation de 15 mm/s. 

- Une profondeur d’indentation de 3 mm pour les simulateurs et jusqu’à 5 mm sur 

tissu cadavérique pour lequel nous avons estimé que la prétension n’était plus 

suffisante. 
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L’emploi d’une vitesse élevée instaure du bruit lors de l’acquisition de l’effort par le 

capteur de force, principalement car ce dernier possède une étendue de mesure faible le 

rendant particulièrement sensible à l’effort inertiel imposé par la machine de traction. 

Un accéléromètre a donc été positionné sur le capteur pour quantifier cet effort, ce qui 

permettra de déterminer la masse équivalente du montage, puis de soustraire  la force 

inertielle à l’effort d’indentation mesuré. 

 

5.2.2.3 Essai de perforation 

 De même que pour l’essai d’indentation, les essais de perforation ont été réalisés 

sur la machine de traction dynamique INSTRON. Les conditions expérimentales utilisées 

lors de ces essais sont également issues de l’analyse du geste du praticien:  

- Vitesse d’insertion de l’aiguille : 11,5 mm/s 

- Type de perforateur : cathéter 20G 

- Angle d’insertion : 15° 

La mesure de l’effort de perforation et du déplacement de l’indenteur ont également été 

mesurés à l’aide du capteur de force 5N et d’une caméra haute vitesse. Un support 

inclinable a été utilisé pour respecter l’angle d’insertion du cathéter lors de la perforation 

des veines par le praticien. A noter qu’il était en pratique impossible d’obtenir un angle 

inférieur à 20° pour les essais sur pièces anatomiques à cause de la main du corps qui 

entrait en contact avec le capteur pour des angles inférieurs. 

 

Figure 60 : a) Photo d’un essai de perforation sur prototype b) Schéma du montage d’essai 
de perforation 

Enfin les simulateurs étaient mis sous pression à l’aide d’une seringue remplie d’eau 

colorée ce qui permettait non seulement d’avoir l’effet de la pression sur la perforation 

mais aussi de visualiser le passage dans la veine.  
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5.3 Résultats et discussion 

5.3.1 Coefficient de frottement 

 La Figure 61 montre l’évolution du coefficient de frottement sur membrane en 

silicone saupoudré de farine. Nous pouvons clairement distinguer un régime transitoire 

caractérisé par µ𝑠 et un régime permanent caractérisé par µ𝑑 sur un intervalle de course 

allant de 20 mm à 80 mm. 

 

Figure 61 : Courbe type de l’évolution du coefficient de frottement sur membrane silicone 

Au total 15 essais ont été réalisés sur membrane silicone. Nous avons pu ainsi mesurer un 

coefficient de frottement dynamique moyen égal à 0,64 ± 0,05. Ce résultat a par la suite 

été comparé à la littérature, plus précisément avec des coefficients de frottement 

dynamique obtenus sur la face ventrale de l’avant-bras de volontaires (Figure 62). 

 

Figure 62 : Comparaison du coefficient de frottement dynamique du prototype avec la 
littérature 

Le coefficient de frottement dynamique du prototype est en moyenne légèrement 

supérieur à celui d’une peau de l’avant-bras mais reste néanmoins représentatif d’un 

contact silicone – peau d’après les résultats de Zhang et al.48 qui ont réalisé leurs essais de 
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frottements en positionnant un anneau tournant, recouvert de silicone, sur l’avant-bras 

de 10 participants. 

5.3.2 Détermination du module d’Young issu des courbes d’indentation 

 La détermination des constantes d’élasticité des différents matériaux a été réalisée 

à partir d’essais d’indentation dans le cadre de l’approximation d’un contact de Hertz 

durant la phase de chargement. L’Eq. 19 du modèle de Hertz en échelles logarithmiques, 

prend la forme d’une simple fonction affine de coefficient directeur 3/2. Ainsi, une 

approximation hertzienne du contact suit un comportement décrit par l’Eq. 22. 

 

La Figure 63 montre le type de courbe obtenu pour les essais réalisés sur membre ex-vivo. 

La courbe ln(force)-ln(déplacement) présente deux régimes de part et d’autre d’une 

valeur critique de l’enfoncement, 𝛿𝑐𝑟𝑖𝑡. Une approximation de cette courbe par un 

comportement bilinéaire semble satisfaisante. Dans la gamme d’enfoncement balayé 

durant les différentes expérimentations, cette décomposition bilinéaire (en échelles 

logarithmiques) n’est valable que pour les essais sur membre ex vivo et sur les zones 

intégrant la veine synthétique du simulateur « Forearm Pad », la réponse mécanique des 

autres essais est caractérisée par une seule droite. Quelque soient les essais réalisés, une 

approximation hertzienne du contact matériau/indenteur, dans un domaine significatif 

de l’enfoncement (courbe montrant un comportement linéaire de coefficient directeur 

proche de 3/2), est une approximation raisonnable qui est évaluée plus particulièrement 

dans la suite de l’exposé. 

L’augmentation de rigidité observée pour des valeurs de l’enfoncement supérieures à 

𝛿𝑐𝑟𝑖𝑡, peut s’expliquer par un durcissement des tissus due à leur compression tel qu’il l’a 

été montré sur des membranes de PDMS202 ou l’influence du substrat rigide qui devient 

prédominant203.  

 

Figure 63 : Tracé des points expérimentaux et superposition du modèle hertzien 
sphère/plan dans un repère logarithmique 

ln(𝐹) = ln (
4

3
𝐸𝑒𝑞𝑅

1
2⁄ ) +

3

2
𝑙𝑛(𝛿) Eq. 22 
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Un algorithme d’optimisation a été mis en œuvre afin d’obtenir, 𝐸𝑒𝑞, pour lequel l’écart 

entre le modèle hertzien et les points expérimentaux est minimal. Cet écart est quantifié 

en calculant l’erreur quadratique moyenne (notée 𝑀𝑆𝐸 pour Mean Squared Error en 

anglais) entre les points expérimentaux et le modèle Hertzien (Eq. 23).  

 
Où 𝐹𝑒𝑥𝑝(𝑖) et 𝐹𝐻𝑒𝑟𝑡𝑧(𝑖) représentent respectivement les points issus de l’expérience et du 

modèle Hertzien et 𝑚, le nombre de points. 

Finalement, nous obtenons le module d’élasticité des matériaux testés à l’aide de 

l’équation Eq. 21, ces derniers sont disponibles dans le  

Tableau 22, selon si l’indenteur est positionné sur la veine ou non (les essais sur 

simulateur « Forearm Pad » n’ont été réalisés qu’avec l’indenteur sphérique). Le module 

élastique mesuré pour l’avant-bras ex vivo est un module global des tissus mous 

composants l’avant-bras. 

 
𝛿𝑐𝑟𝑖𝑡  (mm) 

(�̅� + 𝜎)* 

𝐸𝑚𝑎𝑡 (kPa) 

(�̅� + 𝜎) 

MSE (%) 

(�̅�) 

 Indenteur bouton 

Peau seule 
Avant-bras ex vivo (n=3) 1,04 ± 0,03  6 ± 2,2 3,9 

Prototype amélioré (n=5) - 27± 3,8 3,2 

Peau plus 
veine 

Avant-bras ex vivo (n=3) 1,1 ± 0,13 4 ± 1,9 3,3 

Prototype amélioré (n=5) - 41 ± 1,6 0,9 

 Indenteur sphérique 

Peau seule 

Avant-bras ex vivo (n=3) 1,36 ± 0,002 7 ± 1,3 2,4 

Prototype amélioré (n=5) - 27 ± 1,5 2,5 

Simulateur “Forearm Pad” (n=5) - 108± 4,1 0,9 

Peau plus 
veine 

Avant-bras ex vivo (n=3) 1,36 ± 0,004 6 ± 1,1 1,7 

Prototype amélioré (n=5) - 52 ± 1,9 0,7 

Simulateur “Forearm Pad” (n=5) 0,42 ± 0,004 1100 ± 9,1 1,6 

* : �̅� = moyenne, 𝜎 = écart-type 

 
Tableau 22 : Récapitulatif des résultats obtenus lors des essais d'indentation avec 

l'indenteur bouton et sphérique 

Nous constatons pour commencer que le modèle hertzien se vérifie, en moyenne, jusqu’à 

1,07 mm et 1,36 mm de profondeur pour les essais réalisés avec les indenteurs bouton et 

sphérique, respectivement. Dans cet intervalle de déplacement, la réponse mécanique de 

l’avant-bras cadavérique peut être donc considérée comme purement élastique linéaire. 

Les modules obtenus par les deux indenteurs sont semblables que ce soit sur peau seule 

ou lorsque la veine était visée mis à part pour l’essai sur la veine du prototype. 

Les valeurs moyennes de 𝛿𝑐𝑟𝑖𝑡 sont comparables à celle obtenue par Jachowicz et al. 84 qui 

ont également utilisés un modèle de Hertz sphère/plan pour identifier le module d’Young 

en indentation de la peau sur la face ventrale de l’avant-bras de volontaires. Dans leur 

MSE =
1

𝑚
∑(𝐹𝑒𝑥𝑝(𝑖) − 𝐹𝐻𝑒𝑟𝑡𝑧(𝑖))²

𝑚

𝑖=1

 Eq. 23 
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étude, le modèle hertzien est alors valide jusqu’à environ 1 mm de profondeur 

d’indentation pour des essais réalisés à l’aide d’indenteurs sphériques de différents 

rayons, pouvant aller jusqu’à 15,8 mm. 

Bien que le module d’élasticité du bras ex vivo soit 4 à 5 fois inférieur à celui du prototype 

considérant l’indentation sur peau seule ( 

Tableau 22), ce dernier présente une nette amélioration comparé au simulateur 

« Forearm Pad ». L’influence des tubes synthétiques sur les deux simulateurs ont pu être 

également évaluée. La rigidité du tube en polyisoprène du simulateur « Forearm Pad » est 

bien trop importante pour imiter l’élasticité de la veine. La rigidité du tube silicone reste 

quant à elle relativement élevée pour imiter une veine humaine. 

Néanmoins, nous n’avons pas pu mettre clairement en évidence les effets de la veine sur 

le module d’Young global. En effet, bien que de légères différences soit observables pour 

chaque type d’indenteur, celles-ci restent de l’ordre de l’écart-type calculé. Ce qui nous 

amène à nous demander si ces différences sont bien dues à la présence de la veine. Nous 

allons tenter d’apporter davantage de précisions afin d’apporter quelques pistes de 

réflexions en perspectives d’essais ultérieurs qui viseraient à investiguer précisément 

l’influence de la veine. 

Tout d’abord, les veines n’étaient pas pressurisées bien qu’une pressurisation fut tentée. 

En effet, des fuites trop nombreuses et la coagulation post-mortem du sang du réseau 

veineux nous ont amenés à abandonner cette piste. A cela s’ajoute la perte de tonicité des 

veines due à leur état physiologique. La Figure 63 semble montrer une influence des tissus 

sous-jacents à la peau sur la réponse mécanique de l’avant-bras plus particulièrement 

pour des déplacements élevés. Nous avons pu observer une évolution plus faible de 

l’effort pour une profondeur d’indentation identique lorsque l’indenteur était positionné 

sur la veine attestant éventuellement d’une rigidité plus faible de la veine en regard de 

celle du muscle qui possède un module élastique estimé à 80 kPa77. Des essais 

supplémentaires sont cependant nécessaires pour vérifier cela. En effet, outre le 

changement de position des indenteurs pour cibler ou non une veine, chaque série de test 

a été réalisé sur la même zone de la face ventrale de l’avant-bras. Cette différence peut 

être donc uniquement due à une hétérogénéité locale des tissus. L’identification des 

paramètres mécaniques par méthode inverse, couplée à davantage de tests, serait ainsi 

intéressante pour comprendre l’influence de la veine sur la réponse mécanique globale. 

La Figure 64 présente une synthèse des valeurs de module d’Young de la peau seule 

obtenues dans la littérature, comparées avec celles de ce travail. Le module d’Young de 

l’avant-bras ex vivo obtenu dans notre étude reste cohérent avec les autres résultats, 

particulièrement pour les essais réalisés sur population âgée, l’âge ayant une influence 

sur le module d’Young de la peau82. 
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Figure 64 : Comparaison du module d'Young des matériaux testés avec la littérature 

Le silicone COPSIL 2 sélectionné pour réaliser le simulateur de pose de VVP possède un 

module d’élasticité relativement plus élevé que ceux obtenus sur la peau. Toutefois, nous 

pouvons noter que le module élastique de notre prototype reste cohérent avec les 

résultats de Jachowicz et al.84 particulièrement par rapport à leurs résultats obtenus sur 

hommes (âgés de 28 à 65 ans) pour différents efforts maximum imposés (0,06 N et 0,1 N), 

soit 28,6±4 kPa et 24±3,8 kPa. Il faut de plus, prendre en compte que notre choix de 

matériau s’est basé sur la sensation de palpation ressentie sur peau jeune lors d’une 

contraction musculaire étant donné que cet effort physique est demandé aux patients lors 

d’une ponction veineuse pour aider le praticien a visualiser la veine. Zheng et al.72 ont  

d’ailleurs montré, lors d’essais d’indentation réalisés sur la partie dorsale de l’avant-bras 

de trois jeunes volontaires, que le module globale des tissus mous de l’avant-bras passait 

de 14,0±5,0 kPa à 58,8±1,7 kPa lorsque le muscle était contracté. 
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5.3.3 Efforts de perforation 

 La Figure 65 montre les courbes de perforation obtenues lors de la phase 

d’insertion et de retrait du cathéter, sur prototype amélioré, simulateur « Forearm pad », 

et membre supérieur ex vivo. Ppeau et Pveine représentent respectivement l’effort de rupture 

de la peau et de la veine lors de l’insertion de l’aiguille. Fpeau+veine et Fpeau représentent 

respectivement les efforts de frottements de la peau et de la veine combinées et de la peau 

seule lors du retrait du cathéter. Nous pouvons constater que la courbe de perforation du 

prototype amélioré ne présente pas de pic de perforation lors du passage de l’aiguille à 

travers la peau dû aux propriétés intrinsèques du silicone sélectionné. De même, il n’y a 

pas de palier caractéristique du frottement cathéter-peau lors du retrait du cathéter 

contrairement aux autres matériaux testés. 

 

Figure 65 : Courbe de perforation obtenue sur a) prototype amélioré, b) simulateur 
"Forearm pad", c) Membre supérieur ex vivo 

La Figure 66 compare les efforts de rupture et de frottements de la peau et de la veine 

mesurés sur simulateur « Forearm Pad » et prototype amélioré avec les résultats obtenus 

sur membre supérieur ex vivo et sur volontaires (cf. section 2.3). Il existe des différences 

notables entre les résultats in vivo et ex vivo, particulièrement concernant les efforts de 

frottements. Ces résultats confortent ainsi la nécessité de réaliser des essais sur 

volontaires pour avoir une base de comparaison proche de la réalité. 
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Figure 66 : Comparaison des efforts de perforation mesurés sur substituts et avant-bras ex 
vivo et in vivo 

Le prototype amélioré présente des résultats proches de ceux obtenus sur volontaires 

bien qu’il n’y ait ni d’effort de rupture ni de frottement lié à la peau. Enfin, nous pouvons 

observer que le simulateur utilisé actuellement par les étudiants en médecine nécessite 

un effort beaucoup plus important pour perforer sa peau et sa veine. L’utilisation de 

polyisoprène comme matériau pour la veine n’est donc pas conseillé au vu des efforts de 

frottements obtenus (environ 4 fois supérieurs à l’in vivo). 
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5.4 Conclusion et pistes d’améliorations 

 Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés aux propriétés surfaciques et 

mécaniques du simulateur de pose de VVP conçu dans le cadre de ce projet, plus 

précisément par rapport à son comportement lors d’essais de frottement, d’indentation 

et de perforation. Pour chaque type d’essai, le geste du praticien était reproduit de 

manière contrôlé afin de solliciter les tissus mous tels qu’ils le seraient lors d’une pose de 

cathéter sur patient. Les résultats de cette étude sont en accord avec les résultats obtenus 

sur peau in vivo dans la littérature. La mise en place de l’essai clinique au Chapitre 2 prend 

ici tout son sens. En effet, nous avons pu constater que les efforts de perforation mesurés 

sur tissus ex vivo étaient relativement inférieurs aux résultats obtenues sur volontaires. 

Enfin, le simulateur « Forearm pad » possède un module d’élasticité global et des efforts 

de perforation beaucoup trop élevés pour être représentatif d’un avant-bras humain. Les 

résultats de l’approche mécanique adoptée pour ce projet confirment ainsi les résultats 

obtenus lors de l’analyse sensorielle au Chapitre 4 bien que celle-ci ait été réalisée sur des 

versions antérieures au prototype amélioré. 

Certaines pistes d’améliorations peuvent d’ores et déjà être avancées. Tout d’abord, la 

farine de maïs déposé en surface ne permet pas de garder le même toucher de surface au 

fur et à mesure de l’entraînement dû au passage répété du doigt pour localiser la veine. 

De plus, la rigidité du silicone utilisé pour recréer la couche dermique ne permet pas 

d’obtenir un pic de rupture tel qu’observé sur la peau. Un revêtement pourrait donc être 

utilisé pour obtenir un coefficient de frottement plus proche de la peau et qui resterait 

identique sans se soucier du nombre d’étudiants utilisant le simulateur. Ce même 

revêtement pourrait également avoir une rigidité plus élevée que le silicone sélectionné 

permettant ainsi à la fois de reproduire l’épiderme et à fortiori le pic de perforation 

observé pour la peau.
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Conclusion générale 
 

 L’objectif de cette étude était de concevoir un simulateur de pose de voie veineuse 

périphérique (VVP) plus réaliste que les simulateurs disponibles dans le commerce et ce, 

pour un coût moindre et une durée de vie a minima identique. 

 Une synthèse bibliographique a été réalisée, dans le premier chapitre de ce 

manuscrit, afin d’identifier les sollicitations mécaniques générées lors de à la mise en 

place d’un cathéter par un praticien ainsi que le comportement de la peau et de la veine 

humaine durant cet acte, comparé à des prototypes de simulateur. De nombreux résultats 

d’indentation de la peau et à sa tribologie sont disponibles, cependant ceux concernant la 

perforation in vivo de la peau et des veines de l’avant-bras font cruellement défauts. De 

plus, les conditions expérimentales de chacun des types de test, semblent 

particulièrement impacter la réponse mécanique de ces tissus mous. Néanmoins, 

différents paramètres susceptibles d’améliorer le réalisme des simulateurs de pose de 

VVP actuels, ont été identifiés. Deux familles de matériaux ont retenu notre attention pour 

imiter la peau et la veine, compte tenu des contraintes liées à la pose de VVP : le silicone 

et le PVC mou, 

 Le deuxième chapitre de ce manuscrit résume dans un premier temps la structure 

et le comportement mécanique de la peau et de la veine dans toute leur complexité. Nous 

nous sommes focalisés dans un deuxième temps, sur la mise en place d’une étude clinique 

dont l’objectif était double, déterminer : 

- La cinématique du geste de palpation et de perforation pour être capable de 

solliciter les tissus humains et substituts tels qu’ils le sont lors d’une procédure 

médicale sur patient. 

- Les efforts de perforation pour une comparaison entre in vivo et simulateur. 

Une méthode originale couplant stéréo-corrélation et mesure par capteurs de force a ainsi 

été présentée. Les vitesses de sollicitation de l’avant-bras observées durant la palpation 

et la perforation étaient supérieures aux valeurs généralement admises dans la 

littérature. Il en va de même pour la profondeur d’enfoncement du doigt. Enfin, l’âge du 

patient influence les efforts de perforation, suggérant la nécessité de diversifier les 

simulateurs de pose de VVP pour être représentatifs des différentes catégories de 

population. 

 Afin de contextualiser le cadre pédagogique de l’utilisation des simulateurs, le 

troisième chapitre commence par une présentation des techniques de simulation utilisées 

par les étudiants en médecine lors de leur apprentissage. Ce faisant, on montre que la 

simulation procédurale et hybride sont les techniques privilégiées pour l’apprentissage 

de la pose de cathéter. L’analyse comparative des simulateurs du commerce couplée à la 

synthèse bibliographique du Chapitre 1 a permis de confirmer le choix des matériaux. Une 

attention particulière est portée sur le simulateur utilisé actuellement par les étudiants 
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en médecine de la faculté Lyon-Sud, ce dernier ayant servi de référence pour la conception 

de notre simulateur. Enfin sont présentés les choix de conception et les détails de la 

réalisation du simulateur. 

 Estimant que des données quantitatives seules ne permettent pas d’aboutir à un 

simulateur réaliste, dans le quatrième chapitre, est présentée une approche sensorielle 

du geste de pose de cathéter afin d’évaluer les simulateurs par cette approche. Les 

descripteurs tactiles liés au geste de palpation et de perforation ont été obtenus par le 

biais de 198 réponses de praticiens à un questionnaire. Une matériauthèque spécifique 

du toucher dans le contexte de la pose de VVP, a été développée et caractérisée afin de 

quantifier et borner les sensations tactiles des participants à l’étude sensorielle. Plusieurs 

prototypes ont été alors comparés à l’avant-bras des participants et à deux simulateurs 

du commerce. Cette étude aboutie à plusieurs conclusions : les prototypes développés 

sont plus réalistes que les simulateurs du commerce. La proéminence de la veine est le 

descripteur le plus important pour un simulateur représentatif. Enfin, leur réalisme 

dépend du sexe des participants (étudiants en médecine), faisant ainsi écho à la 

conclusion de l’analyse du geste du praticien. 

 Dans le cinquième et dernier chapitre la réponse mécanique d’un prototype 

optimisé est comparé à un simulateur commercial et l’avant bras d’un cadavre, ainsi 

qu’aux résultats de l’étude in vivo du chapitre 2. Pour ce faire, nous avons réalisé des essais 

de frottement, d’indentation et de perforation. Les conditions expérimentales appliquées, 

représentatives de la pose de VVP, étaient alors issues de l’analyse du geste du praticien 

réalisé au Chapitre 2. Le coefficient de frottement, le module d’Young et les efforts de 

perforation mesurés sur prototype, sont tous comparables à un avant-bras humain, 

attestant ainsi de son réalisme. Enfin, quand cela était possible, nous avons également 

comparé ces résultats, à la réponse mécanique du simulateur utilisé actuellement par les 

étudiants pour montrer l’amélioration de l’existant. 

 Pour résumer nos propos, ce projet, qui porte sur le développement d’un substitut 

d’avant-bras a été abordé sous une approche mécano-sensorielle. Plusieurs études ont été 

menées parallèlement pour concevoir et valider notre simulateur. Et si le résultat est très 

satisfaisant, des perspectives et pistes d’améliorations peuvent aussi être considérées. 

 Concernant l’analyse biomécanique du geste du praticien, les capteurs employés 

pour mesurer les efforts de palpation et de perforation peuvent être modifiés pour 

mesurer les composantes des efforts dans toutes les directions. La localisation du pic 

d’effort relatif à la rupture de la veine a présenté quelques difficultés. Une meilleure 

caractérisation des courbes de perforation pourrait ainsi être réalisée en couplant la 

mesure d’effort par un enregistrement échographique. Enfin, bien que des tendances 

aient pu être dégagées concernant l’influence de l’âge et du sexe sur les efforts de 

perforation, plus de volontaires sont nécessaires pour confirmer ce résultat mais l’image 

invasive de la piqure reste un obstacle au recrutement de volontaires. 
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 L’amélioration du réalisme ayant été démontrée, diverses formulations du silicone 

sélectionné pourrait être explorées pour reproduire la sensation de toucher de la peau de 

différentes catégories de population. Il est certain que maîtriser le processus de 

fabrication de tubes synthétiques nous aurait permis de se rapprocher de l’élasticité des 

veines de l’avant-bras. L’évolution du simulateur vers un matériau multicouche 

comportant une couche représentant l’épiderme et une autre l’hypoderme permettrait de 

reproduire une sensation de perforation plus réaliste et un roulé de veine, difficulté 

courante rencontrée par les praticiens lors d’une ponction veineuse. 

 Il serait aussi intéressant de réaliser l’étude sensorielle avec des praticiens plus 

expérimentés afin d’évaluer le réalisme des prototypes présentés en incluant la sensation 

lié à la perforation des tissus. Le développement d’une matériauthèque composé de tous 

les descripteurs tactiles définit par le panel en ligne permettrait une caractérisation plus 

complète du toucher de la peau et de la veine. 

 Enfin, l’identification des propriétés mécaniques des veines de l’avant-bras par 

méthode inverse est une des perspectives pour évaluer l’influence de la veine sur la 

réponse mécanique de l’avant-bras lors d’un essai d’indentation.  
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