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Résumé Cet article présente un état des connaissances en biomécanique et

mécanobiologie du système ostéoarticulaire. La première section de cet article porte sur

les analyses du comportement et de la qualité osseuse d'un os en croissance et celles

opposées d'un os dégradé par le vieillissement. La deuxième section concerne la

restauration articulaire du membre inférieur par des implants. La dernière section analyse

le rôle de la mécanotransduction cellulaire sur la formation de la matrice osseuse.

Abstract This paper presents a state of knowledge in the biomechanics and

mechanobiology of the osteoarticular system. It first focuses on the analysis of the

behavior and quality of growing bone as opposed to those of aging bone. A second

section concerns the restoration of lower limb joints with implants. The last section

analyzes the role of cellular mechanotransduction on the formation of bone matrix.
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es os remplissent différentes fonctions mécaniques et métaboliques dans
le corps humain ; ils donnent au corps sa forme extérieure, maintiennent et

protègent les tissus mous. D’un point de vue dynamique, ils permettent la
transmission des forces musculaires. Ils jouent ainsi avec les articulations un
rôle majeur dans le mouvement humain.

Si l’os est le tissu biologique qui a été le plus étudié par les biomécaniciens,
les connaissances dans certains domaines doivent encore progresser. C’est le
cas de l’os en croissance. Mieux connaître les propriétés mécaniques des os
des enfants, leurs évolutions avec la croissance, leurs caractéristiques à la
rupture ou leur processus de régénération est nécessaire, par exemple, pour
l’amélioration des dispositifs de sécurité des véhicules, pour la compréhension
de certaines pathologies et de leurs traitements.

De nos jours, l’espérance de vie augmente considérablement sans pour
autant que la qualité mécanique des tissus et de l’os en particulier soit main-
tenue. Ainsi, de plus en plus de patients ont recours chaque année à des
traitements de reconstruction osseuse. Ces traitements doivent répondre éga-
lement à une exigence toujours plus importante de la part des patients qui
désirent conserver leur qualité de vie et leurs activités physiques et sportives.

1. Croissance et vieillissement des os ................................................. MED 8 060 - 2

2. Prothèses ostéoarticulaires................................................................ — 6

3. Mécanosensibilité des cellules et adaptation
des tissus vivants .................................................................................. — 9

4. Conclusion............................................................................................... — 13

5. Glossaire .................................................................................................. — 13

Pour en savoir plus ........................................................................................ Doc. MED 8 060
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Le vieillissement et les pathologies des os, la dégradation des tissus
composant les articulations, les fractures et leurs réparations sont des pro-
blèmes majeurs de santé publique. Les arthroplasties totales, de la hanche ou
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du genou par exemple, consistent à remplacer l’articulation concernée par une
prothèse. Elles sont pratiquées après fractures liées ou non à la dégénéres-
cence des tissus calcifiés, à la dégradation des surfaces articulaires, lorsque les
douleurs qu’un patient ressent deviennent difficilement supportables et limi-
tent ses mouvements.

Les chirurgiens se tournent également vers des traitements alternatifs néces-
saires lors de perte de substance osseuse étendue. Les travaux actuels visent
au développement de nouvelles thérapies qui favorisent et induisent une régé-
nération osseuse fonctionnelle. Plus généralement, ces approches visent à
reconstituer différents tissus (os, cartilage, peau...) de façon structurelle et
fonctionnelle en associant in vitro des biomatériaux et des cellules souches
pour développer des dispositifs qui seront ensuite implantés chez les patients.

Ainsi, l’étude biomécanique d’un système ostéoarticulaire qu’il soit sain,
pathologique ou réparé nécessite une approche intégrée multidisciplinaire,
multi-échelle et multi-physique développée grâce à des liens forts entre bio-
mécaniciens, biologistes, spécialistes des matériaux (au sens de la science de
matériaux) et cliniciens. Les analyses doivent concerner les réponses de ces
systèmes à leurs différentes échelles significatives (cellule, tissu et organe)
dans leur environnement mécanique, biologique dans les cas physiologique et
pathologique.
L’objectif de cet article est de présenter les travaux des biomécaniciens dans
ces domaines. La première section concerne la croissance et le vieillissement
des os, la seconde les prothèses, et la troisième la biomécanique cellulaire.
1. Croissance
et vieillissement des os

Cette partie concerne l’étude biomécanique de l’os sain et patho-
logique, depuis sa genèse jusqu’à sa maturité. La fonction princi-
pale des os est mécanique : leur rigidité et leur solidité assurent
l’équilibre statique et dynamique de l’appareil locomoteur. De
nombreux auteurs ont étudié l’os adulte. Par contre, du fait du
manque d’échantillons biologiques, de l’absence de travaux sur
des sujets d’anatomie enfants et des difficultés de disposer d’ima-
ges multiples obtenues par des protocoles irradiants, très peu
d’études ont été consacrées à l’os en croissance.

1.1 Os en croissance

La croissance de l’os est un processus physiologique anatomi-
quement et histologiquement connu [1].

1.1.1 Description de la croissance osseuse

L’ossification des os longs se fait en trois étapes [2] :

– à l’origine des os longs, les cellules mésodermiques synthéti-
sent un tissu conjonctif (tissu dont les cellules sont séparées par
de la matrice extracellulaire) : c’est l’état muqueux ;

– ce tissu conjonctif mou se transforme peu à peu en cartilage
et acquiert ainsi une plus grande dureté en même temps qu’il
s’achemine vers sa forme définitive avec des dimensions réduites ;

– enfin, le cartilage est résorbé par les ostéoclastes et remplacé
par de la matière osseuse, renfermant de l’osséine et des sels

Le canal médullaire apparaît au centre de la diaphyse, où se
trouve la première matière osseuse formée. D’autres cellules, les
ostéoclastes, identiques à celles qui ont détruit le cartilage dans
cette même région, résorbent peu à peu la substance osseuse et
laissent une cavité occupée seulement par les vaisseaux sanguins
et le tissu conjonctif qui les entoure. Ces éléments persistants
constitueront la moelle osseuse. À mesure que le centre d’ossifica-
tion grossit en direction des extrémités de l’os, des ostéoclastes
dégradent les trabécules de tissu osseux spongieux nouvellement
formées.

Sur la face externe de l’os, le mésenchyme se condense et se
différentie en une double membrane formée de tissu conjonctif
appelée périoste. Le périoste contient des cellules progénitrices
ostéochondrogéniques qui participent au développement de l’os
lors de sa croissance en épaisseur et dans la réparation des
fractures [58]. Le périoste remplit son rôle ostéogène quel que soit
son emplacement et aucune consolidation n’est possible s’il est
détruit. Avec l’âge, le périoste devient dur, fibreux et il perd la
faculté d’engendrer de nouveaux ostéoblastes, ce qui rend plus
difficile la réparation des fractures chez les personnes âgées.

1.1.2 Ingénierie tissulaire de l’os en croissance

Il a été observé que le déplacement d’un lambeau de périoste
vascularisé déclenchait une cascade d’événements cellulaires,
apportant dans son nouvel environnement des cellules progénitri-
ces mésenchymateuses qui possèdent la propriété de se différen-
cier pour conduire à du tissu osseux, cartilagineux ou fibreux,
selon les conditions physico-chimiques et biologiques locales. Des
expériences réalisées sur des lapins en Nouvelle-Zélande [3] [4]
ont montré que la préservation intégrale du périoste lors de la
création d’un défaut osseux critique dans le tibia permettait, après
MED 8 060 − 2 Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés

minéraux. Ce processus est dû à l’activité de cellules osseuses, les
ostéoblastes, qui se détachent des parois des capillaires san-
guins qui pénètrent dans le cartilage.

six semaines, grâce aux propriétés des cellules ostéoprogénitrices
contenues dans la couche profonde du périoste, de restituer une
structure osseuse vascularisée.
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Pour optimiser la régénération osseuse, des greffes osseuses
autologues [5], des xénogreffes [6] ainsi que des matériaux tels
que le corail [7], ou les phosphates de calcium [6] ont été utilisés
en combinaison avec le périoste vascularisé. Ces combinaisons
ont permis de générer une quantité importante d’os néoformé. Ces
études montrent que la propriété la plus importante des greffes
osseuses exprimée en présence d’un tissu osteogénique (relatif à
la formation de tissu osseux) est l’ostéoconductivité (propriété
d’un matériau capable d’engendrer la formation du tissu osseux
lorsqu’il est mis au contact d’un os).

Le cartilage de conjugaison est un cartilage hyalin situé entre
la métaphyse et l’épiphyse de l’os assurant sa croissance en lon-
gueur. Ce cartilage s’ossifie à la fin de la croissance sous l’effet des
hormones et en particulier de la testostérone. Lors de la crois-
sance, la disparition ou le dysfonctionnement d’une zone
d’accroissement arrête l’allongement de l’os concerné. Pour corri-
ger de tels défauts dissymétriques de croissance, les orthopédistes
utilisent la technique du callotasis chez l’enfant. Il s’agit d’une
technique d’allongement des membres. Son principe est de réali-
ser une distraction progressive d’un cal osseux, à l’aide d’un
fixateur externe. L’application de contraintes mécaniques progres-
sives et cycliques, au cours de la phase de distraction active,
s’accompagne d’une forte augmentation de l’angiogenèse ainsi
que d’un développement osseux dans la zone d’ostéotomie [8] [9].
La formation de l’os se fait par des processus d’ossification endo-
chondrale puis intramembranaire [8]. La technique opératoire est
bien définie.

Les chirurgiens ont constaté que certaines techniques limitaient
l’incidence des troubles de la consolidation [10] ; qu’il fallait
notamment préserver le périoste lors de l’ostéotomie [11] [12] ;
que la distraction mécanique devait être progressive, d’environ
1 mm par jour, pour permettre aux parties molles (nerfs, vais-
seaux, tendons, muscles et peau) de s’allonger en même temps
que l’os [13].

Quand la longueur souhaitée est obtenue, le fixateur externe est
maintenu durant la phase de consolidation osseuse dont la durée
est difficile à apprécier. C’est avec des critères essentiellement
radiographiques, qui ne prennent pas en compte la résistance
mécanique du tissu néo-formé, que les chirurgiens décident de la
date d’ablation du fixateur. Il arrive cependant que le patient soit
victime d’une fracture de l’os distracté après le retrait du fixateur
et sous l’effet de faibles sollicitations mécaniques (type marche
avec appui partiel). Ce qui montre la nécessité d’étudier les
caractéristiques de ce tissu osseux néo-formé et leur évolution en
cours de consolidation.

1.1.3 Caractéristiques biomécaniques
de l’os en croissance

La connaissance des caractéristiques mécaniques de l’os en
croissance est indispensable pour la compréhension des méca-
nismes de fractures de l’enfant et pour le choix de techniques thé-
rapeutiques spécifiques comme l’utilisation de plaques ou de
broches adaptées. Dans le champ pédiatrique, les références sur
l’os de croissance sont peu nombreuses, discutables et difficile-
ment utilisables (origine des échantillons et qualité des popu-
lations étudiées). Les informations disponibles dans la littérature
renseignent qualitativement sur le matériau, mais ne permettent
pas d’établir des lois de comportement mécanique pour orienter
des choix thérapeutiques (orthopédie, rééducation), d’interpréter
quantitativement l’imagerie médicale faite en routine clinique
(DXA (Dual-energy X-ray absorptiometry) et échographie), et
de modéliser numériquement des «patients virtuels» bio-fidèles.
Un travail pionnier est celui de Currey et al. [14]. Dans cette étude,
les caractéristiques mécaniques de fémurs de 18 sujets anatomi-
ques âgés de 2 à 48 ans ont été étudiées. Bien que les échantillons

moyenne plus faibles que chez l’adulte (environ 15 %). Ce même
auteur a montré que l’énergie plastique absorbée était plus impor-
tante chez les enfants, soulignant l’existence des fractures en bois
vert [15]. La plupart des études [16] [17] [18] [19] indiquent un
module de Young plus faible chez l’enfant que chez l’adulte avec
un pic après la puberté et une diminution vers la sénescence. Ces
résultats corroborent l’idée que le module de Young est lié avec la
densité minérale osseuse (DMO), puisque jusqu’au pic de masse
osseuse, on a une augmentation de la minéralisation de la matrice
et après une période de stabilisation, une diminution. Toutes ces
études ont été menées sur des échantillons provenant d’os mala-
des (tumeur, ostéogénèse imparfaite...). En 2014, Berteau et al. [20]
ont réalisé des essais de flexion 3 points (figure 1) et de caractéri-
sation ultrasonore sur des échantillons de fibulas saines (figure 2).
Les résultats montrent un module de Young de même ordre de
grandeur chez les enfants et les personnes de plus de 60 ans.

1.1.4 Modélisation de l’os en croissance

Le modelage osseux et la réparation de fracture font l’objet de
modélisation numérique. L’une des approches qui a fait école est
celle initiée par Huiskes et al. [21]. Elle énonce la théorie de
mécano-régulation qui décrit l’influence de l’environnement méca-
nique sur le phénotype du tissu néo-formé. La différenciation des
cellules souches est décrite comme suivant un critère mécanique
basé sur la vitesse du fluide interstitiel et la déformation de la
matrice solide. Les modèles qui en découlent sont capables de
prédire la différenciation tissulaire au niveau du foyer de
fracture [22], à l’interface os-prothèse [23], et durant l’ostéogénèse

Figure 1 – Essais de flexion 3 points sur un os enfant

Figure 2 – Essais ultrasons sur un os enfant
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés MED 8 060 – 3

n’aient pas été tous prélevés dans même site, les tests de flexion
trois points ont montré que, pour les enfants, les paramètres
mécaniques (contrainte à rupture et module de Young) sont en

au cours de la distraction mandibulaire. Il a été ainsi démontré le
rôle bénéfique du cal de fracture qui apporte une plus grande sta-
bilité mécanique qui conduit à l’apparition d’os mature plutôt que

Ce document a ete delivre pour le compte de 7200044789 - universite aix marseille // 139.124.244.81
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de tissu fibreux qui résulterait d’une instabilité trop importante des
berges de la fracture. Cette approche a été également appliquée à
la formation osseuse in vivo au sein d’une matrice poreuse et sous
chargement mécanique [24] [25] [26]. Ont été intégrés à cette
modélisation, la migration et la prolifération des cellules progéni-
trices en provenance du périoste [27], l’angiogenèse [28] et l’effet
de facteurs de croissance associés aux stimuli mécaniques [29].

1.2 Vieillissement de l’os
L’os évolue. Au cours de son développement, il modifie et

adapte sa morphologie ainsi que sa masse en fonction des solli-
citations qu’il subit. Ce remodelage peut être perturbé en parti-
culier par les pathologies liées au vieillissement telles que
l’ostéoporose. Il s’agit d’une maladie qui fragilise le tissu osseux
et conduit à des fractures observées au niveau de la tête fémorale,
des corps vertébraux et des poignets [30].

L’ostéoporose est un dysfonctionnement de l’activité des cellules
chargées de renouveler les tissus osseux. Elle se définit comme une
pathologie caractérisée par une masse osseuse basse [31] et une
altération de l’architecture du tissu osseux. L’os est alors fragilisé et
les risques de fracture sont plus importants. Au cours des processus
ostéoporotiques, l’architecture des travées de l’os poreux se
dégrade : les plaques se transforment en poutres, et les poutres
s’amincissent. La connectivité du réseau trabéculaire diminue ; Brun
et al. [32] montrent que les travées horizontales se détruisent en pre-
mier. Dans l’os cortical normalement dense, des pores apparaissent.
Le risque fracturaire augmente.

La résistance osseuse dépend de plusieurs paramètres qui
reflètent la qualité de l’os à différentes échelles : la géométrie, la
macroarchitecture et la microarchitecture, l’accumulation de micro-
lésions, la qualité du cristal et celle du collagène, la minéralisation,
le niveau de remodelage. Ces paramètres de résistance mécanique
osseuse ne peuvent pas être mesurés par des méthodes directes
in vivo, et ne peuvent être estimés que par des méthodes indirectes
in vivo. Actuellement, le diagnostic de l’ostéoporose est réalisé par
imagerie. En routine clinique, la DEXA qui mesure un paramètre de

Les facteurs influençant la rupture sont l’intensité de la force
subie et la capacité de l’os affecté à résister à ce chargement méca-
nique. Bien que la densité osseuse soit le facteur prédictif le plus uti-
lisé pour estimer le risque de rupture, d’autres paramètres ne
peuvent pas être expliqués par l’analyse de la seule densité [33]
[34]. Plusieurs études montrent que 44 % de toutes les ruptures
non-vertébrales se sont produites chez les femmes avec un T-score
inférieur à – 2,5 (valeur définie comme la limite ostéoporotique). De
même, pour les patients recevant le traitement anti-résorption,
l’augmentation de la densité de l’os, de 5 à 8 %, n’explique pas la
diminution observée de 50 à 60 % de la rupture [33] [35]. Pour une
même diminution de la densité d’os, Seeman [36] montre qu’un
amincissement uniforme des travées peut avoir un effet moins
significatif que la réduction de leur nombre (augmentation de la
porosité). Par des études d’imagerie, Van der Meulen et al. ainsi que
Hernandez et al. [37] [38] ont également montré que des change-
ments architecturaux osseux ont une influence sur la qualité méca-
nique de l’os indépendamment de la densité osseuse (figure 3).

1.2.1 Influence du vieillissement et
des pathologies sur les caractéristiques 
mécaniques de l’os : risque fracturaire,
lien avec l’imagerie

En se limitant ici au fémur, pour mieux en comprendre les méca-
nismes de rupture, une analyse des matériaux est nécessaire. En
quasi-statique, l’os cortical est un matériau fragile élastique, iso-
trope transverse. Dans la direction longitudinale, le module de
Young de l’os cortical varie de 14 à 23 GPa, et sa contrainte maxi-
male à la rupture varie de 50 à 150 MPa en traction. En
compression, le module de Young varie de 11 à 23 GPa, et la
contrainte maximale à la rupture varie de 100 à 300 MPa. Dans la
direction transversale, le nombre d’études est plus faible : en
compression, le module de Young varie de 2 à 13 GPa, et la
contrainte maximale à la rupture varie de 11 à 130 MPa. Les essais
de flexion conduisent, dans le sens longitudinal, à des modules de
Young compris entre 12 et 18 GPa et à des contraintes maximales
à la rupture entre 128 et 174 MPa. Par ailleurs, l’os spongieux ou
densitométrie appelée T-score est utilisée pour caractériser l’ostéo-
porose. Cette pathologie serait toutefois mieux diagnostiquée si l’on
pouvait mesurer in vivo la résistance osseuse effective.

trabéculaire est peu portant, avec un comportement proche de
celui des mousses. Son module de Young est inférieur à 1 GPa, et
la contrainte maximale à rupture inférieure à 7 MPa est faible
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservésMED 8 060 – 4

Figure 3 – Images 3D reconstituées d’un os sain et d’un os ostéoporotique (© Images de Scanco : µCT-micro-computed tomography)
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comparée à celle de l’os cortical. Le tissu osseux (cortical ou spon-
gieux) doit ainsi être caractérisé en considérant tous ces cas de
sollicitations. Cependant, l’essai de compression, qui est représen-
tatif de la plupart des situations de chargement physiologique,
reste le plus utilisé. Regroupant le plus grand nombre de travaux,
la caractérisation de l’os spongieux a fait l’objet d’un intérêt
considérable dans le cas de l’ostéoporose.

La prise en compte de l’anisotropie de l’os dans les modèles
numériques est nécessaire pour mieux comprendre les phénomè-
nes de rupture au niveau de la macrostructure de l’os. Pithioux et
al. ont étudié la résistance osseuse sous sollicitations traumatiques
en développant un modèle numérique [39]. Pour tenir compte de
l’aspect fragile de l’os et de la différence de comportement en trac-
tion et compression, des modèles de rupture non standards en
biomécanique (critères de Hill et Tsaï-Wu) ont été utilisés pour
définir les paramètres significatifs permettant de prédire la rup-
ture. Le critère de rupture choisi a permis de prendre en compte
l’anisotropie de l’os compact et la possibilité de distinguer la rup-
ture dans la partie en compression ou en traction du col fémoral.

La réponse mécanique dépend des propriétés de l’os cortical et
de l’os spongieux, mais également des sollicitations subies. Le
Bras [40] montre que la partie proximale d’un fémur résiste mieux
aux efforts de la marche qu’à des efforts non physiologiques appli-
qués sur le massif trochantérien : 566 ± 160 daN contre
195 ± 84 daN.

■ Apport de l’imagerie

L’absorptiométrie biphotonique à rayons X (DXA) est la
méthode clinique de référence pour évaluer la DMO (g/cm2),
mesure non-discriminatoire entre l’os cortical et l’os
spongieux [41] et bidimensionnelle. La DMO peut être mesurée à
différents sites anatomiques (calcanéum, tibia, fémur, poignet...).
Lors d’un examen densitométrique, il est classique d’effectuer les
mesures au rachis lombaire ainsi qu’à la hanche, car ce sont deux
sites osseux à risque de fracture ostéoporotique. C’est sur la
valeur de la DMO que le diagnostic d’ostéoporose est posé. Mal-
gré les limites de cette méthode en deux dimensions, la DXA est la
méthode de référence pour la mesure de la DMO. En effet, les
appareils sont disponibles ; la méthode de mesure est reproduc-
tible, simple, rapide, peu irradiante et peu coûteuse. Plusieurs
auteurs se sont orientés vers l’étude de la corrélation entre les
paramètres densitométriques et les propriétés mécaniques de l’os,
mesurées in vitro [42] [43] [44] [45] [46] [47] [48] [49] [50]. Ces
auteurs s’accordent sur le fait que les propriétés densitométriques
ne sont que peu corrélées à la résistance mécanique, et préconi-
sent une combinaison entre les différents paramètres pour une
meilleure discrimination de la fragilité osseuse.

La radiographie conventionnelle peut fournir une mesure satis-
faisante de la qualité osseuse. L’identification d’un défaut est un
facteur prédictif crédible d’une future fracture [51]. La principale
limite est que l’ostéoporose est alors diagnostiquée pour un tissu
osseux déjà largement fragilisé.

La tomodensitométrie (scanner), est une méthode densitométri-
que qui se différencie de la DXA principalement par trois aspects :

– une mesure tridimensionnelle et non bidimensionnelle ;
– la possibilité d’analyser séparément la densité minérale

osseuse de l’os cortical et de celle de l’os trabéculaire ;
– la possibilité de mesurer avec fiabilité de nombreux paramè-

tres géométriques comme des longueurs, épaisseurs...

Bien que cette méthode soit apparue en même temps que la
DXA, la tomodensitométrie n’est actuellement pas utilisée en
routine clinique pour évaluer le risque fracturaire pour différentes
raisons :

– manque de disponibilité des appareils scanners et coût de
l’examen ;

Les ultrasons dans l’investigation du tissu osseux ont été utilisés
dans un premier temps pour définir des paramètres de micro-
architecture osseuse, avec une corrélation entre les paramètres
ultrasonores et la DMO. Cette méthode est non irradiante, non inva-
sive, peu coûteuse. L’acquisition se fait avec des appareils souvent
portables et moins encombrants qu’un appareil de DXA. Seuls des
sites osseux périphériques peuvent être mesurés comme le calca-
néum, les phalanges, ou plus récemment le radius distal. Les mesu-
res ultrasonores restent peu utilisées du fait des faibles corrélations
entre les paramètres mesurés et la résistance osseuse ex vivo, ainsi
que des faibles niveaux de prédiction de la fracture in vivo.

Des études menées in vitro, utilisant un microtomographe, ont
montré, pour des échantillons de densitométrie normale, avec une
structure d’os trabéculaire peu modifiée, la présence de micro-
fissures dans l’os cortical pouvant conduire à une fracture. Ces
résultats montrent l’intérêt que pourraient avoir l’acquisition
d’images in vivo à cette échelle pour affiner le dépistage de
l’ostéoporose et mieux prédire le risque fracturaire.

Pour améliorer le dépistage des risques ostéoporotiques,
l’influence de l’os cortical sur la résistance au choc de la tête fémo-
rale semble intéressante (figure 4). Des études montrent l’influence
de l’os cortical [52] au niveau de la tête fémorale de patients sur le
risque fracturaire. Sur le plan clinique, une technique d’imagerie
permettant d’avoir une mesure de densité minérale osseuse de l’os
cortical et de l’os spongieux séparément et surtout la mesure de
nouveaux paramètres géométriques de la microstructure osseuse
semble très intéressante pour prédire le risque fracturaire. Aucune
étude à ce jour n’a permis d’analyser précisément les paramètres
géométriques au niveau de la rupture. En imagerie, un nouveau
système d’analyse peu irradiante appelé BMA™ (Bone Micro-
Architecture) et permettant une radiographie fractale de la texture
osseuse est basé sur les travaux de E. Lespessailles et al. [53]. Cette
technique 2D est une technologie récente développée par la société
D3A Medical System d’Orléans. La BMA permet une étude de la
microarchitecture osseuse en 2 dimensions et en haute résolution
(50 microns). Actuellement cette technique est la seule capable
d’étudier la microarchitecture osseuse de façon non invasive. La
BMA™ est basée sur une analyse fractale traduite par le paramètre
Hmean (coefficient de rugosité, plus Hmean est élevé plus la texture
est rugueuse), et deux analyses statistiques de textures appliquée
au tissu trabéculaire. Elle permet de mesurer les changements

Figure 4 – Fracture d’un fémur ostéoporotique en position 
physiologique
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés MED 8 060 – 5

– irradiation 100 fois supérieure à celle de la DXA ;
– difficulté à gérer l’ensemble des données pour identifier un ou

plusieurs indicateurs moyennés du risque fracturaire.

structuraux de l’os : perte de plaques trabéculaires, perte de
connexions, microfissures, phénomènes de micro-fatigue, niveau
de remodelage osseux, degré de minéralisation, composition de la
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matrice et du minéral mais en 2D. Les premières études dévelop-
pées [54] [55] [56] ont montré une corrélation significative entre les
coefficients mesurés par la BMA™, la DMO et la charge à rupture.
De ces résultats, nous pouvons conclure qu’une mesure associant
la DXA et la BMA™ améliorerait le diagnostic de l’ostéoporose.

1.2.2 Étude de l’ostéoporose au niveau cellulaire

Au niveau cellulaire, l’ostéoporose découle directement d’un
dérèglement du processus cellulaire du remodelage osseux. Le
remodelage permet de renouveler le tissu âgé ou abîmé, mais
aussi de dégrader le tissu pour libérer le calcium utile aux fonc-
tions métaboliques. Comme vu précédemment dans le cadre de
l’os en croissance, les ostéoblastes sont les cellules qui apposent
de la matrice collagénique nouvelle qui sera ensuite minéralisée
par précipitation de phosphate de calcium (cristaux d’apatite) entre
fibrilles de collagène [57]. Les ostéoclastes sont les cellules qui
résorbent la matrice osseuse par attaques acides et enzyma-
tiques [58] [59]. Enfin, les ostéocytes sont d’anciens ostéoblastes
qui se sont enchâssés au milieu de la matrice qu’ils ont
synthétisée [60] [61] ; ils ont une durée de vie moyenne d’une
dizaine d’années [57] [62] [63] [64]. Les ostéocytes distants les uns
des autres, développent dans la matrice un réseau de fins canaux
où circule du fluide interstitiel et dans lesquels ils émettent des
prolongements. Ce réseau complexe permet l’échange de nutri-
ments depuis la moelle et la communication entre cellules [65]. Les
ostéocytes sont sensibles aux stimuli mécaniques et produisent en
réponse un signal chimique qui régule l’activité ostéoblastique et
ostéoclastique afin d’adapter mécaniquement la structure [66] [67]
[68] [69] [70]. Il a été montré in vivo que les déformations nécessai-
res pour obtenir une réponse chimique d’une cellule sont de
l’ordre de 1 à 3 % [71] [72] alors que lors d’un chargement physio-
logique, les déformations de la matrice osseuse ne sont que de
0,2 %. L’hypersensibilité mécanique des ostéocytes s’explique par
une prédominance des contraintes fluides sur la déformation
solide. Á l’échelle mésoscopique, de faibles déformations de la
matrice génèrent à l’échelle microscopique un flux de fluide dans
le réseau canaliculaire qui crée des contraintes de cisaillement suf-
fisamment élevées pour stimuler les ostéocytes [66] [73].

Suivant la théorie proposée par Burger et Klein-Nulend [74],
dans un cas de chargement physiologique (état homéostatique), le
flux dans le réseau de canalicules est tel que les ostéocytes ne
recrutent ni ostéoblastes, ni ostéoclastes. Dans un cas de sur-
chargement, l’intensité du flux dans les canalicules est trop élevée,
ce qui a pour conséquence de stimuler excessivement les ostéocy-
tes qui recrutent alors des ostéoblastes. Un nouveau tissu est alors
apposé, qui permet de rétablir un flux dans le réseau de canalicu-
les à un niveau homéostatique. Dans un cas de faible chargement
(alitement, microgravité), l’intensité du flux dans les canalicules est
tellement faible que les ostéocytes ne perçoivent pas ou très peu
de stimuli. Ils meurent soit par apoptose (mort cellulaire program-
mée), soit par manque de nutriments apportés par le fluide. La
matrice osseuse se nécrose localement en émettant un signal chi-
mique qui recrute des ostéoclastes pour résorber cette partie de la
matrice. Après résorption, le flux dans les canalicules redevient
normal. À l’opposé, des cas de sur-chargement extrême entraînent
un endommagement lié à une accumulation de microfissures qui
convergent et coupent les canalicules et conduisent à la mort des
ostéocytes. La zone se nécrose, est résorbée puis se remodèle par
la fabrication d’une nouvelle matrice [75] [76].

Dans le cas de l’ostéoporose, la diminution pathologique des
ostéocytes dérègle ce processus de remodelage. Ce phénomène,
qui apparaît principalement chez les femmes après la ménopause,
conduit à une résorption accrue de la matrice osseuse qui n’est
pas compensée par une phase d’apport équivalente.

depuis plusieurs années. À l’échelle du remodelage, les approches
issues de la mécanique des structures des milieux continus intè-
grent des algorithmes qui modifient la géométrie et les propriétés
des matériaux en reproduisant l’activité cellulaire. Ces algorithmes
tentent de traduire au mieux les observations biologiques et clini-
ques. Les travaux précurseurs de Huiskes et al. ont posé les bases
de la modélisation du remodelage osseux en suivant la loi de
Wolff [77] [78]. Cette approche met en équations les actions suc-
cessives des ostéoclastes et des ostéoblastes modulés par le
signal chimique des ostéocytes, fonction du chargement mécani-
que. De manière analytique, cette approche montre que la diminu-
tion du nombre d’ostéocytes avec l’âge peut expliquer une
augmentation de la fréquence de remodelage. Ces modèles ont
ainsi permis de quantifier l’effet de l’ostéoporose à la ménopause
par une suractivité ostéoclastique [78].

De nouvelles techniques d’imagerie et de reconstruction 3D ont
permis de simuler le remodelage de structures d’os réelles. Les
résultats ont mis en évidence des modes de détérioration par
amincissement, puis rupture des travées et par perforation de pla-
ques. La modélisation a aussi permis de prédire l’effet de traite-
ments pharmaceutiques [79]. Pauchard et al. [80] ont proposé une
approche originale pour prédire l’évolution de la microstructure
osseuse. Ils ont en effet étudié in vivo par microtomographie le
même site osseux chez des rats femelles sur une longue période.
Par ailleurs, l’évolution de la microstructure a été calculée numéri-
quement sur la même durée. La comparaison des simulations
numériques aux résultats expérimentaux, a permis de déterminer
les paramètres du modèle, pouvant ainsi prédire l’évolution incon-
nue de toute structure osseuse.

En développant une approche énergétique, Magnier et al., Lio-
tier et al. et Rossi et al. ont analysé l’influence de la stimulation
mécanique sur les processus biologiques cellulaires [81] [82] [83]
[84]. Le remodelage a été ainsi traduit en une équation thermo-
dynamique faisant intervenir l’énergie mécanique de déformation,
les réactions chimiques de résorption et apposition, et le potentiel
chimique des ostéocytes présents dans la matrice. Ces modèles
ont d’abord considéré l’évolution sous chargements mécaniques
de structures théoriques simples comme une seule travée osseuse
idéalisée, puis un ensemble de travées, pour ensuite considérer
une structure réelle issue d’imagerie 3D. Ils ont été utilisés pour en
simuler l’évolution sur plusieurs décennies et identifier le risque
fracturaire en fonction de l’activité physique. Ils ont également per-
mis de prédire l’ostéoporose et de quantifier l’effet de médica-
ments en montrant, par exemple, l’effet délétère des traitements
anti-résorptifs sur la résistance osseuse à long terme et de valider
l’effet bénéfique des traitements anabolisants.

2. Prothèses ostéoarticulaires
Les prothèses ostéoarticulaires se développent de nos jours et

permettent la restauration d’un grand nombre d’articulations.
Après les prothèses de hanche, les premières implantées, on a vu
apparaître des prothèses de genou, de poignet, de coude, de
cheville, d’épaule et de l’articulation trapézométacarpienne.

Nous nous limiterons dans ce paragraphe aux prothèses totales
de hanche et de genou. Les indications les plus fréquentes pour
les prothèses de hanche sont l’arthrose ou l’usure des cartilages et
les fractures du col fémoral associées à la fragilité osseuse
consécutive, par exemple, à l’ostéoporose. L’implantation d’une
prothèse de genou est le plus généralement réalisée pour des dou-
leurs dues à l’arthrose.

2.1 Prothèses totales de hanche (PTH)
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservésMED 8 060 – 6

1.2.3 Modèles numériques de remodelage osseux

Pour prédire l’évolution de la résistance osseuse et évaluer le
risque fracturaire, des modèles numériques ont été développés

L’arthroplastie de la hanche est largement répandue. Il y a envi-
ron en France 140 000 poses de prothèses totales de hanche par
an, dont 15 % sont des reprises de prothèses primaires. C’est le
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type de prothèse qui présente le meilleur taux de survie au-delà de
15 ans. L’ensemble de ces opérations est en très forte augmenta-
tion en France, comme dans le reste du monde, et les patients pro-
thésés de plus en plus actifs. On dénombre sur le marché un grand
nombre de prothèses de hanche dont les caractéristiques géomé-
triques, les matériaux, leurs revêtements de surface et leurs modes
de fixation sont variables.

Si les premières arthroplasties de hanche ont été réalisées en
Allemagne à la fin du XIXe siècle, avec des têtes en ivoire, cette
chirurgie s’est développée grâce en particulier aux travaux pion-
niers des frères Judet en France (fin des années 1940) [85], qui
proposaient une reconstruction en polyméthylméthacrylate
(PMMA) de la tête fémorale. On peut considérer que les premiers
succès majeurs ont été obtenus par John Charnley avec des pro-
thèses totales de hanche fixées par un ciment de PMMA et
utilisant un couple de matériaux à faible frottement dont le
principe reste encore utilisé en 2015.

Une prothèse totale de hanche comporte classiquement deux
implants : un implant fémoral et un implant acétabulaire (figure 5).
L’implant fémoral est constitué d’une tige insérée dans le canal
médullaire, prolongée généralement par un cône coiffé d’une tête
sphérique. L’implant acétabulaire est constitué d’une cupule insé-
rée dans une coque en métal fixée dans la cavité acétabulaire. La
fixation de l’un ou des deux implants peut être réalisée avec ou
sans ciment [N 4 952]. L’ancrage des éléments prothétiques non
cimentés se fait par impaction conduisant à une déformation du
substrat dont le retour élastique permettra la fixation primaire de
l’implant. La fixation secondaire dépendra de leurs revêtements et
morphologies de surface qui joueront un rôle important pour favo-
riser l’intégration osseuse ou ostéointégration.

Les matériaux utilisés pour les PTH sont de trois grandes
familles : les métaux, les céramiques et les polyéthylènes. Ils
doivent bien évidemment être biocompatibles, avoir des
caractéristiques mécaniques adaptées et de bonnes propriétés
physico-chimiques et tribologiques. Les métaux utilisés sont les
aciers inoxydables, le titane [M 4 780] [M 4 781] et les alliages de
cobalt, de chrome et de molybdène. Les céramiques sont essen-
tiellement de la zircone, de l’alumine ou des composites,
comprenant une matrice d’alumine renforcée par adjonction de
particules de zircone, qui présente une résistance mécanique
meilleure que celle de l’alumine tout en préservant ses propriétés
tribologiques. Le polyéthylène à très haut poids moléculaire (UHM-
WPE), reste un matériau de choix pour la cupule, l’utilisation de
polyéthylènes hautement réticulés permettant d’en améliorer les
propriétés tribologiques.

Les surfaces en contact du couple cupule/tête sont appelées
couple de frottement. On distingue différents types de couple
de frottement. Les couples métal/polyéthylène et céramique/poly-
éthylène constituent les couples dur-mou. La faible rugosité de
surface des têtes en céramique sur du polyéthylène à haute den-
sité parfois hautement réticulé (cross-linked ) donne pour ces cou-
ples les taux d’usure les plus faibles. Les couples métal/métal ou
céramique/céramique constituent les couples dur-dur.

Le diamètre des têtes varie entre 22 et 50 mm ou plus. Le choix
d’un diamètre en fonction du couple de frottement résulte d’un
compromis pour diminuer les risques de luxation (les diamètres
les plus grands augmentent la stabilité de la prothèse) et optimiser
l’usure (les diamètres les plus faibles limitent la production de
débris d’usure).

Les complications tardives des PTH sont la luxation (la tête
fémorale sort du cotyle), la fracture et le descellement. L’optimisa-
tion de la durée de vie d’une arthroplastie, nécessite pour le bio-
mécanicien de s’intéresser à la caractérisation et à la modélisation
du remodelage périprothétique, à la prise en compte de la qualité

En effet, le frottement entre la tête et la cupule d’une PTH est res-
ponsable de l’endommagement des surfaces frottantes et de la for-
mation de débris d’usure (figures 6 et 7). La migration de ces débris
de la zone de contact vers les tissus osseux conduit à une réaction
inflammatoire dévastatrice pour le support osseux. Cette réaction
dépend essentiellement de la nature des débris (polyéthylène,
ciment, métaux, céramiques), de leur abondance, de leur tailles et
de leur composition chimique. Les particules d’usure retrouvées in
vivo lors de reprises de PTH sont de l’ordre du micromètre et peu-
vent être de tailles et de formes différentes [86], selon la nature du
matériau constitutif de la tête prothétique et de la cupule, des sollici-
tations mécaniques, de l’état de surface des surfaces frottantes ainsi
que du mode d’usure. Les mécanismes de dégradation des surfaces
sont multiples et on peut observer aussi bien de l’usure par abra-
sion, que par adhésion ou par fatigue [TRI 4 800].

Figure 5 – Prothèse totale de hanche

Insert

Tige

Tête

Cupule

Zone d’usure sur 
cupule explantée
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés MED 8 060 – 7

osseuse dans des modèles numériques et à la compréhension in
vivo des mécanismes d’usure et de l’évolution des propriétés
mécaniques physico-chimiques et tribologiques des biomatériaux.

Figure 6 – Prothèse de hanche : traces d’usure sur l’insert
en polyéthylène
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Les pistes d’améliorations de la durée de vie des PTH
concernent l’amélioration des propriétés mécaniques des maté-
riaux utilisés et de leur résistance à la rupture, l’amélioration des
surfaces des couples de frottement pour l’optimisation des
conditions de frottement pour une meilleure ostéointégration des
parties impactées.

La caractérisation de l’usure est importante et délicate. On
observe de bien meilleures performances pour les prothèses tes-
tées in vitro (généralement lubrifiées avec du sérum bovin) que
pour les prothèses implantées. Un effort particulier doit être fait
pour rendre plus réalistes les dispositifs expérimentaux.
Concernant les modèles numériques, des approches alternatives à
la méthode des éléments finis peuvent permettre de caractériser la
production de débris, et non seulement l’usure reliée à des
volumes perdus [87].

La qualité de la fixation est un paramètre important pour la lon-
gévité des PTH. Cette qualité dépend de facteurs mécaniques et
biologiques. Dans le cas de prothèses non cimentées, les phéno-
mènes biologiques sont importants à considérer et à comprendre.
Des modèles numériques de mécanotransduction et de remode-
lage osseux sont actuellement développés pour contribuer à ces
études [88]. L’interface entre la tige et l’os est importante.
L’implant doit permettre, conformément à la loi de Wolff, de res-
pecter les chargements biologiques. Une zone osseuse en
décharge mécanique se résorbe, ce qui peut conduire à une perte
osseuse et à l’échec de l’arthroplastie. Une alternative est la pro-
thèse sur mesure adaptée à l’anatomie du patient. À partir d’une
acquisition scanner, une reconstruction tridimensionnelle de la
hanche est réalisée. L’ensemble des caractéristiques géométriques
de la prothèse fémorale est déterminé à l’aide de modèles numéri-
ques pour optimiser son adaptation anatomique.

Certaines questions sur les choix des géométries des prothèses
restent ouvertes et pourraient faire l’objet d’études supplémentaires
de biomécaniciens. Ollivier et al. [89] soulèvent, par exemple, la ques-
tion des conséquences de la redistribution des efforts dus à la modifi-
cation de l’offset et son influence sur l’alignement des membres.

2.2 Prothèses totales de genou
L’arthroplastie totale du genou par des prothèses à glissement a

musculaires, des ménisques et cartilages. Le mouvement de
flexion/extension du genou associe une rotation interne à un mou-
vement de roulement-glissement en rotation du condyle fémoral
sur le plateau distal.

Les prothèses peuvent être unicompartimentales et fonctions du
composant articulaire remplacé, ou tricompartimentales (PTG)
dont les composants sont un implant fémoral, un implant tibial et
un implant rotulien ou patellaire.

Les prothèses se distinguent également par leur système de
stabilisation qui peut être apporté par le système ligamentaire
(conservation des deux ligaments croisés ou préservation du
ligament croisé postérieur uniquement) ou dû à la géométrie de
l’implant et en particulier à la congruence des cuvettes tibiales.
Une prothèse semi contrainte est une prothèse dans laquelle la
stabilisation postéro-antérieure est due à la présence d’une came
et une prothèse est dite contrainte lorsque les implants tibiaux
et fémoraux sont articulés par une charnière. L’insert tibial peut
être mobile. Il s’agit dans ce cas de prothèses dites à plateau
mobile dans lesquelles le plateau, ou insert tibial, qui repose sur
l’embase tibiale garde un degré de mobilité en translation. Ce
système a été développé pour augmenter la congruence sans
augmenter les pressions de contact os-prothèse.

La plupart des prothèses actuelles sont en alliage cobalt – chrome
pour la partie fémorale, l’embase tibiale est en titane ou dans un
alliage cobalt – chrome et l’insert tibial en polyéthylène haute den-
sité. On peut toutefois trouver des implants dans lesquels le couple
de frottement est réalisé par un couple céramique/polyéthylène.

Les implants peuvent être cimentés ou non avec du PMMA. Les
inconvénients connus du ciment sont son comportement et son
risque de rupture en fatigue, sa mauvaise transmission des efforts
à l’interface de la prothèse et de l’os, et son endommagement qui
peut conduire à la production de particules susceptibles d’initier
des phénomènes d’abrasion.

Les techniques d’opérations usuelles permettent difficilement
l’obtention d’un axe mécanique du membre inférieur acceptable.
La chirurgie assistée par ordinateur est de plus en plus utilisée
pour améliorer la précision de l’alignement des composantes
d’une PTG qui est un facteur conditionnant le comportement à
long terme de la prothèse. L’arthroplastie totale du genou peut
être une chirurgie assistée par ordinateur en per- ou préopératoire.
Dans le cas de la navigation optoélectronique, le chirurgien, durant
l’intervention, fait une acquisition 3D de l’anatomie fémur/tibia du
patient ; un modèle osseux est alors déterminé, les paramètres
de coupes sont calculés pour obtenir un positionnement satis-
faisant des implants [90]. Dans un autre cas, en planification pré-
opératoire, un modèle tridimensionnel osseux, spécifique au
patient, est déterminé à partir d’images scanner ou par résonnance
magnétique (IRM). Ce modèle permet le choix de la taille de
l’implant à partir des références choisies par le chirurgien et la
conception de guide de coupe sur mesure.

Le descellement aseptique et l’instabilité sont les indications
principales de révision de prothèses à long terme. Comme dans le
cas des prothèses de hanche, les propriétés mécaniques, tribologi-
ques et physico-chimiques du polyéthylène peuvent être dégra-
dées par des facteurs biologiques ou mécaniques pouvant
conduire à la formation de particules d’usure mais également à la
délamination du polyéthylène (figure 8).

Les voies de progrès passent par des études sur les matériaux
pour améliorer leurs performances mécaniques, leur biocompatibi-
lité et leurs propriétés tribologiques dans le but de se rapprocher
au mieux des qualités de l’articulation naturelle. Les questions sur
le design des implants restent importantes ainsi que celles liées à
leurs interactions avec le milieu biologique. Il est également néces-
saire de développer des modèles mécanobiologiques prenant en
compte la qualité du tissu osseux, son évolution pour étudier la

Figure 7 – Prothèses de hanche : traces de frottement sur la tête 
fémorale

Traces de frottement 
sur tête en céramique
explantée
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservésMED 8 060 – 8

été réalisée au début des années 1970 et elle permet de restaurer
une articulation dont la cinématique, particulièrement complexe,
repose sur les interactions des structures osseuses, ligamentaires,

stabilité de l’implant et la distribution des efforts afin de disposer
d’outils prédictifs patient-adaptés pour une meilleure
compréhension du comportement à long terme des prothèses.
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3. Mécanosensibilité
des cellules et adaptation 
des tissus vivants

Les tissus tels que l’os ou les vaisseaux sanguins sont remo-
delés en permanence par les cellules en réponse, notamment, à
des variations de contraintes mécaniques [91] [92] [93] [94]. Les
cellules sont en effet sensibles aux contraintes mécaniques
extérieures : la concentration en collagène synthétisé par des
cellules osseuses augmente lorsqu’elles sont soumises à des for-
ces de compression [95]. Les fonctions cellulaires homéostatiques
sont conditionnées en partie par l’environnement mécanique. Ce
phénomène est appelé mécanotransduction et c’est par lui que
les cellules adaptent le corps humain à son environnement méca-
nique. La mécanotransduction fait appel à des processus qui impli-
quent l’activation biochimique de protéines qui jouent un rôle
mécanique moteur ou senseur. Ainsi, des chargements anormaux
affectant l’activité cellulaire provoquent des modifications de la
matrice extra-cellulaire, conduisant à des pathologies telles que
l’ostéoarthrite, la tendinopathie, l’arthérosclérose [96] [97] [98] [99]
[100] [101] [102] [103].

Les cellules des tissus conjonctifs sont sensibles à la déforma-
tion de la matrice, mais plus encore au cisaillement du flux de
fluide interstitiel. Dans le tissu osseux, par exemple, la matrice sur
laquelle adhèrent les cellules osseuses, est très rigide (10-20 GPa)
et se déforme très peu. Des déformations comprises entre 0,05 et
0,15 % maintiennent la masse osseuse, tandis que celles entre 0,15
et 0,3 % conduisent à son augmentation [104]. Néanmoins ces
valeurs de déformation peuvent sembler très faibles par rapport
aux premiers seuils de stimulation de 0,3 à 3 % constatés in
vitro [95] [105] [106]. Les hypothèses proposées pour expliquer la
mécanosensibilité des cellules osseuses dans les conditions
physiologiques considèrent le flux de fluide interstitiel qui,
provoqué par la déformation de la matrice [107] [108] [109], peut
engendrer des déformations des ostéocytes cent fois supérieures à
celle de la matrice [110]. Par ailleurs, ces hypothèses mettent en
évidence l’adaptation de la sensibilité des cellules au seuil de
déformation réel du tissu, aussi faible soit-il, dans le cas de l’os
mature minéralisé et très rigide. Il est également intéressant de
noter que les cellules osseuses sont plus sensibles à la fréquence
de stimulation qu’à son amplitude [111] [112].

3.1 Rôle du cytosquelette dans la 
mécanotransduction intracellulaire

Les cellules morphogéniques, qui synthétisent les tissus, sont
adhérentes et possèdent au sein de leur cytoplasme une structure
réticulée appelée cytosquelette (CSQ) composé de filaments bio-
polymériques qui se connectent aux points d’adhésion de la cellule
avec la matrice extracellulaire. Le cytosquelette est constitué de trois
grandes familles de filaments protéiques : les filaments d’actine, les
microtubules et les filaments intermédiaires. Le comportement
mécanique des cellules dépend essentiellement des propriétés
rhéologiques et structurales de leur CSQ [100] [113] [114].

Les filaments d’actine forment un réseau en étant organisés par
des protéines de réticulation dont essentiellement la myosine
(figure 9 et [100]). La molécule de myosine est une protéine
motrice : activée par l’Adénosine TriPhosphate (ATP), elle se
contracte. Chaque molécule de myosine s’accrochant sur deux fila-
ments d’actine, l’activation de la myosine déplace parallèlement et
en sens inverse des filaments d’actine. La combinaison des fila-
ments d’actine, hyper-rigides (2 GPa) [115] [116] [117], et de la
myosine, motrice, crée des réseaux contractiles à travers le cyto-
plasme et donne à la cellule sa rigidité, et à la matrice son main-
tien. Au niveau de la membrane, les filaments d’actine forment un
cortex contractile qui donne à la cellule sa tension membranaire.
Lorsqu’ils se regroupent en faisceaux, ces filaments forment des
fibres de tension qui génèrent des forces de traction de l’ordre de
1-10 nN au niveau des points focaux d’adhésion, points d’ancrage
du CSQ à la matrice [118] [119] [120].

Figure 8 – Exemple d’usure de l’insert en polyéthylène
d’une prothèse de genou
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés MED 8 060 – 9

Figure 9 – Cytosquelette de cellules endothéliales. (A) Les microtubules (vert) couvrent de grandes régions du cytoplasme et apparaissent 
souvent sous forme incurvée. (B) Les filaments d’actine (vert-jaune) apparaissent sous forme de long faisceaux ou de géodes triangulées ; 
la coloration bleue indique les noyaux. (C) Les filaments intermédiaires (rouge) connectent et entourent le noyau. Les microtubules, filaments 
et filaments intermédiaires sont visualisés respectivement avec la GFP-tubuline, rhodamine-phalloïdine et des anticorps à la vimentine [100]
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Les microtubules sont des fibres creuses polymériques
constituées de monomères de tubuline (figure 9). Ils s’organisent
en un réseau qui rayonne depuis le noyau au niveau du centro-
some vers la membrane cytoplasmique [121]. Du fait de leur forme
tubulaire et de leur diamètre important, les microtubules ont une
grande rigidité en flexion, mille fois plus importante que celle des
filaments d’actine [117] [122]. Les microtubules sont les principaux
supports de compression dans les cellules peu adhérentes, et la
matrice extracellulaire est peu sollicitée. Alors que dans le cas où
la cellule est fortement étalée et adhérente à un substrat rigide, les
microtubules sont peu sollicitées et l’essentiel des efforts de
compression est supporté par la matrice extracellulaire via les
points focaux d’adhésion [123] [124] [125] [126].

Les filaments intermédiaires sont des polymères stables chimi-
quement, hyper-élastiques et très résistants (figure 9) [127]. Les
propriétés élastiques des filaments intermédiaires contribuent à la
souplesse et à la déformabilité de la cellule. À des déformations
inférieures à 20 %, les filaments intermédiaires sont peu impliqués
du fait de leur faible rigidité tandis qu’à de plus larges déforma-
tions, ils se rigidifient et résistent afin d’assurer l’intégrité de la
cellule [128]. Ils peuvent également jouer un rôle de soutien en
compression en rigidifiant les microtubules leur permettant de
supporter une compression dix fois plus importante [129]. Les fila-
ments intermédiaires concourent largement au maintien de la
forme cellulaire, à l’ancrage du noyau et des organites cellulaires.
En particulier, ils se prolongent au sein du noyau pour former le
nucléosquelette qui connecte et arrange les brins d’ADN dans le
nucléoplasme. Le cytosquelette et le nucléosquelette représentent
ainsi un continuum physique à travers la cellule, de la membrane
jusqu’au génome [130] [131] [132].

3.2 Adaptation mécanique de la structure 
cellulaire à l’activité biologique

Le CSQ est une structure mécanique active qui réalise certaines
fonctions cellulaires. Le CSQ, par sa contractilité, assure le main-
tien de la cellule à la matrice extracellulaire, lui permettant de réa-
liser son rôle biologique. Le CSQ génère des forces de traction qui
sont transférées à la matrice via les points focaux d’adhésion
(figure 10 et [120]).

Lorsque la cellule migre, ce sont les filaments d’actine qui inter-
viennent principalement. Le relâchement des points d’adhésion à
l’arrière de la cellule, provoque, du fait de la tension interne, un
mouvement de toute la cellule vers l’avant. Au cours de la division
cellulaire, les microtubules forment un fuseau mitotique dynami-
que qui génère des forces opposées qui conduisent à la séparation
des chromosomes tandis que le cortex d’actine se transforme en
ceinture de striction qui, dans le plan perpendiculaire au fuseau
mitotique, découpe et sépare définitivement la cellule mère en
deux cellules filles. De plus, le CSQ confère à la cellule une forme
adaptée à sa fonction biologique comme la forme allongée des
neurones ou la flagelle des spermatozoïdes qui résultent d’un
réseau de microtubules organisés en faisceaux.

En cours de déformation, les cellules s’adaptent mécanique-
ment, en modifiant tout particulièrement leurs réseaux de fila-
ments d’actine. Ainsi des cellules endothéliales soumises à des
efforts de cisaillement fluide développent un réseau de fibres de
tension alignées dans la direction du flux [133]. Le réarrangement
de leur cytosquelette se poursuit jusqu’à ce que les cellules endo-
théliales acquièrent une forme très allongée dans la direction du
flux afin de diminuer leur surface frontale. Cette réorganisation
minimise et homogénéise de manière importante les effets du
cisaillement fluide ressentis par les cellules. Des cellules cardia-
ques soumises à l’étirement du substrat subissent également une
réorganisation de leurs fibres de tension qui s’alignent dans la
direction perpendiculaire à l’étirement. Cette réorganisation

Les hypothèses actuelles concernant le processus de mécano-
transduction cellulaire, depuis la réception du stimulus mécanique
par la cellule jusqu’à l’expression de gènes particuliers,
considèrent tout d’abord l’activation immédiate de protéines de
signalisation telles que la phospholipase C (PLC) et la protéine
Kinase C (PKC). L’activation de ces protéines semble impliquer un
mécanosenseur localisé au sein du réseau de microfilaments du
CSQ ou associé aux complexes d’adhésion [135]. L’activation de la
PLC provoque indirectement une augmentation de la concentra-
tion intracellulaire d’ions calcium Ca2+ qui participent à la réticula-
tion et à la contractilité du CSQ d’actine en activant les protéines
de myosine [136] [137]. Les ions Ca2+ participent également au
renforcement des connexions entre le CSQ et les points focaux
d’adhésion (récepteurs intégrines) [138].

Un CSQ peu structuré et faiblement connecté aux récepteurs
intégrines empêche la mise en place du processus de mécano-
transduction. De même le blocage de la réorganisation du CSQ et
de sa contractilité empêche certains gènes spécifiques d’être nor-
malement exprimés suite à une stimulation mécanique. Ainsi le
CSQ semble jouer un rôle de premier plan dans le processus de
mécanotransduction.

Le CSQ participe également à la transduction intracellulaire en
général. Les protéines de signalisation se déplacent facilement à
travers la cellule en se fixant à des filaments mobiles du CSQ ou
au contraire en glissant le long de filaments fixes qui constituent
alors des voies matérielles de transit [100] [114] [139] [140] [141]
[142] [143] [144].

En conclusion, le réseau cytosquelettique ne constitue pas sim-
plement une structure qui donne à la cellule ses propriétés méca-
niques, mais également un vecteur de transduction intracellulaire
de signaux biochimiques.

3.3 État de l’art de la modélisation
en mécanique cellulaire

Les observations du lien intime entre forme, structure et fonction
des cellules ont conduit les biologistes et les biomécaniciens à
s’intéresser au comportement mécanique des cellules. Ils ont ainsi
proposé des modèles en traduisant la mécanique cellulaire en équa-
tions physiques. Ces modèles ont souvent été associés à un type
d’expérimentation mécanique réalisé sur cellules in vivo, les résul-
tats expérimentaux permettant de paramétrer les modèles. Les
modèles cellulaires permettent également de proposer des hypo-
thèses à valider et peuvent fournir des résultats complémentaires
concernant des phénomènes intracellulaires parfois non observa-
bles, ni mesurables. Dans le domaine de la biomécanique et de la

Figure 10 – Cellules musculaires adhérant à un substrat composé
de micro-plots en polydiméthylsiloxane (PDMS), avec de la fibro-
nectine adsorbée au niveau de la surface supérieure ; la fibro-
nectine est une molécule de la matrice extracellulaire permettant 
l’adhésion des cellules (Échelles 10 µm) [120]
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservésMED 8 060 – 10

complète du CSQ d’actine s’effectue par une première phase de
dépolymérisation, suivie par une polymérisation, très active
démontrant une extrême plasticité du CSQ [134].

mécanobiologie cellulaires, la modélisation et l’expérimentation
progressent de manière couplée. En effet, l’amélioration de l’obser-
vation expérimentale, avec l’utilisation de la microscopie confocale
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et de l’immunofluorescence par exemple, se traduit par une modé-
lisation toujours plus fine des différents composants de la cellule et
de son cytosquelette. De la même manière, les modèles peuvent
susciter, pour leur validation, le développement de nouvelles
expérimentations. La détermination de lois de comportement méca-
nique couplées aux réponses biologiques et biochimiques a ainsi
conduit à une modélisation pertinente du comportement mécano-
biologique de la cellule.

Les premiers modèles de cellule qui ont été développés depuis
le début du XIXe siècle sont issus de la théorie des milieux
continus. Ces modèles sont toujours utilisés pour interpréter les
propriétés mécaniques globales mesurées sur des cellules en cul-
ture et suivant différentes techniques expérimentales [145] [146].

Les modèles rhéologiques issus de la mécanique des milieux
continus permettent de quantifier des propriétés globales (élasti-
cité, viscosité, constante de temps, plasticité) évaluées par des
essais normalisés de caractérisation mécanique. La cellule est
alors considérée comme un matériau fluide viscoélastique décrit
par le modèle de Maxwell ou comme un matériau solide visco-
élastique décrit par le modèle de Voigt. Ce sont des modèles de
représentation dont les paramètres sont établis en approchant le
comportement mécanique réel du matériau biologique étudié.
Evans (1984) a ainsi modélisé le globule blanc par un fluide visco-
élastique de type Maxwell généralisé [147]. Par la suite, il a
considéré une membrane contractile avec une tension corticale,
englobant un fluide visqueux [148]. En outre, de nombreux modè-
les rhéologiques ont été proposés par différents auteurs, comme le
modèle à trois compartiments : le noyau considéré comme solide,
le cytoplasme modélisé comme un fluide à deux viscosités et la
membrane qui génère une tension corticale [149].

Toutefois, ces modèles rhéologiques sont unidimensionnels et
sont devenus rapidement limités pour décrire le comportement
mécanique des cellules vivantes et des modèles bidimensionnels
ont été développés. Caille et al. ont modélisé les champs de défor-
mations de cellules endothéliales soumises à des efforts de
compression, suivant une méthode aux éléments finis [150] [151].
Ces auteurs considèrent la cellule comme un matériau à double
compartiment en distinguant le noyau et le cytoplasme qu’ils
caractérisent par deux milieux continus hyper-élastiques et discré-
tisés par éléments finis. En identifiant la réponse mécanique du
modèle à celle de cellules testées expérimentalement, les auteurs
trouvent des valeurs de modules de Young de 500 Pa pour le cyto-
plasme et 5 000-8 000 Pa pour le noyau.

Les modèles cellulaires basés sur la mécanique des milieux
continus donnent des résultats pertinents en termes de propriétés
mécaniques globales, mais présentent encore un certain nombre
de limites. Les modèles continus ne prennent pas en compte l’exis-
tence de la structure intracellulaire du CSQ et ne permettent donc
pas de décrire la transmission intracellulaire des efforts mécani-
ques de la membrane au noyau [152]. De même, l’influence de la
distribution discrète des points focaux d’adhésion sur le
comportement de la cellule adhérente est généralement ignorée
par les modèles rhéologiques, l’adhésion cellulaire étant prise en
compte par des conditions aux limites continues sur l’ensemble de
la surface adhérente. En outre, les résultats obtenus à partir de ces
modèles ne sont souvent en accord qu’avec un seul type d’expéri-
mentation sur cellules vivantes et il paraît difficile d’envisager, à
terme, la généralisation de l’analyse du comportement mécanique
cellulaire sur la base de tels modèles [123].

Des modèles de gels ont été développés pour traduire l’influence
de la concentration et du niveau de réticulation des filaments du
CSQ sur la réponse mécanique de la cellule. Dans ces modèles, le
CSQ est vu comme un gel dynamique de polymères (filaments
d’actine, microtubules et filaments intermédiaires) qui, localement,
s’assemblent et se désassemblent en permanence en entraînant des

d’interconnexion, Forgacs a développé un modèle de gel décrivant
qualitativement le rôle du CSQ dans les processus de mécano-
transduction intracellulaire par lesquels les signaux mécaniques se
propagent au sein de la cellule jusqu’au noyau [141]. Ce modèle
est constitué de segments organisés selon une distribution
arbitraire et une concentration variable. Au-dessus d’une certaine
concentration, les éléments qui s’interconnectent forment une
chaîne complète qui permet de propager le signal mécanique émis
par la matrice extracellulaire et reçu par les récepteurs membra-
naires, à travers le CSQ et jusqu’au noyau. En dessous de ce seuil
de concentration, aucun signal n’est transmis par le CSQ. Ces
résultats sont en accord avec les observations expérimentales qui
montrent que la vitesse de propagation du signal mécanique
dépend de la concentration en filaments, du niveau de connexion
ainsi que du niveau de tension dans les interactions [114].

Dans son modèle de migration cellulaire, Stossel a développé une
théorie du mouvement cellulaire fondée sur la description de la
transformation sol-gel [153]. Ce modèle considère le cytosquelette
de filaments d’actine comme analogue à celui d’un gel qui passerait
d’un état liquide (sol) à un état gel par une transition liée à la poly-
mérisation des filaments. En prenant en compte la contractilité du
gel, une fluidification à l’arrière de la cellule combinée à une géla-
tion de l’avant de la cellule génère la migration cellulaire. Dans le
prolongement des modèles de gel, le groupe de B. Fabry propose
un modèle basé sur la physique des matériaux vitreux mous pour
estimer les propriétés viscoélastiques des cellules adhérentes [154].
En réalisant des expérimentations de tests mécaniques sur cellules
par magnétocytométrie, les auteurs ont identifié que les modules
d’élasticité et de viscosité des cellules augmentent avec la fré-
quence de stimulation selon une loi puissance à faible exposant.

Pour représenter la relation entre rigidité et tonus cellulaires,
Ingber propose en 1993 un modèle basé sur le concept de tensé-
grité ouvrant de nouvelles perspectives pour aborder la mécani-
que cellulaire [100]. Les modèles de tenségrité sont classiquement
définis comme des structures composées de câbles tendus entre
des barres de support de compression (figure 11). Lorsque la ten-
sion des câbles augmente, la structure se déploie et gagne en rigi-
dité. Comme les structures de tenségrité, le CSQ possède une
tension interne qui est générée par le réseau contractile de fila-
ments d’actine et qui précontraint l’ensemble du CSQ tout en le
stabilisant. Cette tension est équilibrée par la compression passive
exercée par les microtubules, les filaments intermédiaires et le
cytoplasme et est également transmise à la matrice extracellulaire
via les points focaux d’adhésion. Les forces intracellulaires géné-
rées par le CSQ, équilibrent les forces externes et tout changement
dans l’environnement mécanique provoque une réorganisation du
CSQ qui conduit la cellule à un nouvel état mécanique.
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés MED 8 060 – 11

modifications structurales du système dans son ensemble.

En utilisant la capacité d’un système d’éléments à transmettre
une information en fonction de leur concentration et de leur niveau Figure 11 – Modèle de tenségrité cellulaire [100]
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Comme les structures de tenségrité, lorsqu’un chargement exté-
rieur est appliqué, le CSQ se déforme plus par un réarrangement
spatial des filaments que par des déformations locales des
filaments [100]. Ces modèles décrivent bien la rigidification de la
cellule observée en cas de faible déformation ou d’une augmenta-
tion de la tension interne [125] [156] [157]. Wendling et al. ont
apporté une généralisation des propriétés mécaniques des modè-
les de tenségrité cellulaire [158] [159]. À partir de structures de ten-
ségrité élémentaires, ces auteurs ont discuté l’influence de
paramètres essentiels comme la tension des câbles, la longueur
des barres et le nombre d’éléments sur le comportement global.

Ces modèles prévoient la déformation et le réarrangement spa-
tial de filaments du cytosquelette (CSQ). Cependant, ces modèles
ne peuvent pas décrire complètement la réorganisation du CSQ
impliquant l’assemblage et le désassemblage de filaments à cause
d’une connectivité figée. En alternative, le concept de tenségrité a
été associé par Milan et al. à la mécanique des milieux continus
pour représenter la structure filamenteuse et contractile du CSQ
par un système d’interactions multiples de tension et de
compression auto-équilibrées [160]. Lorsque le modèle cellulaire
se déforme, de nouvelles interactions peuvent apparaître tandis
que d’autres disparaissent suivant leurs propriétés dynamiques.
Cela introduit une plasticité du réseau d’interactions capable de
représenter la réorganisation du CSQ. Ce modèle a été utilisé pour
déterminer l’influence des différents sous-réseaux de filaments du
CSQ. Il a été également combiné à une approche expérimentale in
vitro pour identifier les signaux mécaniques impliqués lors de
l’adhésion et leur possible influence sur la différenciation des

un système de plus de 50 000 interactions de tension et
compression. La création de nouveaux points d’adhésion de la
cellule avec le substrat engendre un remodelage du cytosquelette
par l’apparition de nouvelles fibres de tension. Le modèle décrit
ainsi l’augmentation du niveau de tension interne de la cellule en
cours d’adhésion. Le noyau (en jaune) ne se déforme qu’à partir
d’un certain seuil d’étalement cellulaire. Le calcul des forces intra-
cellulaires et intranucléaires peut ainsi aider à l’interprétation des
phénomènes mécanobiologiques par les biologistes.

D’autres modèles cherchent à rendre compte des processus
actifs agissant au cœur du CSQ. Les modèles de dipôles élastiques
représentent le cytosquelette par des dipôles acto-mysosine qui
génèrent des forces élastiques et qui peuvent changer d’orienta-
tion et d’amplitude en réponse à un chargement extérieur. Ce type
de modèle représente le remodelage actif du CSQ en réponse à
une variation du chargement mécanique et explique pourquoi la
cellule réorganise son réseau de fibres de tension soit parallèle-
ment ou soit perpendiculairement à la direction de sollicitation. La
direction de réorganisation est celle qui lui garantit une tension
interne optimale [162] [163] [164].

Les modèles multiphasiques ont été développés en représentant
la cellule par un milieu continu dont les propriétés matériaux sont
basées sur une loi des mélanges entre des constituants soit soli-
des, tels que les filaments du CSQ, soit fluides, comme le cytosol,
ou des espèces dissoutes comme les ions, les monomères et
autres protéines en suspension. La contraction des fibres de ten-
sion est représentée dans le modèle par une pré-contrainte fonc-
tion de leur déformation et de leur taux de déformation. Le modèle
montre une dépendance des propriétés mécaniques de la cellule
avec des processus biochimiques tels que la diffusion des mono-
mères d’actine, la cinétique de formation et de désassemblage des
fibres de tension, leur maintien, leur contraction [165]. Dans la
même idée, Deshpande et al. ont développé un modèle mécano-
bio-chimique qui décrit le processus de remodelage des fibres de
tension en se basant sur l’observation de leur assemblage après

Par exemple, une cellule préalablement étalée et adhérente
s’arrondit une fois détachée. De même lorsque le réseau de micro-
tubules d’une cellule adhérente est cassé par l’utilisation de drogues
spécifiques, la cellule se réorganise spatialement et un nouvel état
d’équilibre apparaît entre les forces intracellulaires et les forces
extérieures [155].
cellules souches à la surface des biomatériaux [161].

Le modèle cellulaire (figure 12) qui est initialement rond et qui
se déforme en s’étalant, représente le cytosquelette contractile par

activation de protéines mécano-sensibles, les fibres de tension se
désassemblant lorsque la tension diminue [166]. Cette théorie a
été modélisée par élément finis en 2D, puis en 3D. À chaque point
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservésMED 8 060 – 12

Figure 12 – Modèle cellulaire selon Milan et al. 2013 : Simulation de l’adhésion cellulaire par création de filopodes connectant les protéines 
(nuage de points sombres) présentes à la surface du substrat (en gris)
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d’intégration du maillage, la contrainte locale ainsi que le signal
biochimique sont calculés pour déterminer la direction de polymé-
risation des fibres de tension. Cette phase active coexiste avec une
phase passive représentant les autres composants non contractiles
du CSQ tels que les microtubules, les filaments intermédiaires et le
cytosol.

Ces modèles apportent une description plus fine des processus
biologiques et biochimiques impliqués dans la réponse mécanique
cellulaire. Dans le futur, l’étude de la mécanotransduction cellu-
laire doit s’appuyer sur le développement de modèles mécano-
biologiques multi-échelles pouvant expliquer la relation entre des
processus biochimiques intracellulaires et la synthèse tissulaire
qui implique la communication entre plusieurs cellules. Ces appro-
ches, qui devraient permettre de prédire l’effet des cellules sur la
matrice, devraient également permettre de comprendre l’influence
d’une altération du matériau de la matrice sur le comportement
cellulaire [167] [168].

4. Conclusion
Le travail présenté porte sur l’analyse de l’os en croissance, sain,

pathologique et réparé. Les applications visées in fine concernent
à la fois des domaines de la clinique, du handicap, de la bio-
mécanique des chocs et des pratiques sportives. Par exemple,
pour la réparation de pertes osseuses de grand volume, la greffe
d’un lambeau de périoste apparaît comme un vecteur de vasculari-
sation accélérant la formation du cal ; des modèles numériques
permettent par ailleurs d’en prédire la qualité ultime en fonction
du niveau de stabilisation mécanique. On trouvera dans
[MED 7 200] une présentation plus large des travaux actuels et des
perspectives en ingénierie tissulaire. Concernant la réparation arti-
culaire, les prothèses du genou ou de la hanche bénéficient désor-
mais d’une expertise scientifique sur le comportement in vivo à
long terme des matériaux. Des voies d’amélioration des arthro-
plasties sont le développement de prothèses sur-mesure associées
à des planifications préopératoires individualisées intégrant des
analyses biomécaniques. Enfin, cet article apporte des connais-
sances sur les processus cellulaires impliqués dans la physiologie

5. Glossaire
Algorithmes de mécano-régulation ; mechano-regulation algo-

rithms
Approches analytiques et numériques prédisant la différencia-

tion du tissu osseux sous chargement mécanique. Dans des cas de
fractures par exemple, peuvent apparaître du tissu fibreux, du car-
tilage ou de l’os selon le niveau de stimulation.

Descellement aseptique ; aseptic loosening

Ce descellement de la prothèse est dû à une réaction inflammatoire
provoquée par des particules d’usure (polyéthylène, métal, cérami-
que, etc.) qui conduit à une ostéolyse péri-prothétique c’est-à-dire à
l’endommagement du tissu osseux situé autour de la prothèse.

Mécanotransduction ; Mechano-transduction

Mise en place par les cellules d’une réponse biologique adaptée
aux stimuli mécaniques. Responsable du toucher et de l’audition,
ce phénomène contrôle également l’adaptation du corps humain à
l’environnement mécanique.

Ostéoconduction ; osteoconduction

Capacité d’un matériau à servir de support passif à la repousse
osseuse.

Ostéogénicité ; osteogenicity

Propriété d’un matériau contenant des cellules capables de syn-
thétiser du tissu osseux.

Qualité osseuse ; bone quality

La qualité osseuse désigne un ensemble de propriétés de macro
et microarchitecture, des propriétés liées aux composants organi-
ques et inorganiques du tissu osseux et qui en conditionnent la
résistance mécanique.

Tenségrité ; tensegrity

Concept architectural qui caractérise l’état mécanique d’une
structure dont la forme et la rigidité résultent de l’équilibre entre
forces internes de tension et de compression.

T-score ; T-score

Écart mesuré en déviation standard entre la densité minérale
Copyright © – Techniques de l’Ingénieur – Tous droits réservés MED 8 060 – 13

et les pathologies de l’os. Ces connaissances font apparaître
des éléments comme autant de facteurs à moduler par de futurs
traitements médicamenteux.

osseuse d’un patient et la valeur moyenne de jeunes de même
sexe pour lesquels la masse osseuse est supposée théoriquement
normale.
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