
Mécanique des tissus vivants, 
coordonné par Cédric LAURENT et Claude VERDIER. © ISTE Editions 2023. 

Introduction 

Mécanique du vivant :  
applications, défis et méthodes 

Cédric LAURENT 
LEM3, Université de Lorraine, Metz 

I.1. La mécanique des tissus vivants : pour quoi faire ? 

Les différents chapitres qui constituent le cœur du présent ouvrage s’intéresseront à 
des tissus spécifiques et souvent peu étudiés, en tentant de dresser un état des lieux des 
connaissances actuelles pour ce qui concerne leur anatomie et leur microstructure, leur 
comportement mécanique, ou encore les différentes propositions de modélisation (ana-
lytique et/ou numérique) qui ont été faites. Les défis associés à ces différents aspects 
constituent une partie importante de la littérature actuelle en mécanique des tissus vivants, 
et les réponses qui sont apportées dépendent souvent des spécificités du tissu étudié, ainsi 
que de la finalité (souvent clinique) des recherches qui sont menées. Étant donné que cet 
ouvrage s’intéresse à la description de la mécanique du tissu vivant, il apparaît donc 
opportun de commencer par se poser la question de cette finalité, et de dresser quelques 
exemples de problématiques qui seront traitées dans les prochains chapitres, et qui né-
cessitent une compréhension fine de la mécanique des tissus vivants.  

I.1.1. Détecter et comprendre des pathologies 

Lors de l’apparition d’une blessure ou d’une pathologie au sein d’un tissu vivant, les 
propriétés du tissu s’en trouvent souvent affectées. Si la plupart des méthodes liées à la 
détection ou au diagnostic de telles pathologies se situent hors du champ de la mécani-
que, la caractérisation des propriétés mécaniques des tissus peut néanmoins aider, d’une  
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part, à détecter ou suivre l’évolution d’une pathologie, et, d’autre part, à aider à la com-
préhension des mécanismes qui l’ont causée. On pourra ainsi chercher à caractériser 
l’évolution dans le temps des propriétés d’un tissu, comme cela sera mentionné pour le 
diagnostic de la fibrose hépatique (chapitre 1) ou le suivi de pathologies dégénératives 
de l’os (chapitre 9). On pourra également tenter de comprendre l’interaction entre le tissu 
vivant et son environnement, en tentant d’identifier les nombreuses actions et rétroactions 
qui existent entre la composition d’un tissu, son environnement mécanique et ses pro-
priétés effectives (comme pour le cas de pathologies cardiovasculaires en chapitre 8). En 
se basant sur la modélisation du rôle du tissu dans son environnement, on pourra aussi 
tenter de comprendre l’origine d’une pathologie telle que la rupture du ligament croisé 
antérieur (chapitre 7), et fournir des informations quant à la prévention de telle blessure 
ou aux protocoles de réhabilitation adaptés, ou encore tenter d’interpréter plus finement 
les mesures qui sont faites pour caractériser une cornée pathologique (chapitre 3). Dans 
tous les cas, ces approches nécessitent une compréhension fine du comportement normal 
et pathologique des tissus biologiques, ce qui constitue l’objectif du présent ouvrage. 

I.1.2. Concevoir des implants ou des procédures chirurgicales 

Depuis plusieurs décennies, les progrès conjoints de la médecine, de l’ingénierie bio-
médicale et de la science des matériaux ont permis de formuler des solutions de répara-
tion à de nombreuses problématiques cliniques liées à la rupture, au vieillissement ou à 
l’endommagement d’un tissu. Lorsqu’il s’agit de développer une telle solution (le plus 
souvent un implant), il convient de connaître les sollicitations auxquelles il sera soumis 
dans son environnement physiologique, ainsi que les propriétés natives du tissu qu’il vise 
à remplacer.  

Dans les deux cas, des campagnes expérimentales permettent évidemment de caracté-
riser ces propriétés mécaniques : elles nécessitent néanmoins des démarches longues et 
coûteuses, et ne sont pas dénuées de limitations, comme on le verra ci-après. De façon 
alternative, différents outils de simulation numérique (et en particulier la méthode des élé-
ments finis) permettent à la fois de tenter de simuler l’environnement mécanique d’un 
tissu lors d’une activité physiologique, et de simuler les modifications de cet environne-
ment dues au remplacement du tissu natif par une solution de remplacement. Ces si-
mulations peuvent aussi permettre de prédire les évolutions post-implantatoires, qui sui-
vront la mise en place de cet implant si des phénomènes plus complexes (vieillissement, 
dégradation, remodelage, etc.) sont pris en compte. En outre, et enfin, de telles simulations 
peuvent permettre d’étudier (et d’améliorer) certains paramètres d’un acte chirurgical 
(position ou propriétés d’un implant, interaction avec les tissus avoisinants, voie d’abord, 
etc.) sans avoir recours à une démarche par essais-erreurs, évidemment délétère dans le 
domaine de la santé.  
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Ces différentes approches nécessitent néanmoins également une compréhension fine 
de la mécanique des tissus vivants. Elles seront notamment évoquées pour ce qui concer-
ne l’amélioration de la chirurgie hépatique (chapitre 1), de la chirurgie reconstructrice de 
la peau (chapitre 2), pour prédire et contrôler l’impact fonctionnel d’une chirurgie linguale 
(chapitre 4), le développement de solutions de remplacement pour le disque de l’articula-
tion temporo-mandibulaire (chapitre 5), le disque intervertébral (chapitre 6) ou la cornée 
(chapitre 3), ou encore l’amélioration de la ligamentoplastie du ligament croisé antérieur 
(chapitre 7). 

I.2. La mécanique des tissus vivants : spécificités 

I.2.1. Définition des géométries externes et des microstructures 

Lorsqu’il est question d’étudier un tissu biologique ou un substitut visant à le rem-
placer, il est nécessaire d’en définir la géométrie extérieure (à l’échelle macroscopique 
de l’organe), et éventuellement également la microstructure ou les constituants (à l’échelle 
mésoscopique ou microscopique). Dans les deux cas, le recours à différentes méthodes 
d’imagerie (souvent complémentaires) est devenu incontournable. Le tableau I.1 syn-
thétise et illustre différentes modalités d’imagerie qui sont couramment utilisées pour ali-
menter des travaux dans le domaine de la mécanique du vivant, et qui seront mentionnées 
dans les chapitres suivants, sans viser à l’exhaustivité. Les résolutions associées à ces 
différentes modalités dépendent fortement de l’équipement utilisé, ainsi que des condi-
tions d’acquisition : il est difficile de dresser un état des lieux qu’il est possible d’atteindre 
à un moment donné des résolutions avec chacune des méthodes, tant ces spécifications 
évoluent vite avec le temps. Des ordres de grandeur sont néanmoins donnés à titre indica-
tif dans le tableau I.1. Certaines méthodes sont très locales et permettent de caractériser 
la microstructure, la composition ou l’état de surface d’un tissu (AFM, microscopie con-
focale, spectroscopie Raman, µCT), tandis que d’autres se limitent à l’échelle macroscopi-
que, mais permettent l’acquisition de gros volumes d’images (IRM, CT, scanner 3D, 
DXA).  

Il est possible, en outre, de séparer ces modalités de différentes façons : celles qui sont 
nécessairement destructives (histologie, MEB), et celles qui permettent la caractérisation 
in vivo (élastographie, IRM, scanner 3D, CT, DXA), ou encore celles qui permettent de 
reconstruire un volume 3D (IRM, CT, AFM, scanner 3D, microscopie confocale), et 
celles qui se limitent au 2D (histologie, SHG, élastographie, DXA). Certaines de ces mé-
thodes permettent, en plus de la géométrie, de donner accès à d’autres informations, 
comme la composition (Raman, histologie, DXA) ou les propriétés mécaniques (AFM, 
élastographie). La combinaison de ces différents moyens d’imagerie permet d’obtenir 
des informations à la fois sur la géométrie et sur la microstructure des tissus biologiques à 
différentes échelles. 
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 Aperçu Caractéristiques 

IRM (imagerie 
par résonance 
magnétique) 

(Singh et al. 2018) 3D, résolution moyenne (≈ 0,1 mm) 
Temps d’acquisition long 
Non invasif 
Application principale : différenciation des 
tissus mous ou non minéralisés, imagerie 3D  
in vivo 

CT et µCT 
Tomographie  
par rayons X 

(Heveran et al. 2019)

 

3D, résolution haute (µCT ≈ 1 µm) ou 
moyenne (CT ≈ 1 mm) 
Temps d’acquisition moyen (CT) à long (µCT) 
Moyennement invasif (CT) à invasif (µCT) 
Matériaux limités (pas de tissus mous) 
Application principale : imagerie de l’os et de 
la micro-architecture osseuse 

Analyse de coupes 
histologiques 

(Brieu et al. 2016) 2D très haute résolution (≈ 0,1 µm) 
Temps de préparation long  
Destructif pour l’échantillon (fixation, 
marquage) 
Application principale : caractérisation  
de la composition d’un tissu (tissus et cellules) 

AFM 
Microscopie  

à force atomique 

(Raspanti et al. 2002) Uniquement en surface, très haute résolution  
(≈ 0,01 µm) 
Temps d’acquisition moyen, pas de préparation 
Non invasif pour l’échantillon 
Application principale : cartographie de 
surface ou propriétés élastiques locales 

MEB 
Microscopie 
électronique 
à balayage 

(Liu et al. 2018) 2D, très haute résolution (≈ 0,01 µm) 
Temps de préparation long (fixation, 
métallisation) 
Destructif pour l’échantillon 
Application principale : cartographie  
de la surface de l’échantillon 

Spectroscopie 
Raman 

(Winterhalder et 
Zumbusch 2015) 2D, haute résolution (≈ 1 µm) 

Temps d’acquisition très courts 
Non invasif 
Application principale : suivi de pathologie  
ou de l’évolution de la composition d’un tissu 
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 Aperçu Caractéristiques 

Élastographie 

(Chernak et Thelen 
2012) 2D, résolution moyenne (≈ 0,1 mm) 

Temps d’acquisition très courts 
Non invasif 
Application principale : cartographie  
des propriétés élastiques et détection 
d’anomalies 

SHG 
Microscopie  
de seconde 

harmonique 

(Goulam Houssen 
et al. 2011) 2D (3D), haute résolution (≈ 1 µm) 

Temps d’acquisition courts, sans préparation 
Non invasif 
Limité aux tissus bien organisés 
Application principale : imagerie de la 
structure collagénique de tissus mous 

DXA ou DMO 
Absorptiométrie 

biphotonique  
à rayons X 

(Henderson et al. 
2002) 

 

2D, résolution moyenne (≈ 0,1 mm) 
Temps d’acquisition courts, sans préparation 
Très peu invasif 
Matériaux limités (pas de tissus mous) 
Application principale : mesure de la densité 
minérale osseuse pour détection de pathologie  
ou évaluation pré- et post-opératoire en 
chirurgie orthopédique 

Tableau I.1. Exemples de méthodes d’imagerie couramment utilisées pour 
caractériser la géométrie externe et/ou la microstructure de tissus biologiques 

I.2.2. Lois de comportement : formalisme et définitions 

I.2.2.1. Remarques de notations et lois de comportement 

Une loi de comportement permet de modéliser, et donc de prédire, la relation qui lie 
des grandeurs intensives (souvent les contraintes) et des grandeurs extensives (souvent 
les déformations) au sein d’un matériau. La construction d’une loi de comportement con-
siste alors à définir un cadre basé sur la thermodynamique, et qui fait intervenir les pro-
priétés intrinsèques du matériau, qui seront obtenues par identification expérimentale 
(Latorre et Montáns 2020). Une description exhaustive des principales lois de comporte-
ment utilisées pour décrire le comportement des tissus biologiques a été récemment pro-
posée (Payan et Ohayon 2017) : on se contentera ici d’en rappeler les bases et de men-
tionner quelques lois qui sont à l’origine de la majorité des développements actuels dans 
ce domaine.  
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Ces lois seront formulées pour un volume élémentaire représentatif (VER) dans lequel 
la matière est en général considérée comme continue, et dont la microstructure (fibres et 
fibrilles de collagène, matrice extracellulaire, etc.) est alors homogénéisée à l’échelle du 
VER. Cette notion de VER constitue un des éléments clés de la représentation qui est faite 
du matériau : pour les applications présentées ensuite, il se situe en général à l’échelle 
du tissu, c’est-à-dire qu’il ne considère pas le comportement des différents éléments 
constitutifs de la matière, mais leur comportement effectif ou apparent. La plupart des 
lois mentionnées dans les chapitres suivants entrent dans le cadre de l’hyperélasticité, 
pour lequel on peut établir un lien entre le tenseur des contraintes S (ici, au sens de la 
seconde contrainte de Piola-Kirchhoff) et le tenseur des déformations E (ici, au sens 
du tenseur des déformations de Green-Lagrange) ou le tenseur de Cauchy-Green droit 
C, de telle sorte que : 

2ψ ψ∂ ∂= =
∂ ∂

S
E C

 avec T= ⋅C F F , ( )1
2

= −E C I  et = ⊗ ∇ +F u I  [I.1] 

Dans ces relations, F est le tenseur gradient de la transformation, u est le champ de 
déplacements, tandis que ψ est un potentiel thermodynamique défini par unité de volume 
(souvent appelé potentiel de déformation en hyperélasticité, ou densité d’énergie élasti-
que), d’où dérive la loi de comportement du matériau. Ainsi, la définition d’une loi de 
comportement (purement mécanique, ici) à l’échelle du VER peut se faire en déterminant 
la forme du potentiel convexe ψ, c’est-à-dire à travers la manière dont varie la densité 
d’énergie élastique stockée dans le matériau en fonction de la déformation appliquée 
(et éventuellement d’autres variables).  

C’est ce qui constitue le défi lié à la définition de lois hyperélastiques : il a d’ailleurs 
été dit (non sans ironie) que le nombre de formes proposées est approximativement égal 
au nombre de chercheurs travaillant dans le domaine (Volokh 2016). La question du choix 
de la loi de comportement et de son domaine de validité est centrale pour les applications 
qui ont été mentionnées précédemment : on peut alors distinguer plusieurs approches 
proposées dans la littérature, et qui seront mentionnées dans les chapitres suivants.  

Les modèles phénoménologiques visent à décrire le comportement macroscopique 
du tissu à partir d’une quantité limitée de paramètres à identifier, et sont souvent les plus 
efficaces numériquement. La priorité, dans ce cas, est en effet de proposer une loi simple 
d’utilisation et qui permet de reproduire de la meilleure façon des résultats expérimentaux 
après identification des paramètres du modèle (en faisant intervenir des méthodes d’op-
timisation pour cette identification). La pertinence de ces modèles est donc totalement 
dépendante du nombre, de la fiabilité et de la reproductivité des données expérimentales 
qui les alimentent (Chagnon et al. 2017).  
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Les modèles microstructuraux tendent à relier les paramètres du modèle à l’échelle 
du VER à des quantités mesurables relatives à la géométrie ou aux propriétés des com-
posants du tissu au sein du VER, à l’échelle de leur microstructure. Ils sont donc davan-
tage adaptés, par exemple, à la compréhension des mécanismes de blessure et de guérison 
ou à la détection de pathologies, puisque l’accent est en effet mis sur la signification 
physique des paramètres des modèles. Si ces modèles microstructuraux peuvent paraître 
davantage pertinents que les précédents pour comprendre la physique d’un phénomè-
ne, ils sont néanmoins généralement plus complexes à implémenter dans un code de 
calcul et plus coûteux numériquement, en raison notamment des nombreux paramètres 
associés.  

Les procédures dites « pilotées par les données », ou data-driven, sont en plein 
essor et visent à s’abstraire de l’utilisation d’un modèle (Kirchdoerfer et Ortiz 2016 ; 
Eggersmann et al. 2019). La procédure WYPiWYG (What You Prescribe is What You 
Get) est en particulier compatible avec le cadre de l’hyperélasticité (Latorre et Montáns 
2013 ; Latorre et Montáns 2014 ; Crespo et al. 2017 ; Romero et al. 2017 ; Latorre et 
Montáns 2020). Il est alors question, dans ce cas, de construire le potentiel élastique 
point par point sans avoir recours à un modèle, en reproduisant fidèlement les données 
expérimentales qui alimentent la procédure. Le calcul associé fait alors appel à un dia-
logue permanent entre l’état de déformation du tissu au sein de la simulation, et repose 
sur une base de données expérimentale contenant l’état de contraintes associé à cet état 
de déformation. Le succès de tels développements dépend donc de la qualité et de l’am-
pleur de la base de données expérimentale qui l’alimente.  

I.2.2.2. Quelques modèles hyperélastiques pour les tissus vivants 

La plupart des tissus vivants qui constitueront les objets d’étude des prochains cha-
pitres sont composés d’une matrice aqueuse, de cellules, de collagène, d’élastine, avec 
ou sans composant minéral. La modélisation du comportement mécanique des tissus 
conjonctifs constitue un vrai défi en mécanique, dans la mesure où ces tissus montrent un 
comportement souvent fortement non-linéaire, anisotrope, visco-élastique, endommagea-
ble, dans un contexte de grandes transformations. Ces propriétés sont des consé-quences 
de la structure hiérarchique et multi-échelle de ces tissus (Maceri et al. 2010 ; Marino 
2018).  

De très nombreux modèles ont été proposés afin de simuler le comportement des 
tissus mous, et font l’objet de développements importants au moment de la rédaction 
de cet ouvrage : ils reposent en général sur les mêmes formes de base pour le potentiel ψ, 
dont certaines sont données dans le tableau I.2. Ces modèles font généralement l’hypothè-
se d’incompressibilité des tissus, en raison de la présence importante d’eau, et tentent de 
prendre en compte leur forte anisotropie due à la présence de fibres de collagène. La ré-
ponse macroscopique non-linéaire (allure convexe de la courbe contrainte-déformation),  
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qui est caractéristique de ces tissus conjonctifs, résulte des différents mécanismes à l’œu-
vre lors de la déformation de ce réseau hiérarchique : alignement et mise en tension des 
fibres (ondulées) de collagène tout d’abord, puis élongation des fibrilles qui les consti-
tuent ensuite. Cette dernière partie est largement dépendante des liaisons biochimiques 
aux sous-échelles des fibrilles et des molécules de collagène (Marino 2018), ce qui dépas-
se néanmoins l’échelle du tissu à laquelle les chapitres suivants se situent. Ces méca-
nismes permettent aux tissus conjonctifs de répondre de façon élastique à des déforma-
tions relativement importantes (atteignant couramment les 10 %, même en condition 
physiologique). Ainsi, c’est nécessairement dans le cadre des grandes déformations que 
s’inscrivent la majeure partie des modèles proposés pour en décrire le comportement. 

Dans le cadre de l’hyperélasticité, le comportement du tissu mou est entièrement 
décrit à travers le potentiel de déformation ψ qui dépend de l’état de déformation, carac-
térisé, par exemple, par C. L’isotropie d’un matériau peut être prise en compte dès la 
formulation de la loi de comportement, en exprimant ce potentiel à travers les invariants 

de C notes I1, I2, I3, ou en fonction des trois dilatations principales λI, λII, λIII, dont les 
carrés sont les valeurs propres de C. Dans le cas où le matériau est incompressible ou 
quasi incompressible, on cherchera à imposer le fait que le troisième invariant I3 soit 
unitaire, dans la mesure où : 

( ) 2
3 det det TI J= = ⋅ =C F F  avec detJ = F  [I.2] 

Le jacobien J correspond alors à la variation locale de volume, considérée comme uni-
taire dans le cas d’un tissu incompressible. Il est alors courant d’introduire la décompo-
sition 2/3J=C C, de telle sorte que det 1=C , qui permet de décomposer la densité ψ en 
une première partie ψvol correspondant à l’énergie élastique due à la variation de volume J, 
et une seconde partie ψ  correspondant à la transformation isochore, de telle sorte que : 

( ) ( ) ( )vol Jψ ψ ψ= +C C  [I.3] 

On pourra noter dans ce cas 1 2 3, ,I I I  les invariants de C. On notera au passage que 
cette hypothèse d’incompressibilité est en pratique rarement vérifiée lors des simulations 
en biomécanique des tissus mous, puisque l’incompressibilité parfaite pose des diffi-
cultés numériques. Les méthodes utilisées pour respecter cette condition peuvent mener 
néanmoins à des comportements tridimensionnels très hétérogènes, et parfois aberrants 
(Marino 2018). Dans le cas des tissus conjonctifs, qui sont fibreux et donc anisotropes, 
il est courant alors d’introduire des pseudo-invariants 4 5, ,..., nI I I  relatifs à la direction  
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des fibres (Weiss et al. 1996 ; Holzapfel et al. 2000). Ces modèles formulent alors l’hy-
pothèse forte de contributions indépendantes de la part des fibres et de la matrice, ce qui 
mène à décomposer ψ (ou ψ ) en deux parties distinctes : 

( ) ( ) ( )mat mat fib fibψ ν ψ ν ψ= +C C C  tel que 1mat fibν ν+ =  [I.4] 

où matν  et fibν  représentent les fractions volumiques de la matrice et des fibres respecti-
vement. Il est également courant de considérer que la matrice (essentiellement aqueuse) 
correspond à une contribution purement isotrope du tissu, tandis que les fibres corres-
pondent à une contribution anisotrope, de telle sorte que : 

( ) ( ) ( )iso anisoψ ψ ψ= +C C C  

avec : 

( ) ( )iso mat matψ ν ψ=C C  et ( ) ( )aniso fib fibψ ν ψ=C C  [I.5] 

En utilisant ces notations homogénéisées, certains des principaux potentiels hyper-
élastiques ψ utilisés couramment pour la description des tissus vivants sont regroupés dans 
le tableau I.2. 

Dans les cas précédents, le comportement élastique du tissu est modélisé au moyen 
du potentiel de déformation ψ. Or, comme rappelé ci-dessus, les tissus mous peuvent 
montrer également des comportements inélastiques, incluant visco-élasticité (en raison 
de la présence d’eau), croissance/remodelage (changements de forme et/ou de proprié-
tés), plasticité (glissement entre les fibres de collagène), et endommagement (rupture des 
liaisons entre fibres et molécules de collagène). Ces deux derniers phénomènes intervien-
nent principalement lorsque les tissus sont soumis à des chargements d’amplitudes su-
périeures à celles des chargements physiologiques. Afin d’intégrer le comportement iné-
lastique des tissus mous dans la description de leur comportement, il est alors possible 
de décomposer la transformation F en une partie élastique Fe (décrite comme précé-
demment) et une partie inélastique Fi, faisant intervenir des variables internes, et les quan-
tités duales associées. Enfin, la prise en compte de la visco-élasticité par l’ajout d’une con-
tribution visqueuse et dissipative au potentiel thermodynamique précédent peut être 
envisagée (voir (Pioletti et al. 1998 ; Vogel et al. 2017)). De même, seules des lois de 
comportement pour des tissus passifs sont ici présentées, c’est-à-dire sans activité mus-
culaire, même si des lois similaires existent pour les tissus contractiles (Ohayon et al. 
2017). Enfin, contrairement à d’autres domaines de l’ingénierie, on notera que les effets 
thermiques sont rarement pris en compte dans les lois de comportement consacrées aux 
tissus biologiques, dans la mesure où la température au sein du métabolisme subit rare-
ment des variations importantes. 
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 Potentiel élastique Informations 

(Mooney 
1940) ( ) ( )1 21 23 3= − + −C I ICψ  

Modèle 
hyperélastique 
développé pour  
les matériaux 
caoutchoutiques 

(Veronda et 
Westmann 

1970) 

( )( ) ( ) ( )−= − + − +βψ 1 3
1 2 2 31 3I Ice g Ic  

Modèle 
exponentiel 
isotrope 
Initialement 
développé  
pour la peau 

(Ogden et 
Hill 1972) ( )

1
3

=

= + + − i i i

N

I II III
i

ii

α α αλ λ
μ

ψ λα
 

Modèle 
hyperélastique 
développé  
pour les matériaux 
caoutchoutiques 

(Weiss et al. 
1996) 

( ) ( ) ( )= +C Cvol Jψ ψ ψ  

( ) ( ) ( )( )4

2 3 41
1

1 23 3 −= − + − + −II I eC C C Iψ  

Modèle 
exponentiel 
anisotrope 
Extension du 
modèle de 
Mooney-Rivlin 
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Tableau I.2. Exemples de potentiels élastiques couramment utilisés  
pour modéliser le comportement de tissus vivants dans le cadre  

de l’hyperélasticité (paramètres du modèle en bleu) 



Introduction     13 

I.2.2.3. Loi de comportement élastique linéaire 

La loi de comportement élastique linéaire correspond à un cas particulier de la rela-
tion précédente, issue du choix d’un potentiel ψ permettant de linéariser la relation con-
trainte-déformation : dans ce cas, on cherche alors, en général, à définir le tenseur des 
modules d’élasticité C (d’ordre 4), qui permet de lier la contrainte à la déformation. Il 
contient toutes les propriétés élastiques du milieu équivalent (on s’arrête ici au cas de la 
« théorie du premier gradient », même si de nombreux modèles plus complexes existent), 
qui peuvent être au nombre de 21 dans le cas très général (triclinique), et se réduisent à 
deux paramètres d’élasticité dans le cas où le milieu est considéré comme isotrope. 
Parmi ces deux paramètres, le module d’Young est le plus utilisé en raison de sa significa-
tion physique évidente (rigidité du matériau, mesuré à partir de la pente de la courbe 
contrainte-déformation lors d’un essai uni-axial) : des valeurs de module d’Young seront 
donc souvent données « en première approche » dans les différents chapitres qui sui-
vront, même si leur définition est critiquable dans le cas d’un tissu mou au comportement 
fortement non-linéaire. La plupart des auteurs désignent alors le module d’Young comme 
le module tangent à l’origine pour de petites déformations.  

I.2.3. Chargements et conditions aux limites 

Pour de nombreuses applications, dont certaines ont été mentionnées ci-dessus, il est 
nécessaire de replacer un tissu biologique ou un implant dans le contexte physiologique 
dans lequel il est amené à exercer ses fonctions. En contraste avec les conditions aux limi-
tes couramment rencontrées dans différentes applications de l’ingénieur, la définition de 
ce contexte physiologique dans le domaine du vivant est un défi en soi, tant les conditions 
aux limites peuvent être complexes à déterminer. On peut alors identifier différents types 
d’approches, parmi lesquelles : 

– le recours à des robots de simulation programmés pour reproduire une cinématique 
physiologique sur des échantillons cadavériques (Woo et al. 1999) : l’absence d’activité 
musculaire, les difficultés de conservation des tissus, et la fidélité de la cinématique im-
posée constituent des inconvénients de cette approche. Les échantillons disponibles sont, 
pour des raisons évidentes, essentiellement issus de patients âgés et sont sortis de leur 
contexte physiologique. L’activité musculaire peut être approchée par l’ajout de câbles 
en tension, ce qui représente cependant assez mal la cinétique complexe des actions mus-
culaires en cours de mouvement ;  

– l’implantation de jauges ou de capteurs in vivo dans des patients volontaires, qui 
est rare en raison des questions éthiques évidentes qui sont alors soulevées, et dont les 
résultats sont limités par le caractère très local de la mesure ; 

– l’imagerie in vivo : l’utilisation de différentes modalités d’imagerie (IRM, échogra-
phie, tomographie) in vivo peut permettre de déterminer la cinématique de points d’intérêts  
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visibles. Un couplage avec une mesure de l’activité musculaire (EMG) en surface est éga-
lement possible pour enrichir cette mesure. Cette approche est néanmoins limitée par le 
nombre et l’accessibilité de ces points d’intérêts ; 

– les méthodes de dynamique inverse : le recours à des plateformes de force, couplé 
à des méthodes d’analyse du mouvement, permet de quantifier les efforts et/ou la ciné-
matique au niveau d’une articulation éloignée des points de mesure, par une approche 
dite de dynamique inverse (Holder et al. 2020). Cette approche nécessite cependant de 
réaliser de nombreuses hypothèses (activités musculaires simplifiées, articulations par-
faites, artefact de tissus mous, corps rigides, etc.) ; 

– l’instrumentation des gestes du praticien : lorsque la mesure est difficile, les mains 
d’un praticien peuvent être équipées pendant un geste clinique habituel pour en déduire 
le comportement des tissus qui sont manipulés (Sandoz et al. 2011). 

Aucune de ces approches n’est néanmoins dénuée de limitations. Lorsque l’envi-
ronnement physiologique d’un tissu biologique doit être analysé afin de déterminer les 
conditions aux limites d’un modèle numérique, il est alors nécessaire d’associer plusieurs 
de ces approches en ayant conscience de leurs limites. Cela constitue une spécificité 
supplémentaire de la mécanique du vivant, en comparaison à d’autres domaines de l’in-
génierie où l’environnement du système à étudier est généralement davantage maîtrisé. 

I.2.4. Défis expérimentaux 

I.2.4.1. Échelle macroscopique de l’organe : essais mécaniques 

Comme il a été mentionné précédemment, les différents modèles qui peuvent être 
proposés dans le domaine de la mécanique du vivant doivent évidemment être alimentés 
et reposer sur des données expérimentales. Or, la mécanique du vivant diffère également, 
en ce sens, d’autres domaines de l’ingénierie, car l’expérimentateur en biomécanique est 
confronté à de nombreuses difficultés inhérentes à la nature des matériaux qu’il veut 
caractériser. Ces difficultés concernent plusieurs aspects : 

– conditions de l’essai (température, humidité, composition de l’environnement 
fluide, etc.) : elles doivent imiter au plus près l’environnement physiologique du tissu. Cet 
environnement est le plus souvent difficile à définir et à reproduire, et peut impliquer le 
développement de dispositifs ad hoc permettant la circulation d’un milieu fluide (un 
exemple en figures I.1a et I.1b pour la caractérisation de l’os trabéculaire) ; 

– dans le cas où l’on teste une structure (un organe complet) plutôt qu’un échantillon 
de matériau, il peut s’agir alors de reproduire au plus proche les chargements réels : un 
exemple de caractérisation in vitro d’un humérus humain pour plusieurs conditions 
aux limites est donné en figure I.1c. Une alternative consiste à tenter de caractériser un 
tissu in vivo comme illustré en figure I.1d, au moyen de méthodes de mesure non inva-
sives ; 
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– définition des géométries : l’estimation empirique de la loi de comportement exige 
de suivre la géométrie des échantillons en cours d’essai. Pour des essais in vitro, le re-
cours à un suivi vidéo (exemple en figure I.1a) ou à des mesures par des capteurs de 
déplacement (exemple figure I.1c) est généralement réalisé. Pour des essais in vivo, en 
revanche, la définition des géométries (évolution de la longueur et des sections trans-
verses) est plus complexe : des acquisitions non invasives peuvent alors être imaginées en 
parallèle de l’essai (exemple en figure I.1d) ; 

– préhension de l’échantillon : les essais de compression, comme celui illustré en 
figure I.1.a, ainsi que les essais de flexions courants pour la caractérisation de l’os, per-
mettent de solliciter l’échantillon par simple contact avec des surfaces rigides. En revan-
che, lorsqu’il s’agit d’imposer d’autres types de sollicitations ou de faire varier la position 
de l’échantillon, comme illustré en figure I.1c, la question du moyen de préhension se pose. 
Il s’agit en effet, dans ce cas, de maintenir l’échantillon en évitant tout glissement, mais 
sans l’endommager (Jiang et al. 2020). Ce maintien peut être réalisé en noyant ses ex-
trémités dans des blocs de polymère (Laurent et al. 2016) au moyen de mors cryo-
géniques (Wieloch et al. 2004), ou encore en utilisant des mors montrant des géométries 
spécifiques (Jiang et al. 2020) ; 

 

Figure I.1. Exemples de méthodes de caractérisation  
du comportement macroscopique de tissus vivants  

COMMENTAIRE SUR LA FIGURE I.1.– a) Test de compression sur un échantillon d’os tra-
béculaire en conditions physiologiques, permettant de mettre notamment en exergue le 
phénomène de blanchiment localisé. b) Lié à l’endommagement du matériau (adapté 
de (Thurner et al. 2007)). c) Essais mécaniques ex vivo de compression sur humérus 
pour différents types de chargements, avec mesure de déplacements et de déformations 
(adapté de (Dahan et al. 2016)). d) Caractérisation in vivo du tendon patellaire à partir 

a) 

b) 

c) d)
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des mesures du moment articulaire, de l’activité musculaire associée et de la cinémati-
que (adapté de (O’Brien et al. 2010)).  

– conditions de conservation : lorsqu’il s’agit de caractériser des tissus in vitro, les 
prélèvements sont rarement réalisés juste avant à l’essai. Il s’agit alors de prendre garde 
aux conditions de conservation des échantillons (congélation, cryogénisation, maintien 
dans des bains de solution saline) pour lesquelles il n’existe pas de réel consensus, malgré 
les effets avérés sur la réponse des tissus mous (Caro-Bretelle et al. 2015) ; 

– préconditionnement : en raison du caractère souvent visqueux des tissus vivants, 
les mesures de propriétés sont en général réalisées après un cycle de chargements (Cheng 
et al. 2009), dont les caractéristiques ne font pas consensus dans la littérature. En rai-
son du caractère fortement non-linéaire et convexe de la courbe contrainte-déformation 
pour la plupart des tissus mous, la mise sous tension initiale de l’échantillon peut facile-
ment rendre invisible une partie de la courbe de réponse et rendre difficile la comparaison 
entre les études ; 

– hétérogénéité des déformations : la définition d’une relation contrainte-déforma-
tion locale à partir d’un essai mené à l’échelle globale implique de faire l’hypothèse de 
l’uniformité des champs de déformation au sein de l’échantillon. Or, comme on l’a vu 
précédemment, les tissus biologiques présentent souvent des hétérogénéités dans leur 
microstructure. Ainsi, même pour un échantillon aux dimensions extérieures maîtrisées 
(exemple en figure I.1a), cette hypothèse peut largement fausser les résultats en ce qui 
concerne l’identification d’une loi de comportement. Il est alors possible d’avoir recours à 
des méthodes de mesure de champs, qui font l’objet de la section I.2.4.2. 

I.2.4.2. Échelle locale de la microstructure : mesure de champs 

Lors de la réalisation d’un essai mécanique en vue de caractériser la loi de comporte-
ment d’un matériau, il s’agit d’imposer un essai macroscopique permettant de tirer des 
conclusions microscopiques : il est néanmoins évident que les champs mécaniques sont 
rarement homogènes dans le cas des tissus biologiques. Ces hétérogénéités permettent 
de livrer des informations sur des propriétés locales des tissus, et peuvent être mises en 
exergue au moyen de mesures locales : c’est l’un des objectifs de la mesure de champs, 
et plus précisément de la corrélation d’images numériques (ou DIC, pour digital image 
correlation). Cette méthode permet, à partir d’une suite d’images montrant des motifs 
facilement identifiables, de déterminer le champ de déplacement (et donc le champ de 
déformation) de manière locale. Le lecteur intéressé par la méthode pourra facilement 
s’orienter vers des revues de littérature dédiées (Hild et Roux 2006 ; Pan et al. 2009). Les 
avantages de la DIC sont nombreux : elle nécessite très peu de préparation de l’échan-
tillon, est valable quelle que soit la taille de l’échantillon, y compris pour de grandes dé-
formations, et permet une mesure sans contact (Palanca et al. 2016). Elle ne permet 
néanmoins pas de mesure en temps réel, et nécessite de pouvoir observer un motif iden-
tifiable avec un fort contraste. Pour qu’un tel motif existe, l’ajout d’un « mouchetis » en 
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surface de l’échantillon constitue la méthode classique pour un essai in vitro à des échelles 
macroscopiques, qui peut être obtenu par couches de peinture successives ou en teintant 
localement le tissu par des marqueurs. 

Il est intéressant de souligner également que des méthodes ont été proposées pour 
éviter cette étape d’ajout d’un mouchetis en surface de l’échantillon : par exemple, les 
motifs naturellement visibles au sein du tissu, en raison du marquage des noyaux cellu-
laires (Screen et al. 2004) (figures I.2a et I.2b) ou en raison des sites d’insertion des poils 
de la peau (Allain et al. 2019), peuvent constituer des motifs suffisamment identifiables. 
Enfin, en l’absence de tels motifs naturellement identifiables, il est possible d’utiliser 
avantageusement le phénomène de photoblanchiment associé à la microscopie par 
fluorescence pour tracer des motifs à très petite échelle, et permettre ainsi de caractériser 
très localement l’hétérogénéité des déformations (Cheng et Screen 2007) (figures I.2c 
et I.2d). Cette dernière méthode a notamment permis de mettre en exergue que la dé-
formation locale à l’échelle des fibres de collagène pouvait être bien inférieure à la dé-
formation imposée à l’échelle macroscopique, ce qui pourrait s’expliquer par des glis-
sements importants entre les fibres de collagène lors de la déformation.  

 

Figure I.2. a) et b) Suivi du déplacement des noyaux cellulaires à partir d’imageries con-
focales, avant (a) et après (b) l’application d’une déformation axiale de 6 % (Screen et 
al. 2004). c) et d) Utilisation d’une grille obtenue par photoblanchiment pour calculer la 
carte de déformation, avant (c) et après (d) l’application d’une déformation axiale de 6 % 
(Cheng et Screen 2007).  

La méthode de corrélation d’images a été initialement développée en 2D (2D-DIC), 
tandis que les échantillons sont la plupart du temps en 3D. Les déplacements hors plan 
de l’échantillon peuvent donc introduire une erreur affectant la qualité de la mesure. En 
appliquant la méthode simultanément avec plusieurs caméras, il est possible d’avoir une 
information 3D (3D-DIC), mais en surface, au moyen de ce qu’on appelle la « stéréo-
corrélation » (les exemples récents sont nombreux dans la littérature pour des caracté-
risations in vitro (Ruspi et al. 2018) ou même in vivo (Soltani et al. 2018)). Une telle  
méthode reste néanmoins limitée à une mesure en surface. De façon alternative, des 
méthodes de corrélation d’images volumiques (DVC, pour digital volume correlation) ont 

a) b) c) d) 
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été récemment mises au point, et permettent la caractérisation du champ de déplace-
ments en 3D à partir d’un volume d’images (Hussein et al. 2012 ; Buljac et al. 2018).  

I.3. Éléments de mécanobiologie 

Les tissus vivants, comme leur nom l’indique, diffèrent de la plupart des matériaux 
communs de l’ingénieur, en ce sens que les cellules qui les constituent vont amener leur 
composition, leur microstructure, et donc leur comportement mécanique à évoluer dans 
le temps et en réponse à différents environnements. Il a largement été documenté que la 
réponse des cellules est fortement dépendante de leur environnement mécanique, à com-
mencer par les simples propriétés élastiques de leur substrat (Discher et al. 2005 ; Engler 
et al. 2006) (figures I.3a et I.3b). De plus, les cellules présentes dans les tissus vivants 
sont constamment soumises à des stimuli mécaniques qui peuvent être la conséquence 
de chargements externes, du mouvement d’une articulation ou d’un organe, ou encore de 
l’écoulement de fluides au sein des tissus. Leur comportement dépend fortement de ces 
stimuli : cela constitue un vaste champ d’investigation, regroupé sous le terme de mécano-
biologie, et dont une description détaillée dépasse le cadre de cet ouvrage. Le lecteur 
intéressé pourra se référer aux très nombreuses revues de littérature à ce sujet (voir 
(Janmey et al. 2009 ; Jiang et al. 2009 ; Guo et al. 2013 ; Guilak et al. 2014 ; Vining et 
Mooney 2017 ; Mohammed et al. 2019)). Ce processus permet aux tissus de s’adapter à 
leur fonction mécanique, par le biais de phénomènes regroupés sous le terme de méca-
notransduction (Ingber 2006 ; Chen 2008 ; Goldmann 2012).  

 

Figure I.3. Illustrations de quelques-uns des phénomènes regroupés  
sous le terme de mécanobiologie 

a) b)

c)
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COMMENTAIRE SUR LA FIGURE I.3.– a) Les cellules souches mésenchymateuses sont 
sensibles aux propriétés élastiques de leur substrat (adapté de (Engler et al. 2006)). b) 
Exemples de forces d’adhésion exercées par une cellule sur un support constitué de 
« micropilliers » (Trichet et al. 2012). c) Les cellules s’orientent en fonction de la direc-
tion des sollicitations qui sont appliquées aux substrats (Wang et al. 2001). 

L’environnement mécanique local influence notamment la direction de migration des 
cellules (Wang et al. 2001 ; Raeber et al. 2007) (figure I.3c), la quantité et la composi-
tion de matrice extracellulaire (Altman et al. 2001), la prolifération (Webb et al. 2006), 
ou encore la différenciation cellulaire. Ce dernier point a mené à la proposition de nom-
breux modèles dits de mécanorégulation (voir (Prendergast et al. 1997 ; Lacroix et 
Prendergast 2002 ; Isaksson et al. 2006a, 2006b ; Isaksson 2012)). Depuis lors, de nom-
breux modèles de mécanorégulation ont été proposés et comparés, notamment pour la 
régénération osseuse (Isaksson et al. 2006b ; Isaksson 2012). Au sein de ces modèles, dif-
férents stimuli mécaniques sont considérés (seuls ou de façon combinée), concernant 
notamment le cisaillement en surface dû à la phase fluide, la déformation du substrat, ou 
encore la pression hydrostatique. Les modèles de mécanorégulation proposés peuvent 
être ensuite utilisés dans des simulations numériques dans le but de comparer l’évolution 
de plusieurs implants, ou encore les mécanismes qui sous-tendent certaines pathologies 
dégénératives. À titre illustratif, le chapitre 8 de cet ouvrage s’intéressera tout particuliè-
rement aux éléments de mécanobiologie et de mécanorégulation inhérents aux tissus 
cardiovasculaires.  
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