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hyaluronique est considéré comme le composant responsable des propriétés rhéologiques du 
liquide synovial.  

Dans les cas pathologiques, la baisse de la concentration ou du poids moléculaire 
d’acide hyaluronique implique l’augmentation des phénomènes inflammatoires et 
l’aggravation de l'usure du cartilage. Ce constat a conduit au développement [62, 63] de 
solutions d’acide hyaluronique qui sont injectées dans les articulations pathologiques pour 
diminuer l’usure des cartilages. Ces solutions restent peu efficaces car l’acide hyaluronique 
n’est pas le seul composant qui impose les performances tribologiques d’une articulation.  

En conclusion, l’acide hyaluronique est un composant important de la tribologie 
articulaire car il impose la valeur élevée de la viscosité de la synovie, mais il n’est pas le seul 
à contribuer aux performances tribologiques d’une articulation saine. 

Les lipides 

Les lipides de la synovie sont des phospholipides, amphiphiles, dont la structure se 
compose de deux parties (fig. A.13) : 
¾ Une queue hydrophobe composée des deux chaînes d’acides gras. Dans la synovie les 

acides gras formant ces queues sont pour 43 % saturés* et 57% non saturés†. La 
présence des acides gras non saturés fait que ces lipides ne résistent pas à un milieu 
oxydant. Ce problème de résistance sera abordé par la suite.  

¾ Une tête hydrophile composée de trois éléments qui sont un glycérol, un phosphate et 
un groupe spécifique à chaque type de phospholipide. Dans la synovie, ce groupe 
génère trois types de phospholipides qui sont pour 41% en masse des 
phosphatidylcholines, pour 27% des phosphatidyléthanolamines et 32% de 
sphingomyelines. Tous ces groupes confèrent aux lipides articulaires une neutralité 
électrique qui en influence les propriétés physico-chimiques.  

 
 

Fig. A.13. Structure d’une molécule phospholipidique (Protein Data Bank, fichier dppc.pdb [51]) 

Cette structure chimique des lipides entraîne une miscibilité quasiment nulle dans le 
sérum physiologique, d’où la formation d’une émulsion. Ainsi, avec une concentration de 3g/l 
qui est très au-delà de la concentration micellaire critique‡ qui est d’environ 10-6g/l [64], les 
                                                 
* Un acide gras est saturé quand toutes ses liaisons entre les atomes de carbones sont des liaisons simples 
† Un acide gras est non saturé quand il a au minimum une liaisons doublesentre les atomes de carbones 
‡ La concentration micellaire critique (CMC) est la concentration minimale à laquelle les molécules de tensioactifs qui se trouvent dans une 
solution sont capables de s’assembler entre eux en agrégats thermodynamiquement stables. La structure de ces agrégats est liée aux 
paramètres géométriques et à la charge des molécules tensioactives. 
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phospholipides se regroupent en agrégats en mettant en contact leurs parties hydrophobes 
[65]. La formation de tels agrégats isole les chaînes hydrophobes des molécules d’eau ce qui 
minimise l’énergie libre§ de la synovie. 

La structure de ces agrégats dépend : 
• de la dimension relative de la partie hydrophobe par rapport à la partie hydrophile, 
• des propriétés physico-chimiques de la solution (concentration en sels, pH, 

température, etc.) [66].  

Par conséquent, dans l’articulation saine, cette structure peut être de type multicouches 
planes (fig A.14) ou sphériques (vésicules) (fig A.15). Les travaux de Schwarz et Hills [67] 
montrent l’existence d’un empilement de 3 à 7 bicouches lipidiques sur la surface du cartilage 
articulaire. Ces empilements comportent des bicouches lipidiques (~5nm d’épaisseur) entre 
lesquelles sont emprisonnées des couches de sérum physiologique d’une épaisseur de 6 à 10 
nm. 

Si ces multicouches lipidiques restent dans un milieu hydrophile, la structure des 
empilements est conservée. Mais si les multicouches lipidiques entrent en contact avec de 
l'air, elles se restructurent en formant des monocouches hydrophobes (cf. figure A.14b). Cela 
explique le caractère hydrophobe de la surface du cartilage articulaire maintenu dans 
l’air [68]. Ce caractère provient de la transformation des bicouches lipidiques qui se trouvent 
sur cette surface, en monocouches lipidiques. C’est pourquoi l’angle de mouillabilité de 100° 
mesuré pour le cartilage maintenu à l’air est comparable à l’angle de mouillabilité de 95° 
obtenu pour une monocouche lipidique (DPPC) [69].  

 

a. Couches lipidiques dans un milieu aqueux 

 

 
 

b. Couches lipidiques dans l’air 
 

Fig. A.14. Couches lipidiques planes 
 

 

Fig. A.15. Vésicules lipidiques 

                                                 
§ L’énergie libre (F) est une fonction qui définit l’état d’équilibre (fonction d’état) d’un système chimique évoluant à  température et volume 
constants. Elle est similaire à la fonction enthalpie libre (G) qui s’applique aux systèmes chimiques évoluant à température et pression 
constantes. 
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De plus, comme l’air est un milieu oxydant pour les lipides ayant des doubles liaisons 
sur la partie hydrophobe (lipides non saturés), l’oxydation transforme la double liaison en un 
cycle oxirane par fixation d’un atome d’oxygène. Ce cycle peut réagir avec une molécule 
d’eau pour former un diol qui sera hydrophile et donc qui transformera la partie hydrophobe 
des lipides en une partie hydrophile (fig A.16), qui sera dissoute dans le volume de la synovie 
[70]. Par conséquent, par oxydation, la couche lipidique est solubilisée dans le milieu aqueux 
de la synovie, d’où sa destruction et son inefficacité tribologique lors des essais ex vivo 
classiques. 

 

Fig. A.16. Oxydation des lipides non saturés. 

D’autre part, les propriétés intrinsèques des bicouches lipidiques, telles que la 
perméabilité, la rigidité et la rhéologie, sont dépendantes de la physico-chimie du milieu 
dans lequel elles se trouvent (cf. annexe 5). Par exemple : 

• Les températures, les pressions hydrostatiques élevées et les pressions osmotiques 
faibles favorisent la formation de la phase fluide de la bicouche [119-122]. Cette 
phase est caractérisée par une grande mobilité des molécules lipidiques de la 
bicouche. Ces molécules changent continuellement de place entre elles sans que 
l’intégrité de la bicouche soit détruite. Cette phase est caractéristique des lipides 
ayant des queues non saturées.  

• Les températures, les pressions hydrostatiques faibles et les pressions osmotiques 
élevées favorisent la formation de la phase solide de la bicouche [119-122]. Cette 
phase est caractérisée par une mobilité presque nulle des molécules lipidiques à 
l’intérieur de la bicouche. Cette phase est caractéristique des lipides ayant des queues 
saturées. 

Ces changements faciles de structures et de propriétés des multicouches lipidiques font 
qu’il est difficile d’obtenir des valeurs réalistes des paramètres physico-chimiques de la 
surface « frottante » du cartilage.  

Les résultats précédents montrent que l’étude des bicouches lipidiques articulaires doit 
être faite dans un milieu hydrophile et antioxydant, afin d’en préserver la structure. Ce milieu 
doit être aussi contrôlé en température, en pression hydrostatique et osmotique. 

La lubricine 

La lubricine est une molécule glycoprotéique présente sur les surfaces du cartilage 
articulaire et de la membrane synoviale. Sa structure chimique est composée d’environ 50% 
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en masse de vitronectine, de 40% d'hemopexine. Les 10% restants sont des parties protéiques 
de liaisons (fig. A.17) [18]. 

 

 

 

Fig. A.17. Structure d’une molécule de lubricine 

La partie vitronectine confère à la lubricine le rôle d’adhésif moléculaire, capable de se 
lier aussi bien aux fibres de collagène, qu’au gel du cartilage et aux couches lipidiques de la 
synovie [19].  

La partie hemopexine quant à elle, confère à la lubricine le rôle d’antioxydant pour les 
molécules lipidiques [20] et assure donc l’intégrité des couches lipidiques présentes dans la 
synovie.  

L’analyse de la composition de la synovie qui précède, montre le rôle des lipides qui, 
étant non miscibles, s’isolent des autres composants en formant des auto-assemblages. Ces 
auto-assemblages génèrent des hétérogénéités qui peuvent influencer les propriétés 
rhéologiques de la synovie.  

A.3.1.2. Propriétés rhéologiques  

La plupart des travaux rhéologiques consacrés à la synovie la considèrent comme un 
milieu continu et révèlent un comportement rhéofluidifiant. C'est-à-dire qu’en fonction du 
taux de cisaillement, les valeurs de sa viscosité varient de plusieurs ordres de grandeur : de 
quelques dizaines de Pa.s à quelques centièmes de Pa.s [53]. 

De plus, la difficulté à disposer d’un volume suffisant de synovie saine pour la tester, 
ajoutée à sa structure complexe ainsi qu’aux variations de ses propriétés en fonction du milieu 
d’essais, font que les véritables valeurs des paramètres rhéologiques de la synovie sont 
difficiles à extraire des données bibliographiques et en expliquent la dispersion (cf. annexe 6). 
Par conséquent, les « véritables » propriétés de la synovie ne peuvent être obtenues qu'à partir 
d’essais qui reproduisent non seulement sa composition, mais aussi sa structure moléculaire. 
Cette structure résulte des interactions physico-chimiques entre ses quatre composants 
présentés auparavant. Dans cet esprit, le paragraphe suivant analyse ces interactions, qui nous 
ont amenés à proposer une structure de la synovie.             

A.1.3.3. Proposition d’une structure de la synovie 

Analyse des interactions entre les composants moléculaires de la synovie 

Des observations en microscopie électronique, réalisées au cours de ce travail, ont 
permis d’identifier des amas de gel sur la surface de cartilages articulaires de poulet non 
nettoyée (fig. A.18). Des expérimentations sur des articulations de rat [71] ont montré la 
présence de vésicules de quelques micromètres de diamètre dans le fluide synovial ainsi que 
sur la surface du cartilage articulaire (fig. A.19). L’observation de ces amas et vésicules 

Partie type 
vitronectine Partie type hemopexine 

 

~ 3nm
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suggère une répartition discontinue de la synovie dans le contact articulaire. Cette répartition 
discontinue peut trouver son origine dans la composition de la synovie, qui fait apparaître 
deux structures : une structure de gel (synovial) et une structure multicouche. Pour valider 
cette hypothèse, analysons la formation de ces deux structures et leur co-existence.    

  
 

Fig. A.18. Présence d’amas de synovie (gel) sur la 
surface non nettoyée du cartilage articulaire (MEB) 

Fig. A.19. Vésicules de quelques micromètres de 
diamètre dans le fluide synovial [67] 

La structure de gel est créée par la dissolution de molécules d’acide hyaluronique et 
d’albumine dans le sérum physiologique. Cette structure est renforcée par des réticulations 
entre les chaînes moléculaires d’acide hyaluronique et les molécules d’albumine (fig. 20). Des 
études rhéologiques récentes [15] montrent que ces réticulations augmentent la viscosité du 
gel et son caractère élastique.  

 

Fig. A.20. Réseau polymérique formé par 
réticulation des molécules d’acide 

hyaluronique et protéines présentes 
(albumines) dans le fluide synovial. [15] 

La structure multicouche est liée à l’auto-association des lipides dans le sérum 
physiologique. Cette structure en multicouches est non miscible avec le gel d’acide 
hyaluronique et d’albumine (voir paragraphe A.1.3.1.).  

La co-existence dans l’espace articulaire de ces deux structures les contraint à former 
des auto-assemblages moléculaires. La formation de ces auto-assemblages a été étudiée par 
Pascali-Ronchetti Ivonne et all. [16]. Ils montrent que le rajout d’acide hyaluronique dans une 
suspension aqueuse de vésicules lipidiques, de concentration équivalente à la concentration de 
la synovie, génère la formation d’auto-assemblages dont la structure dépend du poids 
moléculaire de l’acide hyaluronique. Par exemple, si le poids moléculaire de l’acide 
hyaluronique est proche de celui de la synovie, les auto-assemblages ont une structure 
tubulaire de quelques µm de longueur et d’environ 0,1 µm de diamètre (fig. A.21a). Ces tubes 
sont  formés de multicouches lipidiques comportant jusqu’à 12 empilements de bicouches. Ils 
sont remplis d’acide hyaluronique (fig. A.21b). 

Amas gel 
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a) b) 

Fig. A.21. Images en microscopie électronique des structures tubulaires formées par la mise en contact 
d’une suspension de vésicules lipidiques dans de l’eau et d’une poudre d’acide hyaluronique d’un poids 
moléculaire égal à celui de la synovie    a) visualisation longitudinale des tubes    b) section transversale 

d’un tube 

D’autres études [17] ont montrés que la formation de tels auto-,assemblages diminue le 
caractère rhéo-fluidifiant des solutions « acide hyaluronique (HA) – lipides (DPPC) ». 

Retenons de ces études que pour reproduire la bonne rhéologie de la synovie qui est une 
solution d’acide hyaluronique, d’albumine et de lipides, il faut reconstituer les auto-
assemblages moléculaires. Pour cela, le paragraphe qui suit définit, à partir de constats 
physico-chimiques, une structure physico-chimique de la synovie, qui sera ensuite validée au 
plan biologique puis tribologique.  

Proposition d’une structure physico-chimique de la synovie 

La structure proposée s'appuie sur des résultats et arguments expérimentaux interprétés 
dans la logique de la minimisation de l’énergie libre de la synovie, qui est considérée comme 
une solution moléculaire hétérogène confinée dans un volume donné : le volume articulaire. 
Ces résultats et arguments sont présentés et interprétés dans l’ordre qui nous a permis de 
proposer la structure. 

I. Des multicouches "planes" sont présentes sur les surfaces de cartilage articulaire [67, 
68], et sont formées de 3 à 7 strates de bicouches lipidiques séparées par des couches de 
sérum physiologique. Comme la concentration lipidique de la synovie est environ 10 
fois supérieure à celle nécessaire pour couvrir toutes les surfaces articulaires de 7 
bicouches lipidiques, on peut en déduire qu'une grande quantité de multicouches 
lipidiques est donc présente dans le volume de la synovie  

II. Des vésicules, de quelques micromètres de diamètre, ont été détectées sur la surface du 
cartilage articulaire et dans la synovie de rat [71]. Par conséquent, les lipides 
formeraient dans le volume de la synovie des multicouches sphériques (ou vésicules) 
dont le diamètre pourrait être de quelques micromètres, comme cela a été constaté. 

III. Les structures tubulaires composées d’une partie centrale formée d’acide hyaluronique 
enveloppée par des multicouches lipidiques ont été mises en évidence dans des 
solutions de composition semblable à celle de la synovie. Ces structures sont stables 
dans une atmosphère sans oxygène (sous azote) [16,17]. Ces constats suggèrent que le 
gel synovial pourrait être enveloppé dans les vésicules lipidiques, les structures ainsi 
formées étant stables dans la synovie saine. Cette stabilité (existence) étant assurée par 
l’action antioxydante de la lubricine (cf. § A.3.1.1.). Reste donc à savoir si tout le gel 

0,05µm 1 µm 

Tubes  
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synovial est contenu ou non dans des membranes lipidiques (tubes et vésicules), c'est-à-
dire s’il existe ou non du gel synovial à l’état libre. 

IV. L’incorporation de polyélectrolytes dans des vésicules lipidiques a été observée [72-74], 
selon le processus suivant : les lipides formant la membrane d’une vésicule migrent 
jusqu’à englober les sphères de polyélectrolytes se trouvant à proximité. Ce sont des 
liaisons de type électrostatiques et/ou stériques entre lipides qui permettent cet 
allongement tout en conservant l’intégrité de la membrane de la vésicule, comme si la 
vésicule phagocytait les sphères.  

D’autre part, l'acide hyaluronique est un polyélecrolyte [75] qui peut se trouver sous 
deux états, soit enfermé dans des membranes lipidiques soit libre. Il est vraisemblable 
que les vésicules « phagocytent » le gel libre. Ceci est d’autant plus facile que la 
concentration lipidique de la synovie est élevée.  

V. D’autres études [65, 66] montrent les capacités d’étirement (jusqu’à la rupture) et de 
fusion des vésicules lipidiques soumises à différentes conditions mécaniques. Ainsi, si 
une vésicule lipidique subit une contrainte mécanique (traction ou compression) 
importante, sa membrane lipidique s’étirera jusqu’à ce qu’elle se divise en plusieurs 
vésicules, plus petites. Ces vésicules peuvent ensuite fusionner en reformant la vésicule 
initiale dès que la sollicitation s’annule et que leurs membranes lipidiques sont en 
contact. Dans le cas de la synovie, les vésicules sont formées de plusieurs bicouches 
lipidiques séparées par de l’eau. Par conséquent, lorsque ces vésicules sont en contact, 
seules leurs bicouches périphériques fusionnent en conservant l’intégrité de l’intérieur 
des vésicules.   

 
Partant de ces résultats et arguments expérimentaux, la structure de la synovie que nous 

proposons est constituée de poches (tubes ou vésicules) formées de multicouches lipidiques 
qui sont remplies de gel synovial, lui-même constitué d’acide hyaluronique et d’albumine 
(fig. A.22). Les bicouches lipidiques externes de ces poches fusionnent entre elles pour 
remplir complètement le volume compris d’une part entre les poches et d’autre part entre les 
poches et les cartilages. Par conséquent, tout le volume articulaire est rempli, et les 
multicouches lipidiques forment les interfaces, entre les poches d’une part et d’autre part entre 
les poches et les cartilages. La stabilité structurale de ce «  troisième corps » est assurée par la 
lubricine qui : 

• grâce à son rôle antioxydant permet la conservation des multicouches lipidiques,  
• grâce à son rôle adhésif réalise l’accrochage des multicouches sur la surface des 

premiers corps (cartilages) ou sur le gel synovial qui constitue l’intérieur des poches. 
 

 
 

Fig. A.22. Structure proposée pour la synovie 
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« Validation » biologique de la structure physico-chimique 

Des études biologiques [76,77] ont montré que dans les cas pathologiques, la présence 
de radicaux libres peut activer l’enzyme phospholipase (PLA2) (fig. A.24a) qui produit la 
rupture des queues lipidiques et donc la destruction de la couche lipidique. Ce phénomène a 
été corrélé avec une baisse de viscosité de la synovie et l’usure des cartilages articulaires. 
Cette corrélation est elle aussi en accord avec la structure physico-chimique de la synovie 
proposée, en raison de l’enchaînement des phénomènes suivants : 

• la destruction des couches lipidiques entraînera la destruction des poches du gel 
synovial (fig A.24b), 

• les molécules d’acide hyaluronique n’étant plus protégées vont être étirées suivant la 
direction du cisaillement et dépolymérisées,  

• cet étirement et dépolymérisation réduit la viscosité jusqu’à permettre le contact 
direct entre les rugosités du cartilage ce qui amorcera la dégradation « mécanique » 
du cartilage (fig. A.24c). 

 

Fig. A.24. Dysfonctionnement biologique – dysfonctionnement tribologique [72] 

L’existence des poches de gel est donc essentielle pour le bon fonctionnement d’une 
articulation saine.   

« Validation » tribologique de la structure physico-chimique 

La structure de la synovie présentée ci-dessus prend en compte le rôle physico-chimique 
des couches lipidiques articulaires. Pour que cette structure soit validée sur le plan 
tribologique elle doit aussi résister aux sollicitations mécaniques. Or, jusque-là, le rôle des 
couches lipidiques était ignoré par les études tribologiques articulaires, car la tenue mécanique 
de ces bicouches (pression, cisaillement) était mise en doute. Dans les faits, les techniques de 
caractérisation de surfaces, telles que la microscopie de force atomique (AFM), montrent (cf. 
chapitre B), qu’une bicouche lipidique peut résister à une compression de quelques dizaines 
de MPa alors que la pression moyenne dans une articulation lors de la marche normale n’est 
que de quelques MPa. Par conséquent l’existence mécanique des bicouches lipidiques dans 
une articulation est tout à fait crédible. De plus, nos essais tribologiques, présentés dans le 
chapitre B, ont montré que les bicouches lipidiques résistent aussi au cisaillement. 

D’autre part, les couches lipidiques sont des structures qui s’adaptent très facilement 
aux changements de propriétés mécaniques et physico-chimiques de leur environnement. 
Cette adaptabilité pourra se faire par : 
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• un changement de phase solide / fluide (cf. annexe 5) qui a pour conséquence un 
changement de la rigidité et de la perméabilité des couches lipidiques, 

• des phénomènes de division et fusion des vésicules, comme ceux présentés ci-dessus 
(cf. résultats – arguments V- Proposition de la structure physico-chimique).  

Cette adaptabilité des couches lipidiques pourra générer leur imperméabilité à l’eau 
sous l’effet d’un fort chargement mécanique articulaire. Dans ces conditions, l’eau est 
conservée dans le cartilage articulaire et dans les poches du gel synovial. Ainsi : 

• la teneur en eau du cartilage ne varie pas en fonction du chargement, donc le 
coefficient de Poisson reste proche de 0.5 (cf. § A.1.2.1.2), et l’amortissement du 
cartilage est augmenté, 

• la conformation des molécules d’acide hyaluronique dans les poches de gel synovial 
sera conservée. Par conséquent, les molécules d’acide hyaluronique ne s’étireront pas 
suivant la direction de cisaillement  ce qui fait que la viscosité restera constante. Les 
poches de gel empêchent donc l’effet rhéofluidifiant (cf. § A.1.3.1.2.).  

En conclusion, les données physico-chimiques ainsi que les constats et les 
interprétations biologiques et mécaniques accréditent l’idée que la structure de la synovie 
proposée est réaliste sur le plan tribologique. De plus, cette structure va dans le sens de 
l’intuition de Charnley, pionnier de l’implantation de prothèses articulaires, qui dès 1959 [78] 
pensait que la synovie formait des amas, voire des rouleaux qui favorisaient le régime de 
lubrification limite articulaire. La structure proposée permet aussi d’expliquer la dispersion 
des mesures de viscosité de la synovie, qui serait due à la non formation ou à la destruction 
des couches lipidiques sur les parois des outils des rhéomètres classiques. 

A.1.3.4. Caractéristiques retenues pour le modèle articulaire ex vivo.  

Pour reconstituer ex vivo la synovie il faut donc respecter sa composition : 20g/l 
d'albumine, 3g/l d'acide hyaluronique et 3g/l de lipides tout en reproduisant sa structure 
moléculaire. Pour cela il faut reproduire les deux assemblages moléculaires suivants : 

• les multicouches lipidiques (empilement des bicouches lipidiques et couches d’eau), 
• le gel synovial (solution d’acide hyaluronique et albumine dans du sérum 

physiologique) incorporé dans des poches formées par les multicouches lipidiques. 

Le paragraphe A.1 nous a permis de cibler les caractéristiques que doit reproduire ex 
vivo un modèle articulaire réaliste. Si le fonctionnement tribologique d’une articulation 
dépend de ces caractéristiques, il est aussi déterminé par les interactions entre les éléments du 
triplet tribologique. Par conséquent, le paragraphe qui suit présente ces interactions in vivo. 
Enfin, c’est l’analyse de ces interactions et une synthèse bibliographique sur les régimes de 
lubrification, qui nous a permis de choisir la méthodologie pour réaliser notre modèle 
articulaire ex vivo.  
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A.2. Interactions entre les éléments du triplet tribologique 
articulaire 

 

Ce qui précède a montré que la variation d’une - et a fortiori de plusieurs - propriétés 
mécaniques et/ou physico-chimiques de l’un des éléments engendrait des variations des 
propriétés des autres éléments du triplet tribologique. Ces interactions, fréquentes en 
tribologie, sont particulièrement nombreuses et significatives dans le cas d’une articulation 
vivante, pour laquelle le mécanisme va jusqu’à faire intervenir le système nerveux. Celui-ci 
peut, par exemple pour réduire la douleur, commander un changement de position relative des 
premiers corps, qui à son tour modifiera par exemple la cinématique locale… Sans aller 
jusque là, la figure B.25 visualise ces interactions. Notons que le troisième corps a été scindé 
en deux : une partie volumique, assimilée au gel synovial, et une partie « interface » assimilée 
aux multicouches lipidiques de la structure de la synovie présentée auparavant.  

 

 

Fig. A.25. Interactions entre les éléments du triplet tribologique articulaire 

Par la suite, sont présentées les interactions en insistant sur l’élément du triplet qui les 
provoque, afin de choisir le nombre minimal d’interactions à reproduire dans un modèle 
articulaire réaliste sur le plan tribologique. 

 

A.2.1. Interactions provoquées par le mécanisme  

Nous considérons ici les conséquences des sollicitations mécaniques sur le contact 
articulaire, à court terme, c'est-à-dire de quelques secondes à quelques heures, et long terme, 
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Tableau C.4.  Contact modèle d’implant en polyéthylène (microscopie optique) 
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C.3.4. Conclusions 

Le modèle expérimental défini et validé dans le chapitre B a été exploité afin de 
reproduire ex vivo les triplets tribologiques associés respectivement à une articulation 
naturelle saine, un implant en acier, et un implant en polyéthylène. Il s'agissait en particulier 
d'analyser le rôle tribologique des composants biologiques du lubrifiant naturel que constitue 
la synovie, en portant un intérêt particulier aux structures lipidiques.  

Afin d'exacerber le rôle des interfaces, les conditions expérimentales ont été choisies de 
manière à éliminer tout effet de portance hydrodynamique, et favoriser un régime de type 
limite. Différents troisièmes corps ont été considérés, permettant d'étudier de manière 
découplée l'influence des différentes structures lipidiques sur le frottement.  

L'analyse proposée repose sur des mesures de force de frottement associées à des 
images du contact et des surfaces en microscopie optique. La microscopie est exploitée en 
fluorescence pour mettre en évidence les structures lipidiques, et aussi en lumière blanche. 

Il ressort de ce travail que la présence de bicouches lipidiques homogènes sur les 
surfaces solides favorise un faible frottement. Cet effet s'est clairement manifesté dans le cas 
du modèle de cartilage articulaire, où il a conduit à des coefficients de frottement de l'ordre du 
millième. Il n'est par contre pas sensible dans le cas des modèles d'implants : 

• Dans le cas du modèle de cartilage articulaire, les couches lipidiques résistent à des 
sollicitations tribologiques réalistes. De plus, les sollicitations tribologiques 
favorisent leur formation en présence de vésicules lipidiques. Pour les modèles 
d’implants, cet effet bénéfique des bicouches n'est pas exploité. 

• Les surfaces en acier favorisent également l’accrochage des couches lipidiques, ce 
qui tendrait à diminuer le frottement, mais celles-ci ne résistent pas aux sollicitations 
tribologiques ; après une heure, elles sont totalement éliminées du contact, et le 
coefficient de frottement revient à une valeur élevée. 

• Les surfaces en polyéthylène ne permettent pas du tout l’accrochage des couches 
lipidiques. Ce résultat est apparemment en contradiction avec la bibliographie, où 
l'on constate que la présence de lipides dans un contact acier – polyéthylène fait 
baisser le coefficient de frottement [150]. Une baisse du coefficient de frottement au 
cours des essais a effectivement été observée dans ce travail; mais elle est 
uniquement corrélée aux effets de lissage de la surface en polyéthylène. 

Par ailleurs, l'addition d’acide hyaluronique et d’albumine dans le substitut de synovie a 
eu pour conséquence une augmentation du coefficient de frottement dans tous les essais 
effectués au cours de ce travail. Cela est probablement dû à la présence de gel d’acide 
hyaluronique et d’albumine "libre", c'est-à-dire non inclus dans des poches lipidiques. Celui-
ci tendrait alors à adhérer sur les surfaces frottantes, et à imposer le mode d'accommodation 
du glissement, de type cisaillement ou roulement.  

Il est toutefois probable que la présence de gel synovial libre soit imputable à notre 
manière de préparer la solution initiale de poches lipidiques de gel synovial, qui ne permet pas 
l’incorporation totale du gel. En effet, il semble que le processus d'incorporation du gel dans 
des poches lipidiques soit très dépendant des conditions physicochimiques (température, pH, 
pression osmotique …) [148]. D'ailleurs, la synthèse pharmaceutique des liposomes comporte 
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une étape finale de filtration destinée à éliminer le gel libre. Cette filtration n'a pas été réalisée 
dans le cadre de ce travail. 

D'autre part, il est probable qu'il n’existe pas de gel libre dans une articulation saine, où 
la présence de lubricine contrôle la formation correcte des structures lipidiques (bicouches, 
poches) en réalisant une interface adhésive entre les couches lipidiques et les surfaces de 
cartilage ou le gel synovial.  

La situation est peut-être très différente dans les prothèses : ce travail suggère que les 
couches lipidiques sont détruites par le frottement, ce qui peut permettre l'existence de gel 
libre, et tendre à augmenter le frottement. Notons toutefois que malgré cette augmentation du 
coefficient de frottement, la présence de gel libre peut avoir un effet bénéfique, par un effet de 
protection des surfaces d'acier contre l'usure [10,11].  

Ce travail montre donc que les structures moléculaires, comme les couches lipidiques et 
le gel d’acide hyaluronique et d’albumine, influencent de manière déterminante les 
performances tribologiques des matériaux d’implant articulaires, fonctionnant en régime de 
lubrification limite. Il s'avère donc indispensable de les prendre en compte dans les essais de 
durée de vie d'implants, et de ne pas employer un lubrifiant composé uniquement de sérum 
physiologique et albumine, comme ce qui est couramment pratiqué.  

Une voie d'optimisation des surfaces frottantes des implants articulaires passe par 
l'amélioration de la compatibilité des matériaux avec les bicouches lipidiques, afin de 
favoriser un coefficient de frottement bas, et un mode de lubrification semblable à celui d’une 
articulation saine. Ces conclusions sont en accord avec les travaux de Hills [107], qui 
montrent la présence d’un empilement de 3 à 7 bicouches lipidiques sur les surfaces des 
cartilages articulaires et suggère que la plupart des surfaces d’implants ne permettent pas la 
formation de cet empilement. 

 

C.4. Accommodation du glissement dans les assemblages 
moléculaires de la synovie 

 
Les résultats expérimentaux présentés en C.3.1 et B.2 montrent que les multicouches 

lipidiques DPPC déposées de façon uniforme sur les surfaces frottantes du modèle articulaire 
sont responsables d’un coefficient de frottement très bas (0.0015 - 0.0020).  

Il s'agit maintenant d'analyser le mode d'accommodation du glissement [151, 152] 
favorisé par la présence des multicouches sur les surfaces, et associé à ce bas niveau de 
frottement.  

C.4.1 Accommodation du glissement dans les multicouches lipidiques  

Afin d'examiner si l'accommodation du glissement peut être localisée au sein d’une 
bicouche lipidique, une série d’essais de frottement à une vitesse de 6.10-4 m/s et une charge 
normale de 3N (correspondant à une pression moyenne de 0.3MPa) a été réalisée sur le 
dispositif décrit dans le paragraphe B.2.1. Les premiers corps sont constitués de : 
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• une lentille HEMA hydratée, 48h avant essai, dans du sérum physiologique, et 
couverte d'une seule bicouche lipidique DOPC, fluorescente en lumière bleue, 

• une contre face en verre, très propre (cf. B.2.4.1.). 

Les visualisations en fluorescence montrent que la bicouche lipidique n’est pas détruite 
au cours du frottement. Le coefficient de frottement est d'environ 0.08, et reste constant au 
cours des 10 minutes d'essai. Les essais n'ont pas été poursuivis après 10 minutes, pour éviter 
l’oxydation lipidique.   

Par contre, si l'on dépose une bicouche lipidique sur chacun des premiers corps, on 
obtient un coefficient de frottement plus faible, 0.01.  

Le fait que dans la première configuration on observe un frottement relativement élevé 
peut être dû aux chargements mécaniques qui ne permettent pas la formation d’une épaisseur 
d’eau capable de séparer les têtes lipidiques appartenant à la surface frottante (bicouche 
lipidique déposée sur HEMA) de la surface de verre. Cette surface étant très propre, elle est 
susceptible d'adsorber les têtes lipidiques, localisant ainsi les vitesses entre les queues 
lipidiques (fig. C.5). Dans la même logique, on peut penser que la présence d'une bicouche 
lipidique sur chacune des deux surfaces tend à maintenir (par des effets physicochimiques 
[120, 153]) une très fine couche d’eau entre les bicouches lipidiques, dans laquelle a lieu toute 
l'accommodation du glissement (fig. C.6).  

 
Fig. C.5. Accommodation des vitesses dans la couche d’eau 

 
Fig. C.6. Accommodation du glissement à l’intérieur de la bicouche lipidique 

Afin de vérifier la pertinence de cette interprétation des résultats expérimentaux 
concernant la localisation du glissement, nous avons également exploité un modèle 
numérique, basé sur la dynamique moléculaire et utilisant des éléments discrets (grains), 
développé depuis 1999 [154] au sein du LaMCoS, et adapté pour les multicouches lipidiques 
dans le cadre du projet de Master de David Richard [155]. 

Ce modèle numérique moléculaire permet l’analyse tribologique des couches 
lipidiques en reproduisant de manière très simple la structure chimique des couches lipidiques 
ainsi que les interactions physico-chimiques nécessaires pour maintenir leur intégrité.  

Pour modéliser la bicouche lipidique, on a utilisé la structure chimique d’une molécule 
lipidique et les interactions physico-chimiques qui maintiennent l’intégrité de cette bicouche. 
Nous avons reconstitué la molécule lipidique en définissant trois types de grains : un premier 
correspondant à l’atome de carbone des queues lipidiques, un deuxième correspondant à la 



 105

partie hydrophile de la tête lipidique, chargée électropositivement (choline) et un troisième 
correspondant à la partie hydrophile de la tête lipidique, chargée électronégativement 
(phosphate) (C.7b). Pour réaliser l’intégrité de la couche lipidique, l’ion de calcium a été 
reconstitué par un quatrième type de grain. Ensuite, ces quatre types de grains ont été reliés 
par des liaisons de type « ressorts » qui remplacent les liaisons chimiques réelles. La raideur 
de ces liaisons est calculée en fonction de la valeur de la liaison chimique qu’elle substitue.  

Enfin, la couche d’eau a été modélisée à partir de la réalité physique qui montre que le 
milieu aqueux est composé de dipôles d’eau en équilibre avec de l’eau ionisée : H3O+ et HO-. 
Pour créer le milieu aqueux, neutre électriquement, les groupes H3O+ et HO- sont entourés 
chacun de trois couches de molécules d’eau dipolaires (fig. C.7c). Partant de cette réalité nous 
avons reconstitué la couche d’eau en définissant deux types de grains,l'un correspondant à 
H3O+ hydraté (en blanc sur la figure C.7), et l’ autre correspondant à HO- hydraté (en rouge 
sur la figure C.7 

 
Les interactions entre les grains non liés par des liaisons de type ressort, ont été définies 

uniquement par des interactions électrostatiques (annexe 5) basées sur la loi de Coulomb. En 
effet, les interactions de van der Waals sont négligeables car le modèle impose que les 
bicouches lipidiques ne peuvent s’approcher à plus de 3 nm les unes des autres (annexe 5). 
 

Pour reproduire les conditions de fonctionnement tribologique, nous avons appliqué une 
force normale et une vitesse tangentielle sur chaque grain « choline » de la paroi supérieure de 
la bicouche supérieure, tandis que les grains « choline » de la paroi inférieure de la bicouche 
inférieure ont été encastrés. 

 

C.7. Modélisation du fonctionnement tribologique des multicouches lipidiques  
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 Les résultats montrent que pour des conditions de frottement proches de celles 
réalisées expérimentalement, l’accommodation du glissement se fait dans la couche d’eau, ce 
qui est en accord avec les interprétations proposées pour les résultats expérimentaux.  

Par contre, le modèle n’a pas détecté de différences de frottement entre l’état fluide et 
solide des bicouches lipidiques, respectivement les lipides avec double liaison et celles sans 
double liaison. Ce point est en désaccord avec les résultats expérimentaux qui montrent un 
rapport de coefficient de frottement d’environ 6 pour les bicouches fluides comparées aux 
bicouches solides (cf. § B.2.4.3). Cette différence pourrait être expliquée par une oxydation 
des bicouches lipidiques fluides, survenue lors des essais « physiques ». 

L'ensemble de ces résultats, expérimentaux et numériques, tend à suggérer que la faible 
valeur du coefficient de frottement constatée lorsque les surfaces sont couvertes de bicouches 
lipidiques est favorisée par un glissement localisé dans la couche d’eau piégée entre deux 
bicouches lipidiques. Par contre, si le glissement est localisé dans la bicouche lipidique elle-
même, on obtient des coefficients de frottements 8 fois plus grands. Par conséquent, les 
bicouches lipidiques, en elles-mêmes, ne favorisent pas directement l’obtention d’un 
frottement bas. Leur rôle tribologique serait plutôt indirect en piégeant entre elles, par des 
actions physicochimiques, de fines couches d’eau (6 -10 nm [107,67]) dans lesquelles se 
localise l'accommodation du glissement. 

D’autre part, nous avons également remarqué que la composition ionique du milieu 
aqueux influence le frottement. Ainsi, quand le milieu aqueux est constitué de sérum 
physiologique, le coefficient de frottement est légèrement plus bas (0.0015, cf. § C.3) que si 
ce milieu est  constitué d'eau déminéralisée (0.002, cf. § B.3). Cela peut être dû à des forces 
de type électrostatique, générées par la présence d’ions Na+ et Cl- qui peuvent interagir avec 
les charges électriques positives des têtes lipidiques.  

Les résultats du paragraphe C.3.1 montrent aussi que les multicouches lipidiques 
peuvent s’adsorber sur les surfaces des premiers corps au cours du frottement, par éclatement 
de vésicules lipidiques. Dans ce cas, on obtient des multicouches non uniformes induisant un 
coefficient de frottement de 0.005. Cette légère augmentation du frottement pourrait être due 
au fait que l'accommodation du glissement dans la couche de sérum présente entre les dépôts 
lipidiques formés sur les surfaces frottantes n'est pas parfaitement uniforme (fig. C.8). 

  
Fig. C.8. Accommodation du glissement dans la couche de sérum physiologique (troisième corps B) 

 

C.4.2 Accommodation du glissement dans le gel synovial 

Les résultats du paragraphe C.3.1 montrent un coefficient de frottement très élevé (0.12) 
lorsque le troisième corps comporte des poches de gel synovial. Malgré le manque 
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d'informations sur le coefficient de frottement réel in vivo, ce résultat parait inattendu par 
rapport à la structure de la synovie proposée et les très faibles valeurs du coefficient de 
frottement obtenues en présence des bicouches lipidiques.  

Néanmoins ces fortes valeurs de frottement sont cohérentes avec celles de Benz et all. 
[110] obtenues lorsque le frottement se localise dans une couche de gel d’acide hyaluronique. 
Par conséquent, nos valeurs expérimentales élevées sont probablement dues à la présence de 
gel synovial résiduel, c'est-à-dire qui n’a pas été inclus dans les poches lipidiques au cours de 
la phase d’obtention de ces poches. Ce gel appelé "libre" pourrait imposer l'accommodation 
de vitesse, selon le processus chronologique suivant (fig. C.9a) : 

• le cisaillement du gel libre provoquerait l’éjection des poches lipidiques hors du 
contact (fig. C.9b).  

• l'apparition de rouleaux, observables en fluorescence (fig. C.10), pourrait être due à 
un endommagement local des couches lipidiques présentes sur les surfaces frottantes, 
qui s'adapteraient de façon à entourer le gel synovial libre, formant ainsi des rouleaux 
(fig. C.9c). L'accommodation de vitesse par roulement de ces rouleaux associée aux 
perturbations locales des couches lipidiques pourrait être la cause du frottement 
élevé.  

                      a)                                                        b)                                                     c) 
Fig. C.9. Accommodation du glissement par le gel synovial (troisième corps D) 

 

 

Fig. C.10. Présence de poches de gel synovial hors du contact et de rouleaux fluorescents dans le 
contact (modèle articulaire en présence du troisième corps D) 

 

Le même type de rouleaux a été observé sur les surfaces en acier, après frottement, en 
présence du troisième corps formé de poches du gel synovial (troisième corps D). 
L’observation de ces rouleaux en microscopie électronique à balayage a montré qu’ils se 

Poches de gel synovial 
hors du contact 

Frontière du contact 

Rouleaux fluorescents 
à l’intérieur du contact 

200 µm 
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situent à l’intérieur de la trace du frottement et qu’ils ont une longueur de quelques dizaines 
de µm et un diamètre de quelques µm (fig. C.11).  

 
a)                                   b) 

Fig. C.11. Images en microscopie électronique à balayage de la surface en acier après frottement en 
présence du troisième corps D a)visualisation de la trace de frottement b) rouleaux de troisième corps 

 

C.4.3 Conclusions  

 

Les résultats présentés dans ce paragraphe montrent que le frottement mesuré dans le 
cadre de notre modèle expérimental d'articulation dépend de la manière dans lequel se fait 
l’accommodation du glissement dans les assemblages moléculaires de la synovie.  

Ainsi, un coefficient de frottement très bas (0.0015) est obtenu lorsque l'accommodation 
du glissement a lieu par glissement au sein des multicouches lipidiques, plus précisément dans 
la couche d’eau piégée entre deux bicouches lipidiques. Cela pourrait être le cas in vivo d’une 
articulation saine où les poches de gel synovial auraient pour rôle de supporter la charge. 
L'accommodation du glissement aurait alors lieu uniquement aux interfaces lipidiques, 
puisque la présence de gel synovial libre est improbable dans une articulation saine (cf. 
C.3.4.) 

Par contre, quand le gel synovial est acteur de l'accommodation du glissement, on 
enregistre un coefficient de frottement bien plus élevé (0.12). Cette situation pourrait être 
représentative d'une articulation pathologique ou prothésée, dans laquelle les couches 
lipidiques peuvent être détruites soit par une action enzymatique (cf A.1.3.2.4.), soit par une 
action tribologique (cf B.2.4.2.) donnant lieu à l'apparition de gel synovial libre. 
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CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES  

Nos réflexions. Elles sont le fruit de 
notre commerce avec les autres, du 
frottement de notre intelligence avec la 
leur et du travail souterrain que nos 
lectures et nos conversations effectuent 
en nous. 

[Pierre Assouline] 
 

Plus la science avance, plus elle donne 
raison à la nature. 

[Anonyme] 

 

 

Ce travail est principalement axé sur le fonctionnement tribologique d’une articulation 
saine, dont la compréhension constitue une référence essentielle pour l'amélioration des 
traitements des maladies articulaires et l'optimisation des surfaces frottantes des implants. 

Cette étude a été menée en exploitant des techniques expérimentales in vivo, comme 
l’imagerie médicale, et ex vivo comme la microscopie de fluorescence, électronique et de 
force atomique, ainsi que différentes techniques physico-chimiques. Des outils numériques 
tels que la modélisation par éléments discrets ont également été employés. Ces techniques ont 
été adaptées pour construire un modèle tribologique réaliste. Ce modèle permet 
principalement l’étude du fonctionnement articulaire à l'échelle moléculaire. Cette étude a 
comporté trois étapes. 

La première étape a été orientée vers l’analyse des structures biologiques articulaires 
dans leur milieu vivant. Elle a permis de cibler les paramètres mécaniques et 
physicochimiques déterminants, et donc à reproduire dans un modèle articulaire tribologique 
ex vivo réaliste. Cette analyse a abouti à un modèle structural discontinu de la synovie, 
attribuant un rôle tribologique aux auto-assemblages moléculaires identifiés dans le fluide 
synovial. Ce modèle comporte des poches de gel entourées et séparées entre elles par des 
multicouches lipidiques. Les poches de gel sont constituées d’acide hyaluronique et de 
protéines synoviales; leur rôle tribologique étant de compenser la rugosité des cartilages 
articulaires et d’assurer une distribution uniforme de la pression dans le contact. Les 
multicouches lipidiques sont formées par l’empilement de bicouches lipidiques séparées par 
des couches de sérum physiologique; leur rôle tribologique étant d'empêcher l’effet 
rhéofluidifiant de la synovie et de localiser le glissement dans le sérum physiologique.  

La deuxième étape de ce travail a consisté à reproduire dans un modèle tribologique 
articulaire ex vivo, les paramètres mécaniques et physicochimiques ciblés précédemment. 

Ce modèle utilise un matériau de type hydrogel HEMA, qui permet, quand il est hydraté 
dans le sérum physiologique, de reproduire les propriétés mécaniques et physicochimiques 
des cartilages articulaires. La caractérisation mécanique de l’hydrogel HEMA a permis de 
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mettre en évidence une corrélation entre les propriétés physico-chimiques (pH, pression 
osmotique) du milieu d’hydratation et les propriétés mécaniques (module d’élasticité) et 
tribologiques (coefficient de frottement) de l’hydrogel HEMA. Cette corrélation a été 
exploitée pour expliquer en termes mécaniques l'évolution des maladies articulaires. Ainsi il a 
été mis en évidence qu'un pH acide, qui caractérise une arthrite, augmente le module 
d’élasticité du modèle du cartilage et aussi le coefficient de frottement ce qui peut induire des 
endommagements du matériau HEMA. Ces endommagements sont alors caractéristiques 
d’une arthrose. Ce modèle peut donc expliquer, en termes mécaniques, comment une arthrite 
évoluerait vers une arthrose, ce qui est mis en évidence par les études cliniques.  

Un modèle du fluide synovial, composé de bicouches lipidiques et de poches de gel, a 
également été défini. La caractérisation mécanique des bicouches lipidiques, par microscopie 
de force atomique, a permis de montrer leur résistance mécanique à des pressions supérieures 
à quelques dizaines de MPa. Cette résistance est bien plus importante que les pressions 
développées dans une articulation saine au cours de la marche normale, qui sont estimées à 
seulement quelques MPa. Cela a confirmé la pertinence de notre modèle structural discontinu 
de la synovie et de notre étude tribologique des assemblages moléculaires de la synovie.  

Pour simuler ex vivo le mécanisme articulaire, un dispositif expérimental permettant 
conjointement la mesure du coefficient de frottement et la visualisation in situ du contact, a 
été mis au point. Grâce à l’utilisation de marqueurs moléculaires spécifiques, ce modèle a 
permis d'analyser le rôle tribologique des assemblages moléculaires de la synovie, et en 
particulier de montrer que ce sont les multicouches lipidiques qui favorisent l’existence d’un 
coefficient de frottement très bas (0.0015). 

La troisième étape de ce travail a consisté à exploiter le modèle articulaire ainsi validé, 
pour étudier les capacités potentielles des assemblages moléculaires de la synovie à améliorer 
les performances tribologiques des implants articulaires. Nous avons constaté que la 
formation et/ou le maintien des bicouches lipidiques n'est pas réalisé dans le cas des 
matériaux d'implants en polyéthylène ou en acier. D’autre part, les performances 
tribologiques des surfaces d'implants en polyéthylène et acier sont modifiées par la présence 
des assemblages moléculaires ; nous avons notamment remarqué que les surfaces en acier 
favorisent la formation, au cours des essais, d’une couche formée principalement de gel 
synovial, et susceptible de protéger les surfaces contre l’usure, ce qui n'est pas le cas avec le 
polyéthylène. Ainsi, ces résultats montrent que des tests de durée de vie des implants 
articulaires ne peuvent être pertinents que s'ils reproduisent correctement ces assemblages 
moléculaires. Cela n’est pas le cas actuellement, car la majorité des essais industriels utilisent 
comme lubrifiant du BSA (sérum albumine bovine) qui ne contient que le composant 
protéique du fluide synovial. C'est-à-dire qui ne contient ni l’acide hyaluronique ni les lipides. 

Ce travail a montré le lien étroit entre l'ordre de grandeur du coefficient de frottement et 
le mode d'accommodation de vitesse dans les assemblages moléculaires de la synovie. Ainsi, 
des coefficients de frottement élevés, d'environ 0.15, ont été mesurés chaque fois que le 
glissement était localisé dans le gel synovial. En revanche, des coefficients de frottement 100 
fois plus faibles ont été obtenus lorsque le glissement était localisé dans les multicouches 
lipidiques. 

Afin d'étudier plus en détail comment le glissement se localise dans les multicouches 
lipidiques, un modèle numérique de dynamique moléculaire des multicouches lipidiques a été 
mis au point. La corrélation entre résultats numériques et expérimentaux montre que le 
glissement se localise dans les fines couches d’eau (6 – 10 nm d’épaisseur) qui sont piégées 
physico-chimiquement entre et par les bicouches lipidiques, ce qui conduit à un coefficient de 
frottement très bas.  
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D’autre part, nous avons mis en évidence que les performances tribologiques des 
assemblages moléculaires dépendent de la qualité des structures et du caractère oxydant du 
milieu : 

• le manque d'ions Ca++ et la présence d'impuretés, comme le détergent, altèrent les 
propriétés tribologiques des multicouches lipidiques ce qui les rend non résistantes 
aux sollicitations tribologiques. 

• le caractère oxydant du milieu altère également les propriétés tribologiques des 
multicouches lipidiques en phase fluide (DOPC), les rendant non résistantes aux 
sollicitations tribologiques. 

• La présence de gel synovial libre, c'est-à-dire non inclus dans les poches formées par 
les multicouches lipidiques, génère un coefficient de frottement élevé lorsque 
l'accommodation du glissement a lieu dans ce gel libre. Nous n'avons pas réussi à 
éliminer complètement ce gel libre de notre troisième corps modèle ex vivo, ce qui 
peut être imputé à l’absence de lubricine qui est considérée comme une molécule 
d’adhésion entre le gel et les couches lipidiques in vivo. L’absence de lubricine peut 
aussi expliquer l'altération des propriétés tribologiques des couches lipidiques fluides 
(DOPC) qui, sans protection antioxydante, sont détruites au cours des essais 
tribologiques ex vivo.  

Dans l’immédiat il est donc nécessaire de reproduire la lubricine dans le modèle ex-vivo 
en rajoutant de la « vitronectine » dans le gel synovial. Cette substance, utilisée en culture 
cellulaire pour faciliter l’adhésion de la membrane cellulaire (bicouche lipidiques) sur 
différentes matrices polymériques hydrophiles, pourrait remplacer la « lubricine » existante in 
vivo. Ensuite il faudrait trouver une technique pour quantifier la quantité de gel incorporée 
aux poches lipidiques du troisième corps modèle articulaire et si possible éviter la présence de 
gel libre.  

Le modèle expérimental de base mis au point et validé dans ce travail pourra alors 
facilement être adapté pour étudier les effets des pathologies et optimiser les surfaces 
frottantes des implants articulaires. En revanche, il est limité à l’étude du frottement car il ne 
reproduit pas les «compensations » biologiques telle que la reconstruction du cartilage qui 
sont nécessaires à l’étude de l’usure. 

Au cours de ce travail, nous avons étudié un seul type de lipide, non polaire, présent 
dans la synovie. Nous avons donc occulté les phénomènes électrostatiques liés aux lipides 
polaires également présents dans la synovie, et pouvant influencer les performances 
tribologiques. D’autres facteurs comme le pH, la température et la pression osmotique doivent 
être l'objet de travaux futur.  

Enfin, ce travail utilise un mécanisme modèle simplifié dont la cinématique se limite à 
un mouvement de glissement tandis que le mécanisme articulaire réel impose des roulements 
et des glissements. Par conséquent les travaux futurs devraient aussi reproduire la cinématique 
réelle afin d’étudier l’effet des assemblages moléculaires de la synovie sur les régimes de 
lubrification de type hydrodynamique qui sont aussi associés au fonctionnement d’une 
articulation saine.  
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Annexe 1 

Traitement des maladies osteo-articulaires - orientations actuelles 

Le développement des traitements des maladies osteo-articulaires intéresse aussi bien le 
milieu médical que le milieu industriel, avec cependant des points de vue différents.  

Au plan médical, l’optimisation des traitements consiste à minimiser la douleur et 
l’inflammation en préservant la fonction motrice de l’articulation. Les recherches sont 
orientées vers le développement de nouvelles substances aidant le système immunitaire à 
combattre la maladie en reconstruisant les structures et le fonctionnement sain. Ces substances 
restent peu efficaces dans des états avancés d’une maladie, notamment quand il y a une usure 
importante du cartilage. Pour ce cas, la recherche médicale développe des techniques de 
cultures cellulaires, par lesquelles est reconstruite la structure vivante du cartilage articulaire. 
Ces techniques utilisent des substrats polymériques et des cellules souches, qui sont 
contraintes à se développer dans un tissu cartilagineux. Mais, malgré leur avancement, ces 
techniques ne peuvent pas être utilisées à l’échelle d’une articulation complète. Il est en effet 
impossible de reproduire ex vivo à grande échelle la structure du cartilage articulaire : celle-ci 
est générée in vivo sous l’action de contraintes mécaniques, mal connues, et qui ne sont donc 
pas actuellement reproductibles ex-vivo dans des cultures cellulaires.  

Au plan industriel, l’optimisation des traitements consiste à développer des produits 
qui, une fois implantés (ou injectés) dans l’articulation, durent le plus longtemps possible et 
génèrent un minimum de réactions immunologiques (biocompatibles). Pour le traitement des 
maladies articulaires on remarque deux types de produits : les implants articulaires et les 
substituts de synovie.  

Les implants articulaires sont utilisés comme traitement chirurgical dans des maladies 
très avancées, lorsque la fonctionnalité articulaire ne peut pas être assurée par les structures 
vivantes qui sont trop détruites. Dans ce cas, l’articulation entière est remplacée par une 
articulation non vivante implantée à la place des structures vivantes (arthroplastie).  

En ce qui concerne l’industrie des implants, elle constitue un enjeu économique 
important, car 80 000 prothèses de hanches et 30 000 prothèses de genoux sont implantées 
chaque années en France, ce qui représente un marché de 500 millions d’euros par année, le 
marché mondial étant environ vingt fois supérieur. De plus, environ 10% des patients opérés 
d’une arthroplastie dans le monde sont réopérés pour une révision dans les dix années 
suivantes.  

La recherche vise à développer des implants ayant une durée de vie la plus grande 
possible. Dans ce sens, des études ex-vivo sont menées afin de quantifier la durée de vie des 
implants, la difficulté principale résidant dans la reproduction ex-vivo des conditions réelles 
de fonctionnement in-vivo. Cette difficulté est particulièrement accentuée pour les implants 
en matériaux polymériques (polyéthylène) et céramiques, pour lesquels on constate des durées 
de vie réelles très inférieures à celles estimées à partir essais ex-vivo. 

En ce qui concerne les substituts de synovie, leur développement est plus récent et 
touche principalement l’industrie pharmaceutique. Pour développer ces substituts, les 
recherches visent reproduire la composition et les propriétés rhéologiques de la synovie saine. 
Mais la difficulté principale réside dans l'identification de la rhéologie de la synovie saine. En 
effet, les valeurs des paramètres rhéologiques de la synovie présentées dans la bibliographie 
sont très dispersées. Cela est imputable aux conditions d’essais, éloignées des condition in 
vivo, notamment en ce qui concerne les interfaces rhéologiques qui sont très différentes de 
l’interface synovie – cartilage. 
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Annexe 2 
 

Embryogenèse d’une articulation saine 

L’embryogenèse articulaire comporte quatre phases : 

1. Formation d’un modèle cartilagineux.   

Dans leur phase initiale, les articulations sont des liaisons élastiques entre les extrémités 
osseuses, tissus mous de type cartilagineux, appelés « modèle cartilagineux des futurs os» (a 
est b dans la figure 1). La liaison élastique est connue sous le nom d'interzone (c dans la 
figure 1). Une interzone se compose de trois couches : deux couches chondrogéniques 
externes (c1 et c2 dans la figure 1) qui vont former les surfaces du cartilage articulaire et la 
membrane synoviale, et une couche intermédiaire (c3 dans la figure 1), qui contribue à la 
formation des structures intra articulaires telles que les ligaments et les ménisques.   

 

     
Fig. 1. Modèle cartilagineux dans la période embryonnaire  

(a : modèle cartilagineux du tibia, b : modèle cartilagineux du fémur, c : interzone) 

2. Cavitation  

La cavitation est le processus par lequel la liaison élastique qui forme l’articulation 
(l’interzone) est rompue, et le modèle cartilagineux des futurs os est divisé pour former deux 
surfaces articulaires distinctes (Figure 2). Cette rupture est induite par les mouvements 
embryonnaires, et la dépression générée après la rupture fait qu’une partie de la phase liquide 
du modèle cartilagineux vient remplir les cavités formées. Les cellules appartenant aux deux 
couches chondrogéniques (c1, c2) vont alors synthétiser du fluide jusqu’à équilibre des 
pressions entre la cavité articulaire et le modèle cartilagineux.    

 

          
Fig. 2. Modèle cartilagineux dans la période embryonnaire (zone de cavitation) 

b 

c 

a 

c1

c3

c2

0,5 mm 

30 µm 

0,5 mm 
30 µm 



 115

3. Formation des ligaments et des ménisques 

La couche médiane de l’interzone évolue en fonction des sollicitations mécaniques 
externes, qui génèrent des fissures délimitant les éléments intra articulaires. Ainsi sont formés 
les ménisques et les ligaments intra articulaires (Figure 3.). Si les mouvements embryonnaires 
sont trop faibles, les ménisques restent collés aux cartilages et la cavité articulaire ne se forme 
pas.   

Fig. 3. Formation des ménisques  

4. Formation de l’os 

La transformation du tissu cartilagineux (modèle cartilagineux de l’os) en tissu osseux 
(rigidification) est générée par l’invasion des vaisseaux sanguins dans le modèle cartilagineux 
de l’os. Ceux-ci vont générer le processus de minéralisation (rigidification) du cartilage 
(appelé ossification endochondrale) (figure 4). La minéralisation progresse du centre vers la 
périphérie du modèle cartilagineux. Elle ne parvient pas jusqu’aux surfaces articulaires, elle 
est arrêtée au niveau de la zone d'équilibre entre la pression mécanique externe générée par le 
mouvement articulaire, et la pression dans les vaisseaux sanguins osseux. Cette zone marque 
l’interface os – cartilage. Elle évolue au cours de la vie en fonction des sollicitations externes 
de l’articulation, par des phases de minéralisation et de déminéralisation, appelées 
"remodelage osseux", qui définissent l’épaisseur du cartilage articulaire en contact. Les zones 
soumises à des fortes pressions de contact présentent une épaisseur de cartilage plus élevée 
que les zones moins chargées. 
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Fig. 4. Formation des os et des cartilages articulaires 
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Annexe 3 
 

Etude in vivo du mécanisme articulaire du genou 

Ce travail a été réalisé avec la collaboration avec le Laboratoire de Biomécanique et 
Modélisation humaine (LBMH, université Lyon 1) et le service d’Arthroscanner de 
l’Hôpital Lyon Sud. 

L'objectif de ce travail est d’évaluer in vivo les conditions tribologiques macroscopiques 
(pressions de contact, vitesses relatives entre les cartilages articulaires) subies par une 
articulation du genou au cours de la marche. Dans ce domaine, la bibliographie n'apporte en 
effet que des informations souvent incomplètes, et manquant d'inter cohérence.  

Pour obtenir ces conditions tribologiques, nous avons entrepris une étude englobant : 

• la détermination de la cinématique du contact (vitesses tangentielles relatives),  
• la mesure de la géométrie du contact (dimensions et courbures, conformité des corps 

en contact, aires de contact), 
• la détermination de la dynamique du contact :   

o mesures quasi statiques de la déformée des cartilages articulaires et de la 
variation de l’aire de contact en fonction du chargement articulaire ; 

o calculs des efforts musculaires et de la réaction du contact, estimation de la 
pression, 

• l’évaluation du rôle musculaire dans l'optimisation des conditions de contact 
(diminution de la pression de contact par un déplacement relatif des os). 

Par la suite, on présente brièvement la stratégie de cette étude et les résultats retenus 
dans le cadre de ce travail. Plus de détails sont donnés dans le mémoire de master recherche 
de Simon Le Floc’h [156] 

1. Stratégie 

Nous avons évalué les conditions cinématiques locales, lors de la marche d’une 
personne saine : à partir de données issues de la bibliographie (Kapandji [157]), et d’une base 
de données sur la marche construite au sein du LBMH, des simulations ont été effectuées en 
dynamique inverse [30] afin de calculer la « réaction de contact ». 

Par imagerie médicale (arthroscanner), nous avons évalué les conditions géométriques 
locales in vivo (courbure des corps en contact, aires de contact) Ces essais ont également 
permis une analyse quasi-statique de la phase d’appui de la marche, dans le but final d’évaluer 
la répartition de pression en contact. 

Deux patients bénévoles ont participé à nos essais quasi-statiques en arthroscanner. Au 
cours de ces essais, nous avons mesuré l’effort extérieur appliqué sur le pied de chaque 
patient. Nous avons également pu enregistrer l’activité électrique des muscles de l'un des deux 
patients à l’aide d’un dispositif électromyographique. Ces éléments ont permis de calculer les 
efforts développés par les muscles articulaires du genou, grâce à une évaluation in vivo des 
bras de levier des muscles et à l’utilisation d’un code de calcul développé au sein du LBMH 
(Travail de thèse en cours d’Alice Bonnefoy). 
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La mesure du déplacement relatif des os a permis d’étudier le rôle des muscles pour 
l’optimisation des conditions tribologiques de contact. 

Une brève description anatomique du genou est présentée ci-dessous, ainsi qu'un 
résumé de résultats obtenus dans le cadre de ce travail.  

3. Anatomie du genou 

L’articulation du genou est une diarthrose, c'est-à-dire une articulation mobile, qui 
comporte (fig. 5) : 

• Deux segments osseux, présentant des surfaces articulaires. Dans le cas du genou, 
une des extrémités osseuses est représentée par les condyles fémoraux et l’autre 
extrémité par le plateau tibial; 

• Deux cartilages articulaires recouvrant les surfaces osseuses (cartilage fémoral et 
cartilage tibial); 

• La capsule articulaire, fibreuse; 
• La membrane synoviale, qui tapisse intérieurement la capsule 
• Des ligaments, reliant les deux segments osseux (pour le genou il y a 4 ligaments : 

deux ligaments croisés et deux ligaments latéraux). 
• Des petites structures fibro-cartilagineuses, les ménisques, qui viennent s’insérer sur 

les surfaces articulaires pour assurer une meilleure conformité des surfaces. 
L’articulation du genou présente deux ménisques (l'un interne et l’autre externe) 
attachés au plateau tibial par des petits ligaments. 

• Une poche graisseuse et des bourses séreuses, sortes de petits coussins hydrauliques 
constitués d’une enveloppe membranaire contenant un liquide similaire au liquide 
synovial. 

Enfin, les tendons des muscles qui s’insèrent à proximité d’une articulation entourent 
l’ensemble de ces structures. Le rôle principal des muscles est de mobiliser l’articulation, 
mais ils ont aussi une importance pour maintenir la cohésion de l’articulation (coaptation).  

De nombreux travaux consacrés à l'anatomie par imagerie médicale ont permis de 
définir avec exactitude la géométrie des extrémités osseuses en contact. Ainsi, les deux 
condyles fémoraux forment des cycloïdes avec des rayons maximaux de 38mm pour le 
condyle interne et 60mm pour le condyle externe (fig. 6.). 

  
Axes asymétriques des 

condyles 
Rayons de courbure sur le condyle 

interne 
Rayons de courbure sur le condyle 

externe 
Fig. 6. Géométrie des condyles fémoraux 
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En ce qui concerne le plateau tibial, il présente deux cavités (glènes) correspondant aux 
deux contacts avec les condyles fémoraux. Les deux glènes ont des rayons d’environ 70mm. 
Elles se distinguent par leur courbure, la glène interne étant concave et la glène externe 
convexe (fig. 7). Cela génère un contact conforme pour le condyle interne et un contact non 
conforme pour le condyle externe. 

   
Extrémité supérieure du tibia Glène interne (concave) Glène externe (convexe) 

Fig. 7. Géométrie des glènes tibiales 

 

 
Fig. 5. Représentation anatomique de l’articulation du genou 
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4. Cinématique du genou 

4.1. Modèle de calcul des vitesses  

Pour étudier la cinématique du genou, nous avons utilisé l’hypothèse classique de 
rattachement ferme des ménisques au plateau tibial. Ainsi, la cinématique simplifiée du 
genou, consiste en la composition de deux mouvements entre le condyle fémoral et la glène 
tibiale :  

• du roulement, influencé par les courbures des corps en contact,  
• du glissement correspondant à des translations relatives entre les deux extrémités 

osseuses. 

Un modèle géométrique simple a été utilisé pour les condyles. Ils sont représentés 
chacun par un arc de cercle. Le plateau tibial est représenté par deux segments de droite (fig. 
8). Ce modèle, de type cylindre sur plan, permet de quantifier rapidement les vitesses 
tangentielles entre les surfaces.  

                                       
Fig. 8. Modèle géométrique de condyle pour le calcul des vitesses 

Selon les conventions de signe utilisées (vitesses positives selon les X positifs), la vitesse 
relative au point de contact de la surface du cartilage d’un condyle du fémur par rapport à la 
surface du cartilage du tibia est donnée en prenant le tibia comme solide fixe de référence. La 
vitesse relative tangentielle au point de contact du fémur par rapport au tibia est la somme de 
la vitesse du fémur en ce point avec la vitesse du point géométrique de contact : 

RVIV Itibiafémur .)(/ ϖ+=  
     R est le rayon du condyle considéré, 
     VI la vitesse du point de contact I,  
     ω la vitesse angulaire.  

Les valeurs de rayons de courbure retenues correspondent à 10° de flexion du genou, et 
sont issues de l’ouvrage de référence de Kapandji [157]: 55 mm pour le condyle externe et 
35mm pour le condyle interne. 

Le déplacement des points de contact en fonction de l’angle de flexion, est donné par Li 
et al. [158] pour le cas des genoux sains en flexion passive. La bibliographie démontre, 
malgré tout, que les déplacements des condyles sont modifiés suivant que le pied est chargé 
ou non. 

Deux vitesses tangentielles sont calculées aux deux « points de contact ». Enfin, une 
idée de la réaction du contact articulaire du genou est donnée par les calculs de dynamique 

I Segment fixe du plateau tibial

Arc de cercle du 
condyle 

Cω

VI

X

Y
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inverse. Cet effort n’est qu’une estimation qualitative de l’effort de contact, permettant 
d’avoir une idée des conditions interactionnelles entre la cinématique et la pression de 
contact. 

4.2. Résultats : 

Les résultats des essais sur la cinématique du genou sont présentés dans la figure 9.  

Les vitesses relatives de roulement entre les surfaces au niveau du contact du condyle 
interne varient cycliquement de 0 mm/sec à 200 mm/s au cours d’une marche effectuée à 5 
km/h. Pendant la phase d’appui, la vitesse relative change deux fois de signe et sa valeur 
maximale dans cette phase est de 80 mm / s pour le contact interne et de 130 mm / s pour le 
contact externe. Pendant la phase d’oscillation (faibles pressions de contact), les vitesses 
relatives sont plus importantes (interne : 200 mm / s ; externe : 300 mm / s) et changent 
également deux fois du signe.  

Les vitesses de glissement du contact vers l’arrière du plateau tibial (25 mm / s au 
maximum) ne compensent pas les vitesses relatives induites par la rotation du fémur par 
rapport au tibia car les rayons de courbure des condyles sont assez importants. Le condyle 
externe, dont la surface de contact se déplace plus vers l’arrière que le condyle interne, a un 
rayon de courbure supérieur, ce qui augmente la vitesse relative tangentielle entre les surfaces 
en contact à 300 mm/s au maximum.  

 
 

Fig. 9. Résultats des essais sur la cinématique du genou 
 
Ces résultats sont très sensibles aux rayons des condyles retenus. Par contre, 

l’amplitude de la translation des points de contact vers l’arrière du plateau tibial (de 0° à 60° 
de flexion), n’influence pas significativement le calcul. Cette translation a une valeur 
maximale de 10 mm. 
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5. Dynamique du genou 

5.1. Modèle de calcul des déformées des cartilages articulaires (fémur et tibia)   

La stratégie consiste à évaluer la déformée in vivo du cartilage des deux condyles 
fémoraux en faisant une différence entre les épaisseurs de cartilage mesurées avant et après la 
compression de l’articulation.  

Pour obtenir les épaisseurs de cartilage in vivo nous avons utilisé le scanner (rayons X) 
du CHU de Lyon Sud. La technique de scanner utilisée est nommée « arthro scanner ». Elle 
comporte l’injection intra articulaire d’un produit à base d’iode qui permet de faire ressortir 
sur des images radiologiques les parties cartilagineuses de l’articulation. Le volume scanné 
par les rayons X est de 15 x 23 x 20 cm3 et il permet d’avoir 44 + 77 + 66 coupes de genou 
dans les trois plans du  repère anatomique.  

Un montage a été réalisé pour comprimer le membre inférieur du sujet lors de la prise 
d’images par irradiation X. 

 

Fig. 10. Reconstitution du volume de cartilage en ArthroScanner 
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Le traitement des deux lots d’images 
(chargé / non-chargé) a consisté tout d’abord 
en une reconstitution des volumes du 
cartilage du fémur. Cette reconstruction a 
été réalisée en utilisant le logiciel AutoCAD 
(fig. 11), et a permis de repérer les zones de 
contact et mesurer les aires de contact 
extérieurement chargé ou non. Un recalage 
spatial, a été nécessaire pour superposer le 
volume du cartilage comprimé sur le volume 
du cartilage non comprimé, en faisant 
coïncider des points de repère définis sur 
l'os. 

 

 Fig. 11. Volume du cartilage comprimé, 
AutoCAD 

 
Une carte de la déformée du cartilage du fémur a été ainsi réalisée. 

Le calcul de l’effort de contact a été fait en adaptant le modèle de dynamique inverse à 
notre étude. Ainsi, dans le cadre de notre étude, les accélérations sont nulles (quasi statique), 
et le torseur au niveau du pied se limite à une force à deux composantes (F impact). Un 
capteur force permet de mesurer les deux composantes de cette force sur le pied (suivant X et 
Y). Le problème est donc plan, et ne permet que le mouvement de flexion – extension au 
niveau du genou. Les quatre groupes de muscles inter articulaires du genou les plus 
importants pour la flexion – extension sont inclus dans le modèle : le quadriceps, le biceps 
femoris, le semitendinosus et le gastrocnemius. Les bras de leviers articulaires sont mesurés in 
vivo grâce aux images d’arthroscanner. Ces données sont introduites dans le modèle de calcul 
en dynamique inverse qui évalue les efforts musculaires développés par le membre inférieur. 
(fig. 12)  

Fig. 12. Modèle de dynamique inverse pour calculer les efforts musculaires et la réaction de 
contact 
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Pour le calcul en dynamique inverse, deux critères physiologiques ont été retenus : on 
minimise la réaction de contact, ainsi que la norme quadratique des contraintes des muscles. 

Pour vérifier de manière expérimentale si les muscles sont contractés ou non, un 
dispositif électromyographique a été utilisé. Par contre, ce dispositif permet seulement 
d’évaluer de manière qualitative la contracture musculaire. 

Deux patients ont participé à notre étude : 

• Une patiente de 29 ans, pesant 60 kg. Elle n’a plus de ménisques sur le genou droit, 
duquel est effectué le scanner. Le fait qu’elle n’ait plus de ménisques augmente les 
déformations. L’effort de compression a été de 300 N. Nous avons réalisé une carte 
de déformées du cartilage du fémur, une analyse d’aires de contact fémur - tibia 
(avant et après compression).   

• Un patient de 36 ans qui pèse 62 kg. Il a une lésion au niveau des ménisques sur le 
genou gauche où est effectué le scanner, en revanche, les ménisques sont en très 
grande partie sains. L'effort de compression a été de 310 N. Pour cette étude, nous 
avons effectué un calcul d’effort de contact en prenant en compte l’action 
musculaire. 

 

5.2. Résultats 

Les efforts extérieurs au niveau du pied qui ont été considérés dans ce travail, avec des 
vitesses nulles entre les surfaces articulaires et un angle presque nul entre le fémur et le tibia 
correspondent à la fin de la phase d’appui de la marche (points rouges de la figure 9). 

Dans ces conditions, la pression moyenne au niveau du contact articulaire du genou 
avec ménisques, a été évaluée ente 105 et 106 MPa. On a constaté que cette pression est 
augmentée de 50% s'il n’y a pas de ménisques. 

De plus, cette étude nous a permis de montrer l’influence des muscles sur les conditions 
de contact articulaire, cela est schématisé dans la figure 10. Ainsi : 

• Le rôle principal des muscles au niveau d’une articulation est de générer des couples 
internes permettant d’assurer le mouvement et/ou l’équilibre. Il a été montré que les 
efforts externes (poids propre de 40 N et effort de 330 N au bout du pied) appliqués 
au membre inférieur tendent à réduire la flexion au niveau du genou. Dans ce cas, les 
fléchisseurs développent un effort de l’ordre de 1200 N pour compenser les efforts 
externes. Grâce à un enregistrement des efforts musculaires au cours de la 
compression de la jambe (électromyogramme), il a été conclu que le quadriceps est 
également actif. L’activité musculaire du quadriceps n’est cependant pas nécessaire 
en terme de couple. Cette activité, qu’il nous est impossible de quantifier grâce au 
code de calcul utilisé pour évaluer l’activité musculaire des autres muscles, doit 
probablement permettre de « stabiliser » l’articulation. Ainsi, la valeur de 200 N 
indiquée figure 13 (en opposition à 0 N), pour l’action du quadriceps est totalement 
arbitraire. Plus l’effort du quadriceps est important, plus l’effort des fléchisseurs doit 
être important pour compenser le couple interne développé par le quadriceps. Ainsi, 
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si un effort de 200 N est considéré au niveau du quadriceps, l’effort développé par 
l’ensemble des muscles fléchisseurs est de 1500 N. 

• Un rôle secondaire des muscles est de modifier les positions relatives du tibia par 
rapport au fémur, ce qui provoque une tension du ligament croisé postérieur et une 
compression de la partie antérieure des ménisques. Ce mouvement modifie la 
répartition de pression et donc les conditions du contact.  

Dans le cadre de cette thèse, nous nous sommes placés dans les conditions de 
fonctionnement défavorables pour la lubrification articulaire par effets de type 
hydrodynamique, qui correspondent à la phase située entre 15% et 45% du cycle de marche 
(rectangle jaune de la figure 9). Dans cette phase, on peut considérer que les  pressions de 
contact atteignent entre 105 et 106 MPa, avec des vitesses relatives variant de 0 à 5 cm/s. 

 
 

Fig. 13. Schéma d’ensemble du rôle du mécanisme dans les conditions du contact articulaire 
du genou (Avec ménisques / sans ménisque) 

Fléchisseurs 1200 N / 1500 

Quadriceps 0 N / 200 
P moyenne 0.3 MPa / 1.5 MPa

Poids propre 40 N 

R / pied: 310 N

Ligament : qq dizaines de 

Max 5 

V relative 

Amplitude maximum 
de la déformée du 
cartilage, 0,9 mm 

AVANTARRIER

x 

y

Le ménisque : une 

Comprimé 
Non comprimé  

Raideur de l’attache 
du ménisque sur le 
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 Annexe 4 

Propriétés du cartilage articulaire 

 

1. Propriétés mécaniques du cartilage  

1.1. Résistance en traction 

Les essais de traction, présentés dans la bibliographie, montrent que la résistance en 
traction du cartilage articulaire est liée à la présence des fibres de collagène (fig. 14). Ainsi, 
les courbes effort / déformation (fig. 15) présentent un pied initial correspondant à la 
réorientation des fibres de collagène selon l’axe de traction, ensuite les fibres se déforment en 
régime élastique linéaire jusqu’à la rupture [82].  

 

 
Fig. 14. Comportement en traction de la 

matrice cartilagineuse. 
Fig. 15. Relation entre la contrainte et la déformation au 

cours de la traction uni axiale. 

La structure fibrillaire du cartilage varie en fonction de la profondeur de prélèvement de 
l'échantillon. En conséquence, sa résistance en traction diminue avec la profondeur de la 
couche cartilagineuse testée. Partant de ces résultats, plusieurs auteurs considèrent le cartilage 
articulaire comme un matériau multicouches élastique, ayant un module d’Young variant de 5 
MPa (pour les couches situées en profondeur) à 30 MPa (pour les couches situées en surface). 

1.2. Résistance en cisaillement 

Des expériences de torsion harmonique faites sur des morceaux cylindriques de 
cartilage articulaire montrent un comportement viscoélastique. Elles donnent, en fonction de 
la profondeur de la couche testée, un module de cisaillement global entre 0.3 et 3 MPa et un 
angle de déphasage entre la composante élastique et la composante visqueuse de 9° à 20°.   

Ces expérimentations ont mis en évidence que, lorsque le cartilage est déformé en 
cisaillement, il n’y a pas d'exsudation de la phase fluide (Fig. 16.). La comparaison de ce 
résultat avec les propriétés d’une solution de protéoglycanes en concentration équivalente à 
celle connue dans la matrice extracellulaire démontre que les protéoglycanes ne jouent pas un 
rôle central dans la résistance du cartilage au cisaillement. 
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Fig. 16. Déformation de la matrice extracellulaire 
en cisaillement. Le volume étant constant, la phase fluide 
n’est pas déplacée 

1.3. Résistance en compression  

La bibliographie relate cinq types d’essais de compression ex-vivo sur le cartilage (fig 
17) : 

• compression confinée : le cartilage ne se déforme pas librement, il est confiné dans 
un volume qui laisse uniquement filtrer la phase fluide par l’intermédiaire d’une 
plaque poreuse (fig 17a) 

• compression non confinée : le cartilage peut se déformer librement, et la phase fluide 
peut s'exsuder librement du volume du cartilage (fig 17b) 

• compression hydrostatique : le cartilage articulaire est immergé dans un fluide par 
l’intermédiaire duquel est appliquée une pression hydrostatique (fig 17c) 

• compression chimique – osmotique : le cartilage est immergé dans une solution 
macromoléculaire très concentrée (souvent PEG) qui génère une compression par 
effet osmotique (fig 17d) 

• compression par indentation : la charge est appliquée à un petit secteur du cartilage 
par l’intermède d’un milieu poreux. L’avantage de ce type de compression est qu'il 
n'est pas nécessaire de séparer le cartilage de l'os. (fig. 17e).  

 

 

 

confiné non confiné hydrostatique osmotique indentation 
 

Fig. 17. Différent types d’essais de compression pour le cartilage articulaire 
La méthode expérimentale la plus utilisée, et qui constitue la référence, est la méthode 

de compression confinée. Un échantillon de cartilage cylindrique est soutenu par une plaque 
poreuse dans une chambre remplie de fluide (fig. 18). Un différentiel de pression est appliqué 
entre les extrémités de l'échantillon. 

La bibliographie présente deux façons de conduire cet essai : 
• En mode fluage, une charge constante est appliquée au cartilage par la plaque 

poreuse, et la variation d’épaisseur du tissu est mesurée en fonction du temps.  
• En mode relaxation, une déformation est imposée au tissu, l’effort nécessaire pour 

maintenir cette déformation est mesuré. 

(e) 
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Fig. 18  Représentation schématique d'un 
dispositif de compression confinée mesurant 
la perméabilité du cartilage. 

 
 

Ces expérimentations ont permis de mettre en évidence deux phases cartilagineuses, 
l'une solide et l'autre fluide, qui confèrent au cartilage articulaire un comportement en 
compression, similaire à celui d'un milieu poreux. La structure poreuse permet à la phase 
fluide de traverser le cartilage, avec une vitesse proportionnelle au gradient de pression (la 
constante de proportionnalité étant la perméabilité du cartilage). 

La figure 19 montre les résultats d’un essai de compression, en mode fluage. On 
remarque que la déformée du cartilage est fonction du temps, car le fluide ne peut s'échapper 
instantanément de la matrice. Au début de l'essai, la déformation est rapide et linéaire, avec un 
débit de fuite relativement grand du fluide hors du cartilage. Puis le débit de fluide diminue, et 
la déformée atteint une valeur d’équilibre, pour laquelle le flux externe est nul (t0). 

 
Fig. 19. Comportement 
compressif du cartilage au cours 
d’une expérience de fluage.  

 
A : phase de compression linéaire 
dans le temps,  
B : début de la phase de déformation 
constante,  
C, D et E : phase de relaxation  
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La contrainte dans le cartilage articulaire soumis au fluage présente deux phases :  

• une phase de compression où la contrainte augmente jusqu'à son maximum 
correspondant au moment où la déformée devient constante (point B),  

• puis une phase de relaxation où la contrainte diminue de manière asymptotique vers 
une valeur d’équilibre, non nulle.  

La phase de compression coïncide avec l’exsudation du fluide à la surface de 
l’échantillon, alors que la relaxation correspond à une redistribution du fluide dans la 
profondeur de l’échantillon. La valeur élevée de la contrainte au début de la phase de 
relaxation (le point B de la fig 19) est expliquée par l’accumulation de contraintes dans la 
phase fluide qui n’a pas eu du temps d’exsuder. 

Si le tissu est immergé dans un bain de fluide physiologique (0.9% NaCl), on observe 
un retour à déformation nulle lorsqu’on supprime la contrainte compressive, ce qui n'est pas le 
cas lorsque l'échantillon n'est pas hydraté. 

Ces essais permettent de déterminer deux propriétés globales du cartilage articulaire: la 
perméabilité et le module de compression.  

La perméabilité représente la résistance rencontrée par le fluide pour traverser la 

matrice de cartilage. Elle peut être calculé par la loi de Darcy: où :  

     Q est le débit volumétrique de fluide  
     k est la perméabilité  
     A est l’aire d’échantillon du cartilage  
     ∆P est l'écart de pression  
     h est l’épaisseur du cartilage  

Typiquement, pour une différence de pression de 2 MPa appliquée à travers une tranche 
de cartilage de 1 mm d'épaisseur la perméabilité du cartilage est dans la gamme de 10-16 à 10-

15 m4/N.s. La perméabilité varie en fonction de  la profondeur du cartilage articulaire où a été 
prélevé l’échantillon. Elle est plus grande près de la surface articulaire,et plus petite dans la 
zone profonde [1,34,52]. La perméabilité diminue avec l’augmentation de la différence de 
pression appliquée d’un coté et d’autre de l’échantillon du cartilage testé. (Fig. 20).  

 

Fig. 20. Variation de la perméabilité du 
cartilage en fonction de la profondeur du 
prélèvement du cartilage articulaire et de la 
différence de pression appliquée. 
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Le module d’élasticité en compression est obtenu en divisant la contrainte à l'équilibre 
par la déformation à l'équilibre (point E sur la figure 19). Le module ainsi calculé présente des 
valeurs comprises entre 0,5 et 0,9 MPa [1].  

1.4. Résistance à la fissuration  

Des essais expérimentaux ont étudié la fissuration produite sur la surface articulaire 
cartilagineuse par la chute de billes de trois tailles différentes : 2, 4, et 8 mm de diamètre 
[159], et montré que la formation de fissures pouvait être corrélée à la contrainte de 
cisaillement.  

D’autres essais étudient plutôt la fissuration à l'interface cartilage/os. En effet, sous les 
charges normales d’impact, le cartilage montre un déplacement latéral relativement grand dû à 
son coefficient de Poisson élevé. Cette expansion est retenue par l'os sousjacent, beaucoup 
plus raide, causant un effort de cisaillement élevé à l'interface os/cartilage. (fig.21). Dans ces 
conditions, les fissures se développent à la frontière cartilage/os. 

 

Fig. 21. Développement d’un effort de 
cisaillement élevé à la frontière cartilage/os 

2. Propriétés physico-chimiques  

Les propriétés physico-chimiques du cartilage sont liées à la présence d'assemblages 
glucidiques (assemblages PG), qui, en environnement aqueux sont poly-anioniques : les 
macromolécules PG sont chargées négativement par les groupes ioniques carboxyliques et 
sulfates.  

La présence de ces groupes négatifs génère des forces de répulsion entre les chaînes 
moléculaires des PG. Les chaînes moléculaires PG s'écartent alors, créant des porosités de 
l’ordre de quelques nanomètres de diamètre (fig. 22a), et attirant à l'intérieur du cartilage les 
ions positifs comme le calcium et le sodium (effet osmotique). Les fibres rigides du réseau de 
collagène jouent alors un rôle limitant l'extension naturelle des protéoglycanes.  

Sous l’effet d’un chargement mécanique, les porosités permettent la circulation d’eau et 
d'ions à l’intérieur et à l’extérieur du cartilage articulaire. L’effet physico-chimique actionné 
par des forces électrostatiques s'oppose à la diminution de diamètre des pores due à la 
déformation mécanique (fig 22b), et tend à ramener l’eau et les ions positifs à l'intérieur du 
cartilage après le déchargement (fig 22c).  
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Fig. 22. Couplage entre l’effet mécanique et physico-chimique des assemblages de PG  
 

Cet effet physico-chimique est indispensable à la vie du cartilage ; il assure le transport 
des nutriments dissous dans l’eau. Il est caractérisé par deux paramètres : la pression 
osmotique (π) et le potentiel électrocinétique (ψ). 

2.1. Pression osmotique  

La pression osmotique est définie comme la différence de pression s'exerçant sur les 
deux faces d'une membrane perméable ou semi-perméable lors des phénomènes d'osmose§§.  

Dans le cas d'un milieu poreux comme le cartilage articulaire (fig 23), la pression 
osmotique est donnée par la loi de van’t Hoff :: π = k.n.c.T.R   où :  

k est la perméabilité du cartilage,  
n le nombre des particules dissociables par molécule du soluté,  
c est la concentration molaire  
T est la température absolue et R la constante de gaz molaire (0.0821 J/mmol.K) 

La valeur de la pression osmotique ainsi calculée est comprise entre 0.1 et 0.2 MPa.  

 

Fig. 23. Pression osmotique du cartilage 
[52] 

                                                 
§§ Osmose - terme issu du grec ôsmos : action de pousser. L'osmose est la diffusion d'un solvant à travers une membrane semi-perméable 
qui sépare 2 solutions de concentrations différentes. C'est l’osmose qui crée progressivement l'égalité de concentration des deux côtés de la 
membrane semi-perméable. 

a b c 

pore  
φ ~ 7 nm 
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2.2. Potentiel électrocinétique  

L’origine du potentiel électrocinétique se situe à l’échelle moléculaire. Les charges 
électronégatives des chaînes PG créent une différence de potentiel électrique entre la phase 
fluide du cartilage, qui est neutre, et la phase solide qui est très électronégative (fig 24). Cette 
différence de potentiel génère une migration des ions positifs (Na+, Ca++) de la phase fluide 
vers la chaîne PG. L’épaisseur de cette accumulation d’ions positifs à coté des chaînes 
macromoléculaires est de l'ordre de quelques longueurs de Debye, la longueur de Debye (λD) 
pouvant être calculée à l'aide de formule : 

 où : 

• ε0 et εr sont respectivement la permittivité du vide et la permittivité relative de la phase 
liquide du cartilage 

• zi et ρi(∝) sont respectivement la valence des ions i (Na+, Ca++…) et leur concentration 
dans le volume de la phase liquide, loin de la chaîne PG. 

Pour le cartilage articulaire, cette épaisseur est représentative du diamètre des pores, qui 
est de quelques nanomètres. 

 
 
 

 

 

 
Fig. 24. Potentiel électrocinétique à 

l’échelle moléculaire 
Fig. 25. Potentiel électrocinétique à l’échelle macroscopique 

[1] 
  
A l’échelle macroscopique (fig. 25) le potentiel électrocinétique moléculaire génère une 

différence de potentiel électrique entre les deux faces d’un morceau de cartilage soumis à une 
différence de pression. En effet la différence de pression génère une migration de la phase 

C
ha

în
e 

P
G

  

Phase liquide 
du cartilage 



 132

fluide qui entraîne un flux de charges électriques perturbant l’équilibre du potentiel à l’échelle 
moléculaire. Ainsi la bibliographie montre une différence de potentiel d’environ 0,03V pour 
une différence de pression de 0.05 MPa. 

Les phénomènes physico-chimiques rendent le cartilage articulaire peu perméable. Des 
expérimentations ont montré une perméabilité à l’eau de 10-16 m4/N.s à 10-15 m4/N.s pour une 
pression mécanique de 2 MPa [1], par rapport à 10-10 – 10-12 m4/N.s pour un matériau de 
même porosité et élasticité comme le cartilage mais qui ne présente pas d’effet chimiques. 

3. Propriétés biologiques du cartilage  

3.1. Mécanisme de compensation de l’usure  

Au cours de la vie, le cartilage articulaire sain perd de l’épaisseur mais il garde sa 
structure fibrillaire. Cela est possible grâce à son métabolisme très actif qui reconstruit la 
structure fibrillaire endommagée. 

Dans la figure 26 est schématisé le métabolisme des fibres de collagène. 

 
 

Fig. 26. Métabolisme des fibres de collagène 
 
La figure 26 montre que 

l’endommagement de la surface du cartilage 
articulaire détruit l’intégrité de l’arceau 
collagènique qui se trouve sur cette surface. 
Si cette destruction n’est pas stoppée (cas 
du cartilage arthrosique), cet 
endommagement se propage rapidement 
dans la profondeur du cartilage (fig. 27). 
Mais, dans le cartilage sain, les cellules 
cartilagineuses synthétisent des nouvelles 
fibrilles de collagène (fig 26b) qui sont 
dirigées par des effets physico -chimiques 
de diffusion vers la région endommagée où 
elles vont reconstruire la structure d’arceau 
fibrillaire du collagène périmé (fig. 26c). 

 
 

Fig. 27. Destruction de l’intégrité des arceaux 
collagèniques dans le cas d’une articulation 

arthrosique 

Endommagement 
Surface frottante du cartilage articulaire  

Tissu osseux 

Arceaux collagéniques 
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3.2. Mécanisme de remodelage osseux 

La pression mécanique transmise par les mouvements articulaires dans la zone de 
contact os -cartilage règle les processus du remodelage osseux, qui modifie les propriétés du 
cartilage articulaire. Ce processus est caractérisé par un équilibre entre la formation du tissu 
osseux (ostéogenèse = ossification du cartilage) et la destruction du tissu osseux (ostéolyse). 
Ce processus est actif toute la vie mais son développement commence dans la période 
embryonnaire quand le tissu cartilagineux (le modèle d'os embryonnaire) est transformé en 
tissu osseux. Cette transformation est liée à l’invasion des capillaires sanguins dans le tissu 
cartilagineux (processus d'ossification). L'ossification est stoppée au niveau articulaire dans la 
zone d'équilibre entre la pression mécanique due aux mouvements articulaires, et la pression 
de perfusion des capillaires sanguins. Cette zone d'équilibre des pressions marque la zone de 
contact entre l'os et le cartilage articulaire, et devient la zone de remodelage osseux. Elle est 
spécifique pour chaque individu et évolue au cours de la vie en fonction de l'intensité de 
l'effort mécanique transmis dans l'articulation (condition physique de chaque individu). Ainsi, 
le manque de mouvement diminue l'épaisseur du cartilage articulaire en favorisant le 
processus d'ostéogenèse qui augmente la raideur du cartilage articulaire et le transforme petit 
à petit en tissu osseux. Par contre les efforts physiques soutenus augmentent l’épaisseur du 
cartilage en stimulant la synthèse des PG et en diminuant la raideur du cartilage articulaire. 
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Annexe 5 
 

Propriétés des interfaces lipidiques 

 

Les propriétés des interfaces lipidiques peuvent être séparées en deux catégories: les 
propriétés intrinsèques d’une bicouche phospholipidique et les propriétés d’interaction entre 
deux bicouches. 

1. Propriétés intrinsèques d’une bicouche phospholipidique 

1.1. Cinétique lipidique à l’intérieur d’une bicouche 

Les lipides tournent autour de leur axe, perpendiculairement au plan de la membrane 
(fig 30A). Les chaînes hydrocarbonées sont flexibles et animées d’un mouvement de balancier 
plus ou moins prononcé; ces mouvements confèrent à la membrane une certaine fluidité et un 
mouvement de diffusion latérale (fig 30B); cette diffusion est relativement lente (Kornberg, 
McConnell, 1971a ; Devaux, McConnell, 1972 ; Gaede, Gawrisch, 2003). 

Les lipides sont aussi capables de passer d’une monocouche à l’autre. Il s’agit d’une 
diffusion transversale également appelée “flip-flop” (fig 30). Un lipide diffuse d’une 
monocouche à l’autre ; la diffusion transversale d’un lipide implique le passage de sa partie 
polaire à travers la membrane d’une interface à l’autre (Kornberg, McConnell, 1971b ; Kirby, 
Green, 1977 ; Middelkoop et al., 1986). Le “flip-flop” est un processus peu fréquent; on 
estime qu’il faut plusieurs jours pour qu’un flip-flop se produise (Rothman, Dawidowicz, 
1975). Cette diffusion peut être facilitée par des protéines membranaires intégrales, la partie 
polaire du lipide évitant le contact avec la partie hydrophobe de la membrane (Barsukov et al., 
1982). 

 

  
Fig. 30. Cinétique des lipides à l’intérieur d’une bicouche [] 

1.2. Transition de phase 

Certains phospholipides tels le DPPC peuvent exister en trois phases différentes dans 
les membranes (fig. 31) : 

• phase fluide ou liquide expansé (Lα) – les molécules lipidiques ne subissent aucune 
contrainte, elles sont libres d’occuper la surface maximale possible, les chaînes 
hydrophobes sont bien écartées, la bicouche est perméable pour les molécules d’eau 

• phase de gel ou liquide comprimé (Pβ’) – les lipides sont plus serrés entre eux, les 
queues lipidiques sont moins écartées, ils peuvent néanmoins se décaler 
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verticalement les uns par rapport aux autres, voire créer une organisation selon cette 
direction (phase « ripple », fig. 31) 

• phase de gel ou de cristal liquide (Lβ’) - les lipides sont très serrés, les queues 
lipidiques sont parallèles entre elles, inclinées ou non. 

Fig. 31. Transition de phase d’une couche 
lipidique 

La transition entre ces trois phases est facile, elle peut être induite par effet : 

• thermique – l’augmentation de la température favorise la phase fluide. Les bicouches 
de phospholipides biologiques (famille du DPPC) subissent une transition de phase 
autour d’une température qui varie entre 35 et 45°C. 

• chimique – l’augmentation de la différence de pression osmotique d’un côté et de 
l’autre de la couche lipidique favorise la phase cristalline. Cette transition augmente 
la perméabilité de molécules d’eau au travers de la bicouche lipidique. Ceci est 
utilisé dans la fabrication des liposomes pharmaceutiques (bicouches lipidiques 
sphériques remplies des substances actives). Ainsi, si les liposomes sont plongés 
dans des solutions avec une pression osmotiques très faible (milieux inflammatoires), 
la bicouche lipidique qui forme le liposome se tend jusqu’à dépasser sa limite 
d'élasticité et elle est rompue par choc osmotique. Ainsi le liposome peut libérer les 
substances actives. 

• mécanique – l’application d’une pression latérale sur la couche lipidique favorise la 
phase cristalline. La figure 32 présente une courbe de compression latérale d’une 
monocouche lipidique à la surface de l’eau. Cette courbe montre le passage par 
différentes phases : 
� des plateaux – qui correspondent aux transitions de phase du premier ordre 

(liquide expansé – liquide condensé) 
� des changements de pente – dans le cas des transitions de phase du second ordre 

(liquide condensé– solide).  
 

Fig. 32. Isotherme standard 
d’une monocouche 

d’amphiphiles 
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2. Propriétés d’interaction entre deux bicouches 

Les forces électrostatiques entre deux bicouches  

La surface d’une bicouche peut être chargée suite à l’ionisation de la tête hydrophile 
des molécules amphiphiles qui la composent, ou suite à l’adsorption d’ions provenant de la 
solution. Si l’on rapproche l’une de l’autre deux bicouches chargées, il apparaît entre elles une 
répulsion de nature électrostatique dont la portée dépend de la concentration des ions en 
solution.  

 

 

Fig. 33. Deux surfaces chargées négativement 
plongées dans une solution d’électrolyte. 

 

 

En utilisant les lois physiques qui caractérisent l’énergie électrostatique dépendant de la 
présence de la couche de contre-ions, et de l’énergie entropique répulsive qui s’oppose à 
l’approche des deux surface chargées, une formule pour calculer l’énergie globale 
d’interaction entre les deux surfaces a été proposée (Israelachvili, 1992) : 

  

où  

• σ est la densité de charge des surfaces 
• la longueur de Debye λD caractérise l’épaisseur de la couche de contre-ions qui se 

développe au voisinage des surfaces chargées, elle peut être calculée :   

 
• ε0 et εr sont respectivement la permittivité du vide et la permittivité relative de la 

solution d’électrolyte  
• zi et ρi(∞) sont respectivement la valence des ions i et leur concentration loin des 

surfaces (en volume).  

Les forces de van der Waals  

Deux bicouches phospholipidiques interagissent également par l’intermédiaire d’une 
force attractive de Van der Waals. Cette force, qui apparaît quelque soit l’état de charge des 
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bicouches, a pour origine des interactions de type dipolaire.  Il existe trois types d’interactions 
dipolaires : 

• l’interaction de type dipôle instantané – dipôle instantané appelée interaction de 
dispersion ou interaction de London.  

• l’interaction qui apparaît dès que l’une des deux molécules est polaire, est une 
interaction type dipôle permanent – dipôle induit ; elle est appelée interaction 
d’induction ou interaction de Debye.  

• l’interaction qui est présente si les deux molécules sont polaires, est une interaction 
type dipôle permanent – dipôle permanent ; elle est appelée interaction d’orientation 
ou interaction de Keesom.  

Pour toutes ces interactions, la dépendance de l’énergie d’interaction par rapport à la 
distance r entre les molécules est la même (en 1/r6), c'est pourquoi elles sont regroupées sous 
le terme d’interaction de Van der Waals. L’interaction de Van der Waals entre deux 
molécules 1 et 2 séparées d’une distance r peut donc s’écrire: 

  

L’interaction de Van der Waals à l’échelle macroscopique entre deux surfaces solides 
peut-être déduite des interactions de Van der Waals entre les molécules qui les composent. En 
première approximation, on peut supposer qu’elles sont additives, et sommer toutes les 
interactions existant entre les molécules de la première surface et les molécules de la 
deuxième surface. Le résultat dépend des géométries des deux surfaces considérées. Pour 
deux corps de densité moléculaire ρ1 et ρ2 séparés d’une distance D et dont les molécules 
interagissent selon eVDW (r) = a/r6, on obtient dans le cas de l’interaction entre deux plans 
macroscopiques (Hamaker, 1937) :    

 

Où : A est la constante de Hamaker associée à l’interaction entre les deux interfaces 
considérées :  

Les forces de nature stérique  

Les bicouches d’amphiphiles sont des objets mous qui se déforment sous l’effet de 
l’agitation thermique. Lorsque deux bicouches se rapprochent l’une de l’autre, les oscillations 
qui en découlent génèrent inévitablement des chocs et les bicouches se repoussent. Ces 
répulsions de nature entropique se présentent sous différentes formes, correspondant chacune 
à un mode d’oscillation particulier de la bicouche. On distingue trois types d’interactions 
stériques (fig. 35) (Israelachvili, 1992) : 

• Interactions d’ondulation d’Helfrich – ce sont des ondulations de grande amplitude 
correspondant à un mouvement d’ensemble de la structure macroscopique 

• Interactions péristaltiques dues aux fluctuations d’épaisseur, 
• Interactions de protrusion caractérisant le mouvement des molécules amphiphiles 

dans l’intérieur de la bicouche 
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Interaction d’ondulation d’Helfrich  Interaction péristaltique Interaction de protrusion 

Fig. 35. Interactions de nature stérique entre les bicouches lipidiques. 

Des répulsions peuvent également apparaître lorsque des objets de type polymère sont 
adsorbés à la surface des bicouches. 

Théorie DLVO  

La bibliographie  [Engel, Mueller, 1996 ou 97 Biophys J ] montre que le profil 
d’interaction entre deux bicouches lipidiques plongées dans une solution aqueuse peut être 
obtenu en se limitant aux effets de répulsion électrostatique et d’attraction de Van der Waals.  

La théorie dite DLVO - d’après le nom des chercheurs qui ont participé à son 
élaboration, Derjaguin et Landau (Derjaguin, 1941), Verwey et Overbeek (Verwey, 1948) - 
détermine l’importance relative des ces deux effets. Le profil de l’énergie d’interaction 
(fig.36.) entre les deux bicouches dépend de la distance entre ces bicouches. Ainsi : 

• aux longues distances c’est la répulsion électrostatique qui domine,  
• aux courtes distances, la répulsion électrostatique tend vers une valeur finie et c’est 

l’attraction de Van der Waals qui détermine le profil de force.  

Les seuils sont fonction de la polarité de la tête lipidique et de la concentration en 
électrolytes des solutions d’immersion des deux bicouches. Ainsi, différents cas peuvent se 
présenter, en fonction de la concentration de l’électrolyte et de la densité de charge des 
surfaces : 

• Quand les surfaces sont très chargées et plongées dans un électrolyte très dilué, la 
répulsion électrostatique est très forte et domine le profil de force. Elle atteint un 
maximum (barrière électrostatique d’énergie) aux alentours de 1 à 4 nm ; dans ce cas, 
les deux surfaces se repoussent fortement.  

• Si l’électrolyte est plus concentré, les surfaces peuvent adhérer très faiblement l’une 
à l’autre, d’une façon réversible ; on dit alors qu’elles se trouvent dans un minimum 
secondaire d’énergie.  

• A densité de charge de surfaces plus faible, la barrière d’énergie imposée par la 
répulsion électrostatique est moins difficile à franchir; les surfaces restent dans le 
minimum secondaire d’énergie ou bien passent dans le minimum primaire d’énergie 
et adhèrent fortement l’une à l’autre. 

• Lorsque les surfaces ne sont quasiment pas chargées, l’attraction de Van der Waals 
domine le profil de force ; dans ce cas, les deux surfaces s’attirent fortement.  
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Fig. 36. Représentation 
schématique du profil 

d’interaction de type DLVO. 
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Annexe 6 
 

Revue bibliographique des paramètres rhéologiques du fluide 
synovial 

Une synthèse des données bibliographiques sur le comportement rhéologique de la 
synovie est présentée dans les tableaux 1 et 2. 

Tableau 1. Données bibliographiques sur la rhéologie du fluide synovial 
 

 
 
Tableau 2. Propriétés rhéologiques des différentes solutions d’acide hyaluronique 
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Ces données portent sur trois catégories de fluides: 

• le fluide synovial pathologique, souvent étudié du côté médical, facilement prélevé 
grâce à l’augmentation de son volume dans l’articulation pathologique, mais qui 
possède des caractéristiques très différentes de celles de la synovie saine, 

• le fluide synovial post-mortem, qui a des caractéristiques rhéologiques plus réalistes, 
mais dont il est difficile d’obtenir une quantité suffisante pour faire des essais 
rhéologiques. De plus, du fait de l’autolyse enzymatique post mortem il peut y avoir 
disparition de certains composants comme la lubricine, 

• le fluide synovial de substitution, souvent étudié d’un point de vue pharmacologique 
et biochimique, est habituellement une solution d’acide hyaluronique de différents 
poids moléculaires. Il peut reconstituer les propriétés rhéologiques de la vraie 
synovie mais du fait de l’absence de lipides, n’est pas capable de restituer son 
comportement aux interfaces 

La différence de comportement rhéologique entre ces trois types de fluide est montrée 
dans la figure 40.  

 
Fig. 40. Comportement rhéologique des trois fluides utilisés dans la bibliographie pour simuler 

le comportement tribologique de la synovie 

L’ensemble de ces données montre que la synovie a un comportement rhéofluidifiant (la 
viscosité baisse de qq dizaines de Pa.s à qq. centièmes de Pa.s en fonction du taux de 
cisaillement). La viscosité est très dépendante du poids moléculaire de l’acide hyaluronique, 
une dépolymérisation de l'acide hyaluronique conduit à une baisse importante de la viscosité.  
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