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Table des abréviations et symboles

DXA Dual X-Ray Absorptiometry

p-QCT peripheral Quantitative Computed Tomography

NRUS Nonlinear Resonant Ultrasound Spectroscopy

DMO Densité Minérale Osseuse

RMSE Root Mean Square Error

CSA4 Cross Sectional Area (section d’un échantillon)

FAS First Arriving Signal, ou premier signal arrivé

Visun Vitesse de premier signal mesurée par le dispositif haute fréquence Sunlight
ViBidir Vitesse de premier signal mesurée par le dispositif haute fréquence a

transmission bidirectionnelle

Vigr Vitesse de premier signal mesurée par le dispositif basse fréequence
Vs Vitesse de deuxieme signal mesurée par le dispositif basse fréquence
o, Contrainte a la limite élastique

c, Contrainte a la rupture

& Déformation a la limite élastique

& Déformation a la rupture

E, Effort a la limite élastique

E, Effort a la rupture
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Introduction générale

Ce travail de thése porte sur les techniques d’évaluation ultrasonore du risque de fracture de
I’0os cortical. Depuis une quinzaine d’années, ces techniques ultrasonores sont envisagées en
complément des techniques existantes, basées sur des méthodes d’absorptiométrie des rayons X. Peu
colteuses, portables et non irradiantes, elles peuvent présenter un avantage certain sur les techniques
existantes. Particuliérement si I’on prend en compte que, 1’ostéoporose et les pathologies responsables
de fracture osseuse devenant un probléme majeur de santé publique, la nécessité de la caractérisation
du risque de fracture en clinique se généralise. Outre ces qualités, les techniques ultrasonores
d’évaluation de la qualité osseuse peuvent permettre, par la nature méme des phénoménes physiques
en jeu, un acces a des propriétés de I’os autres que celles liées a la densité et a la quantité d’os qui sont
mesurés par les techniques d’absorptiométrie. Les modalités d’utilisation des ultrasons pour
I’évaluation de la qualité osseuse sont extrémement variées. On distingue une grande quantité de
parameétres ultrasonores mesurables dans 1’0s, chacun reflétant des propriétés osseuses différentes. La
technique de transmission transverse, utilisée dans 1’os spongieux permet de mesurer la vitesse de
propagation ainsi que la pente de ’atténuation en fonction de la fréquence. Les techniques de
transmission axiale, dans lesquelles 1’émetteur et le récepteur sont placés du méme co6té de I’os, sont
utilisées dans 1’0s cortical. Elles permettent de mesurer des vitesses de propagation, reflétant en
principe différentes propriétés osseuses selon la fréquence utilisée. A haute fréquence, les vitesses
ultrasonores mesurées sont généralement le reflet de parametres liés a la densité et a la rigidité de 1’os.
A basse fréquence, les vitesses, qui peuvent étre celles de mode guidés par 1’épaisseur corticale, sont
¢galement sensibles a 1’épaisseur de 1’os et permettent d’en faire une évaluation. On voit donc que les
paramétres ultrasonores donnent acces a des propriétés liées a la quantité d’os, telles que la densité ou
1’épaisseur, mais aussi a des propriétés mécaniques, telles que la rigidité, et pourraient donc donner

une information plus compléte sur le risque de fracture.

La premicre partie de ce travail de thése porte sur ces méthodes d’évaluation de la qualité
osseuse. L’objectif en était d’une part de mieux comprendre la nature des différents paramétres

mesurés par les différentes techniques de transmission axiale, d’autre part de comparer le pouvoir
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prédictif de ces paramétres ultrasonores a celui de paramétres mesurés par tomographie, en ce qui

concerne les paramétres mécaniques de 1’0s.

Dans le premier chapitre, nous avons comparé trois techniques de transmission axiale pour
I’évaluation de 1’os cortical. Sur une collection d’échantillons de radius in vitro, deux techniques haute
fréquence et une technique basse fréquence ont été comparées entre elles. Les résultats des mesures
ultrasonores ont aussi été comparés a des mesures de tomographie quantitative périphérique (p-QCT),
obtenues sur les mémes échantillons. Notons que la technique de p-QCT est actuellement utilisée en
clinique.

Dans le second chapitre de la premiére partie, nous avons confronté ces résultats de mesure
ultrasonore aux parameétres mécaniques mesurés sur les mémes échantillons par des essais mécaniques
en compression afin de comprendre ce que chacun des parameétres ultrasonores pouvait apporter pour
I’évaluation de la fracture. Nous avons fait de méme avec les mesures p-QCT, qui ont aussi été
comparées aux paramétres mécaniques. Le but de ce travail présenté au chapitre 2 était, non seulement
d’évaluer la capacité des parameétres ultrasonores & décrire les paramétres mécaniques, mais aussi de
déterminer si les paramétres ultrasonores pouvaient apporter une information sur les paramétres

mécaniques supplémentaire par rapport a celle fournie par les mesures p-QCT.

Il ressort, de ces travaux et d’autres, que les paramétres ultrasonores mesurés par les
techniques de transmission axiale s’imposent difficilement devant les parametres mesurés par les
techniques d’absorptiométrie. Il est indiscutable que les paramétres ultrasonores sont sensibles aux
propriétés osseuses liées au risque de fracture. Mais I’apport de ces techniques par rapport aux
techniques d’absorptiométrie actuellement utilisées en clinique n’est pas démontré de fagon certaine.
Nous avons donc choisi de nous tourner vers d’autres propriétés osseuses impliquées dans la
fragilisation de 1’0s. Le micro endommagement osseux est un de ces parametres, auquel les
spécialistes de 1’os s’intéressent particulicrement. Il est en effet aujourd’hui avéré que le micro
endommagement joue un rdle important dans le risque de fracture, notamment dans le cas de
pathologies telles que 1’ostéoporose. Les techniques d’absorptiométrie des rayons X n’offrent pas la
possibilit¢é de mesurer le micro endommagement, car elles proposent des résolutions spatiales trop
faibles. Les techniques ultrasonores, en revanche, semblent plus prometteuses. Il a été montré que la
mesure de parametres ultrasonores linéaires tels que ceux présentés dans la premiére partie ne permet
pas I’évaluation du micro endommagement osseux. En revanche, les paramétres ultrasonores non
linéaires ont déja largement fait leurs preuves dans d’autres domaines pour la mesure de
I’endommagement des matériaux. Nous nous sommes donc tournés vers des techniques d’acoustique

non linéaire qui présentent un potentiel certain pour 1’évaluation du micro endommagement osseux.
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Le premier chapitre de la seconde partie de ce manuscrit présente le micro endommagement
de I’os, son accumulation et ses conséquences sur le risque de fracture.

Le second chapitre de la seconde partie présente les principes de 1’utilisation de 1’acoustique
non linéaire pour la mesure de I’endommagement des matériaux. Nous présentons aussi les différentes
techniques que nous avons testées, et expliquons les raisons pour lesquelles nous avons finalement
choisi d’utiliser la technique de Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance (NRUS).

Dans le dernier chapitre, nous présentons les résultats d’études d’endommagement progressif
conduites in vitro sur des échantillons de fémur bovin et humain. Nous montrons la sensibilit¢ de la
technique de NRUS a I’endommagement progressivement accumulé dans 1’0s. Nous présentons aussi
des résultats préliminaires obtenus sur la vertébre, reconnue comme un site clinique d’intérét pour

1’évaluation de la qualité osseuse.

Afin de ne pas alourdir le manuscrit, nous avons choisi de reporter en annexe A les notions
bien connues sur la structure osseuse sur lesquelles nous nous appuierons tout au long du travail
présenté ici. Le lecteur qui ne serait pas familier avec ces notions y trouvera un complément

d’information utile.
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Premiére PARTIE :
Mesure de la vitesse de propagation ultrasonore au
radius. Comparaison avec les propriétés osseuses

géométriques, mécaniques, et densitométriques.
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CHAPITRE 1

Comparaison de trois différentes méthodes de
transmission axiale pour [I’évaluation de I'os

cortical : mesures au radius

1.1 Introduction : les techniques de transmission axiale

1.1.1 Les différents approches de transmission axiale

La technique de transmission axiale a été utilisée sous diverses formes [1-7]. Elle a été
développée au début des années 1950, dans le but d’évaluer I’os cortical dans le cadre d’un suivi de
réparation du fracture [1]. Elle a ensuite été appliquée a des études de «bed rest» [8], pour
I’évaluation du squelette dans le cadre de I’ostéoporose [5], chez les jeunes filles au cours de la
puberté [9], les nouveaux-nés [10, 11], et les enfants présentant des pathologies chroniques [12, 13].

La technique dite de transmission axiale a été spécifiquement mise au point pour 1’évaluation
de ’os cortical. Elle a été appliquée jusqu’ici a la caractérisation de différentes sites osseux tels que le
tibia, le métatarse, et les phalanges [7, 9, 14, 15]. Le terme « technique de transmission axiale » est un
terme générique, qui regroupe les dispositifs dans lesquels les émetteurs et les récepteurs sont placés
du méme coté de I’échantillon osseux, le long de 1’axe de 1’0s selon un arrangement linéaire. Le signal
aux récepteurs contient plusieurs contributions associées a des ondes qui se propagent le long du
cortex et le paramétre ultrasonore fourni par les dispositifs de transmission axiale est la vitesse d’une

des contributions du signal.

La nature physique des ondes a I’origine de ces contributions au signal est explorée dans
plusieurs études, dans lesquelles les milieux de propagation sont modélisés simplement par des
plaques ou des tubes de matériau homogeéne. Une plaque (ou un tube) se comporte comme un guide
d’onde ultrasonore et les propriétés des modes sont largement décrites dans la littérature. En
particulier, seuls deux modes fondamentaux A, et S, peuvent se propager dans une plaque libre, aux
fréquences inférieures a celle de la résonance d’épaisseur transversale. Le mode fondamental S,

correspond dans la limite des treés grandes longueurs d’onde a une onde de type compression dans une



22

plaque. Le mode fondamental A, est un mode de flexion de la plaque. Ces deux modes voient leur
vitesse de phase varier quand le rapport de la longueur d’onde incidente & I’épaisseur de la plaque
varie. Le mode Sy est toutefois plus rapide que le mode A,. Ainsi, dans une représentation transitoire
de la propagation guidée en transmission axiale, le premier signal arrivé sur le récepteur sera une
contribution du mode Sy, tandis que le mode A, fournira une contribution a un signal plus lent, arrivant
dans un deuxiéme temps.

Pour les besoins de 1’analyse de la propagation transitoire sur 1’0s, la contribution au premier
signal arrivé a ¢été modélisée de fagon détaillée. Il a été montré que la nature physique de I’onde
associée au premier signal arrivé évolue quand le rapport de la longueur d’onde a 1’épaisseur de la
plaque ou du tube varie. Appelons ce rapport d/A. Lorsqu’il est petit, a grande longueur d’onde ou
pour de faibles épaisseurs de plaque, ¢’est le mode S, qui est a 1’origine du 1% signal arrivé (‘FAS’ :
First arriving signal). Au contraire, pour de grandes épaisseurs de plaque, ou a haute fréquence, le
rapport d/A est grand et c’est I’onde latérale qui est a ’origine de ’ondelette arrivant en premier sur
les récepteurs. Les travaux de Bossy et al ont montré 1’évolution attendue de la vitesse du ‘FAS’ qui
croit continiment de celle du mode SO (typiquement 3600 m/s) a fréquence nulle, a celle de I’onde de
volume de compression (typiquement 4000 m/s) quand la longueur d’onde diminue (pour des

fréquences supérieures a 2 MHz pour un radius d’épaisseur moyenne).

Les dispositifs de transmission axiale existants pour 1’étude de 1’0os operent dans deux
domaines de fréquence distincts : autour de 200 kHz et autour de 1 MHz. Les premiers explorent donc
un régime plutdt modal de la propagation et les seconds un régime plutét géométrique. On classe les
dispositifs selon les types de contributions analysés.

Dans un premier groupe, on peut ranger les dispositifs exploitant uniquement le ‘FAS’, c¢’est-
a-dire la contribution au premier signal arrivé sur les récepteurs. Parmi ces dispositifs, le premier
systtme de transmission axiale commercialisé était basé sur la propagation d’un impulsion de
fréquence centrale 250kHz le long de la couche corticale au tibia [16]. L’évaluation de la vitesse
ultrasonore au tibia a progressivement laissé sa place a une évaluation multi-sites [17, 18]. Plus tard,
un dispositif commercial plus haute fréquence a fait son apparition.: le dispositif Sunlight
Omnisense™, qui mesure la vitesse ultrasonore d’impulsions de fréquence centrale 1.25MHz au
radius, et grace a un jeu de sondes spécifiques adaptées aux dimensions du site, en d’autres sites tels
que les phalanges, 1’ulna, le métacarpe ou les métatarses. Toujours dans le groupe des systémes
exploitant le ‘FAS’, Bossy et al ont proposé un autre dispositif de transmission axiale, breveté¢ mais
non commercialisé [19]. Il est basé sur une transmission bidirectionnelle d’impulsions de fréquence
centrale 1 MHz. Dans cette configuration, des impulsions ultrasonores sont propagées le long de la
surface de I’os, dans deux directions opposées, vers un unique groupe de récepteurs placé entre les

deux émetteurs. En combinant les temps de vol mesurés sur les différents récepteurs, on remonte a la
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vitesse de propagation ultrasonore en corrigeant les éventuelles erreurs induites par la présence de
tissus mous au dessus du cortex.

Un second groupe de dispositifs existe : il analyse, en plus de la contribution la plus rapide
(‘FAS’), les contributions plus tardives au signal enregistré aux récepteurs. On peut citer parmi ces
dispositifs un appareil utilisant des transducteurs large bande de fréquence centrale 200 kHZ [7], et un
autre utilisant des transducteurs aiguilles mis au point spécifiquement, de fréquence centrale 110 kHz
[4]. De manicre générale, plusieurs modes se propagent mais la contribution au deuxiéme signal
arrivant sur les récepteurs a retenu davantage d’attention. Elle est associée, selon les modeles en usage

actuellement, a un mode de flexion de type Ay .

Ces dispositifs exploitent donc des domaines de fréquences différents, mais utilisent aussi des
techniques de mesures de vitesse différentes. La vitesse du premier signal est généralement mesurée
dans le domaine temporel, a 1’aide de critéres de détection d’un extremum du premier signal. La
vitesse de la seconde contribution, est mesurée dans le domaine fréquentiel, par I’intermédiaire d’une
courbe de dispersion obtenue pour chaque échantillon osseux étudié. Ces vitesses sont souvent
évaluées grace a une transformée de Fourier spatio-temporelle, a 1’aide d’un signal propagé sur une

grande distance le long de 1’axe de 1’0s.

Ceci souligne la nécessité de bien connaitre les conditions expérimentales dans lesquelles on
se trouve, pour une interprétation des données correcte. Aucune étude n’avait a notre connaissance
comparé¢ différentes approches dans 1’évaluation de 1’os cortical par transmission axiale. Nous nous y
sommes donc attachés, et avons procédé a la comparaison de trois dispositifs : deux dispositifs « haute
fréquence » fonctionnant respectivement a IMHz et a 1.25MHz, et un dispositif « basse fréquence »
fonctionnant a 200kHz. Les deux dispositifs « haute fréquence » mesuraient le temps d’arrivée du
premier signal recu (‘FAS’), tandis que le dispositif « basse fréquence » mesurait a la fois les temps
d’arrivée du premier signal et d’un signal plus lent, correspondant au mode de type A,.

Le premier est le dispositif commercial Sunlight Omnisense' ", fonctionnant a 1.25 MHz. Le
second est un prototype développé au Laboratoire d’Imagerie Paramétrique, basé sur la propagation
bidirectionnelle d’impulsions de fréquence centrale 1 MHz. Ces deux dispositifs utilisent donc la
propagation de signaux de fréquence relativement élevée. Le troisieme dispositif met en jeu la

propagation de signaux plus basse fréquence, a 200 kHz.

L’objectif du travail présenté dans ce chapitre est non seulement la comparaison des mesures
de vitesse ultrasonore entre elles, mais également 1’étude des relations des vitesses ultrasonores aux

propriétés osseuses de densité et de géométrie.
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1.1.2 Description des trois dispositifs de transmission axiale

In vitro, les dispositifs sont positionnés en contact avec la surface de [’échantillon. Le
couplage entre le dispositif et 1’échantillon est assuré par du gel échographique. Une impulsion
ultrasonore est générée par les émetteurs et le signal est enregistré par les récepteurs. Lorsque I’onde
incidente heurte la surface de I’échantillon, une partie en est directement réfléchie, tandis qu’une autre
partie excite une onde latérale ou guidée par 1’épaisseur, selon les conditions expérimentales (angle
d’incidence, valeurs des angles critiques, rapport entre la longueur d’onde et 1’épaisseur corticale). La
distance entre émetteurs et récepteurs est calculée de facon a éviter ’enregistrement de la partie
réfléchie du signal.

Lorsque la vitesse du premier signal arrivé (‘FAS’) est mesurée, on exploite le fait que les
ondes a la surface de I’échantillon se propagent avec une vitesse supérieure a la vitesse des ondes
longitudinales dans le gel échographique. Cette différence de vitesse de propagation est responsable de
la génération d’une onde dans le gel échographique (ou dans les tissus mous in vivo) qui peut étre

captée par les récepteurs [7, 14, 20].

1.1.2.1 Les dispositifs « haute fréquence »

Les deux dispositifs de transmission axiale “haute fréquence” exploitent le méme type de
phénoméne et mesurent tous deux la vitesse du ‘FAS’. Différents types d’ondes peuvent donc
potentiellement contribuer au champ de pression mesuré par les récepteurs. La nature physique du
premier signal arrivé dépend du rapport d/A de la longueur d’onde a 1’épaisseur de 1’échantillon, ainsi
que de l’arrangement géométrique des émetteurs [21]. La vitesse ultrasonore est calculée par

interpolation linéaire des temps de vol mesurés en différentes positions le long de I’axe de I’0s

1.1.2.1.1 Le dispositif Sunlight Omnisense™

Le dispositif Omnisense™ (Sunlight, Rehovot, Israel) fonctionne a 1.25 MHz. Il s‘agit d’un
dispositif commercial dont la sonde contient plusieurs émetteurs et récepteurs ultrasonores, montés a
un angle proche de 1’angle critique par rapport a la surface de la sonde, afin d’accroitre I’amplitude des
signaux émis et recus. L’arrangement exact des transducteurs, ainsi que 1’algorithme utilisé pour la
détermination du temps de vol ne sont pas connus, pour des raisons de propriété intellectuelle.
L’industriel affirme que le dispositif est capable d’effectuer une correction automatique des effets dus

aux variations d’épaisseur des tissus mous in vivo.
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La précision de cet instrument a été évaluée a 0.5%, en répétant trois fois les mesures sur 41
¢chantillons. La sonde de cet appareil (contenant les émetteurs et récepteurs) est de 25 mm de

longueur, ce qui renseigne grossiérement sur les dimensions de la zone d’échantillon évaluée.

Figure 1.1 : Dispositif Sunlight Omnisense™ qui mesure la vitesse du premier signal arrivé,

propagé le long de la couche corticale. Le schéma de la sonde est tiré de [’article de Njeh et al [22]

1.1.2.1.2 Le dispositif Beamlip

Le dispositif Beamlip a été mis au point au cours de la thése d’Emmanuel Bossy au
Laboratoire d’Imagerie Paramétrique. Il fonctionne a 1 MHz et est composé d’un arrangement linéaire
de transducteurs : deux émetteurs sont placés de part et d’autre d’un unique groupe de 14 récepteurs.
La propagation se fait de maniére bidirectionnelle entre les émetteurs et les récepteurs. Ceci permet la
correction automatique des effets dus aux variations d’épaisseur des tissus mous in vivo, ainsi que des
effets dus a une inclinaison de la sonde par rapport a la surface corticale de 1I’échantillon [14, 19, 23].
La vitesse ultrasonore mesurée est celle du premier signal sur les récepteurs. Le premier signal est
défini comme le premier dont I’amplitude dépasse le niveau de bruit. Sa vitesse est déduite de la
mesure des temps de vol de ce premier signal sur les 14 récepteurs consécutifs, les distances
émetteurs/récepteurs étant fixées et connues. La distance entre les émetteurs et les récepteurs
extrémaux est fixée a 1cm, ce qui impose la largeur de la zone corticale sondée par le dispositif [14].

Nous avons évalué la précision de ce dispositif dans le cadre de mesures in vifro en mesurant
trois fois la vitesse ultrasonore dans 10 échantillons. Nous avons obtenu une erreur standard de 20 m/s,

et un coefficient de variation de 0.4%.
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Figure 1.2 : Dispositif Beamlip qui mesure la vitesse du premier signal arrivé, propagé le long de la
couche corticale entre les emetteurs et un groupe de récepteurs placée entre les deux émetteurs. Le
caractere bidirectionnel de la propagation permet de compenser les effets dus aux variations de

[’épaisseur des tissus mous in vivo [19].

1.1.2.2 Le dispositif basse fréquence

( —
- 20 mm
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Figure 1.3 : Dispositif basse fréquence qui permet de mesurer deux vitesses : la vitesse du premier

signal arrivé, ainsi que celle d’un signal plus lent correspondant au mode de plaque A,.

Le troisieme dispositif étudié est un prototype congu a I’université de Jyvaskyld en Finlande. Il
est constitué d’une paire de transducteurs plans d’une fréquence centrale d’environ 200 kHz [7].
L’émetteur envoie une impulsion courte dont la bande passante est d’environ 50 a 350 kHz. Les deux
transducteurs sont placés en contact sur la surface corticale de 1’échantillon, le couplage étant assuré
par une couche de gel échographique. L’émetteur est fixe, et le récepteur est translaté pas a pas le long
de I’axe de I’os sur trois centimétres. Ce dispositif permet de mesurer deux types de vitesses
ultrasonores : d’une part la vitesse du premier signal, et d’autre part celle d’une onde plus lente,
associ¢ au mode de type flexion (A, pour une plaque), la couche corticale jouant ici le role de la
plaque. Dans I’0s, la vitesse du premier signal est d’environ 4000 m/s tandis que la vitesse du mode A,

est de ’ordre de 1300 m/s. Le premier signal est défini comme le signal d’amplitude égale a 25% de
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celle du premier pic détectable. La vitesse de I’onde A, est obtenue par transformée de Fourier, et par
I’application d’un filtre passe bande de fréquence centrale égale a 100 kHz sur le signal capté par le

récepteur. L’arrivée du front d’onde est ensuite repérée lorsque 1’amplitude du signal dépasse zéro.

La précision de ce dispositif a été évaluée en répétant trois fois chaque mesure de vitesse, sur
41 échantillons. L’erreur standard obtenue est de 140 m/s pour la vitesse du premier signal, et de 36

m/s pour la vitesse du mode A, avec des coefficients de variation de 3.8% et 2.7% respectivement.

1.2 Matériaux et méthodes

1.2.1 Echantillons

L’étude a été menée sur 41 échantillons de radius humain, dépourvus de tissus mous, prélevés
sur 41 donneurs différents : 17 femmes et 24 hommes, d’dge moyen égal a 73 ans, dans une gamme
allant de 45 a 90 ans (déviation standard : 10 ans). Les échantillons étaient congelés a —20°C entre les
différentes mesures, et étaient décongelés a température ambiante durant la nuit précédant chaque série

de mesures.

Mesure de vitesse

ultrasonore
Coupe de L.
antérieur

Partie découpée radius o

4
postérieur/v\

Site de mesure

latéral

45% de la longueur totale
clinique

Figure 1.4 : Localisation de la mesure de vitesse ultrasonore sur les échantillons de radius, avec les

trois dispositifs.

Les mesures ultrasonores ont été¢ effectuées dans une région d’intérét relativement distale,
correspondant a 45% de la longueur totale du radius. Notons que la région d’intérét pour 1’examen
clinique se trouve non pas a 45% de la longueur totale, mais a environ 30%. Cette région avait déja été
découpée dans le cadre d’une étude précédente [14], et nous avons dii nous contenter d’une mesure

dans une région proche de la région d’intérét pour I’examen clinique. En termes de position
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circonférentielle, les mesures ont été effectuées dans la zone postéro-latérale, correspondant a la zone

¢valuée par transmission axiale in vivo en clinique.

1.2.2 Mesures tomographiques

Les densités minérales osseuses des régions corticale et trabéculaire, ainsi que 1’épaisseur
corticale et la section des échantillons ont été mesurées a ’aide d’un appareil de tomographie
quantitative périphérique conventionnel (Norland/Stratec XCT 2000, Stratec Medizintechnik,
Pforzheim, Allemagne). L’imagerie tomographique a été réalisée sur une tranche de radius de 1 mm
d’épaisseur provenant de la méme zone que celle utilisée pour les mesures de vitesse ultrasonore. La
taille du pixel était de 200 um. Les propriétés géométriques (épaisseur et section) et de densité ont été
moyennées sur I’ensemble de la section de 1’échantillon. Une coupe tomographique est montrée sur la
figure 1.5. Les mesures tomographiques ont été réalisées par Petro Moilanen a 1’université de

Jyvéskyla en Finlande.
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Figure 1.5 : Coupe de radius obtenue par p-QCT. On en déduit l’épaisseur corticale, la

section, ainsi que les densités des régions corticale et trabéculaire (image Universite de Jyvdskyld).

1.2.3 Mesures de vitesse ultrasonore

Quatre vitesses ultrasonores différentes ont été mesurées sur I’ensemble des échantillons.
Nous nommerons :
Viswm: la vitesse du premier signal mesurée a I’aide du dispositif Sunlight Omnisense

fonctionnant a 1.25 MHz
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Vigigir : la vitesse du premier signal mesurée a 1’aide du prototype de propagation
bidirectionnelle a 1 MHz

Vigr: lavitesse du premier signal mesurée a 1’aide du dispositif basse fréquence a 200 kHz

Vopr: la vitesse de I’onde plus lente correspondant au mode de plaque A, mesurée a 1’aide

du dispositif base fréquence a 200 kHz
Les vitesses Visun, Visr, €t Vagr, ont été mesurées a I’université de Jyvaskyld en Finlande. La
vitesse Vpigir @ €t€ mesurée au Laboratoire d’Imagerie Paramétrique a Paris. Les échantillons étaient

systématiquement recongelés entre chaque mesure, et ont été transportés entre les deux pays dans de la

glace carbonique.

1.3 Résultats

1.3.1 Statistiques descriptives

Moyenne+écart-type (m/s) Min-Max (m/s)

Vitesse ultrasonore Visun (M/s) 4010+ 119 3759 - 4283

V1Bidgir (/) 3953+ 72 3822 -4122

Vg (0V/s) 3799+ 179 3418 - 4117

Vapr (0V/s) 1280 + 142 1009 - 1587

Mesures tomographiques ~ DMO corticale (g.cm™) 1272 £ 45 1167 — 1364
DMO trabéculaire (g.cm’3) 413 £202 70 - 808
Section (mm?) 80 + 20 46-113

Epaisseur corticale (mm) 2.5+0.5 1.45-341

Tableau 1.1: Description statistique des différents résultats de mesure

Le tableau 1.1 rassemble les résultats des différentes mesures. Les valeurs moyennes des
différentes vitesses mesurées peuvent étre classées dans 1’ordre suivant : Visy, > Visigir > Visr >> Vasr.
Les distributions de vitesse du premier signal sont montrées sur la figure 1. 6. Notons que nous
n’avons fait figurer la distribution des valeurs de Vpr sur la méme figure, étant donné que la valeur
moyenne de Vypr (1280 m/s) est bien inférieure a celle des autres vitesses (autour de 4000 m/s). Un

test statistique de type t-Test apparié a révélé une différence statistique significative entre les
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différentes distributions de vitesses, avec des valeurs de p inférieure a 0.05 pour la comparaison entre

Visun€t Vigigir, €t inférieures a 0.0001 pour toutes les autres comparaisons

m.s”

4200 r T 1

4000 | ‘ 1

3800 | L L 1

3600 | 1

3400 - , ‘ , 5
Visun Vi1 8idir Vigr

Figure 1.6 : Distribution des valeurs de vitesse du premier signal mesurées avec les trois

dispositifs de transmission axiale

1.3.2 Corrélations entre les différentes vitesses

Des corrélations significatives ont été trouvées entre toutes les vitesses ultrasonores, excepté
entre Visu, et Vopr. Les coefficients de corrélation, obtenus par régression linéaire, sont donnés dans le
tableau 1.2. La meilleure corrélation a été obtenue par comparaison des vitesses Vigy, €t Vigigir (1=0.74,
p<10"). La moins bonne corrélation, toutefois significative a été obtenue par comparaison des vitesses
Vigr et Vagr (1=0.32, p<0.05), pourtant mesurées avec le méme dispositif (le dispositif basse

fréquence). La figure 1.7 montre les nuages de points correspondant aux relations entre les différentes

vitesses.
Vigidir Vigr Vopr
r p r p r P
Visun 0,74 ok 0,50 ok 0,23 n.s.
Vigidir 0,46 ok 0,43 ok
Vigr 0,32 *

Tableau 1.2 : Corrélations entre les différentes vitesses mesurées au radius avec les trois
dispositifs. Visun, Visiain €t Vipr sont les vitesses du premier signal arrivé. Vigr correspond a la vitesse

de I'onde de plaque Ay. (* : p<0.05 ; ** : p<0.01 ; ¥** : p<0.001 **** : p<10*)
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Figure 1.7: Nuages de points montrant les relations entre les différentes vitesses ultrasonores
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1.3.3 Corrélation entre les vitesses ultrasonores et les propriétés
osseuses obtenues par p-QCT

Dans le tableau 1.3 sont résumés les coefficients de corrélation entre les vitesses ultrasonores
et les propriétés osseuses déterminées par les mesures de tomographie p-QCT. Les meilleures
corrélations sont indiquées en gras, les corrélations non significatives en italique. La figure 1.8 montre
les nuages de points correspondant aux relations les plus significatives des vitesses avec la densité
corticale (Figure 1.8a), la densité trabéculaire (Figure 1.8b) et les paramétres d’épaisseur et de section

corticale (Figure 1.8c).

DMO corticale DMO Trabéculaire CSA (=section) Epaisseur Corticale
r p r p r p r p
Visun 0,5 ok 0.23 n.s. 0.1 n.s. 0.19 n.s.
ViBidir 0.72 ok 0.47 <0.005 0.2 n.s. 0.36 *
Vigr 0.4 o 021 n.s. 0.31 * 0.33 *
Vs 0.67 ok 0.74 ok 0.52 ok 0.72 ek

Tableau 1.3 : Coefficients de corrélation obtenus entre les différentes vitesses et les

paramétres mesurés par p-QCT (¥ : p<0.05 ; ** : p<0.01 ; *** : p<0.001 **** : p<10)

VlBidir VZBF
T T T T T T T T T T T T T T T T T
4150 1600 T
.*.
4100 B 1500 | |
r=0.72 "

4050
1400 -

4000 F
1300
3950 -

1200
3900

1100 -

3850

* +
3800 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1000 1 ‘*-I ‘*-I'*' 1 1 1 1 1 1
1180 1200 1220 1240 1260 1280 1300 1320 1340 1360 1380 1160 1180 1200 1220 1240 1260 1280 1300 1320 1340 1360
DMO corticale DMO corticale

Figure 1.8a : Nuages de points montrant les relations entre Vg4, et Vaigret la DMO corticale.
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Figure 1.8b : Nuages de points montrant les relations entre Vyyq; et Vagret la DMO trabéculaire
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Figure 1.8c : Nuages de points montrant les relations entre V,pret les paramétres d épaisseur et de

section corticale

La meilleure corrélation avec la densité minérale osseuse corticale (DMO) est donnée par la
vitesse Vigigir (r=0.72, p<10'4). Notons également une bonne corrélation entre la vitesse Vypr et la
DMO (1=0.67, p<10'4). En revanche, Vg, et Vigr n’ont donné qu’une corrélation modérée a la DMO
corticale.

La vitesse la mieux corrélée a la DMO trabéculaire est Vg (r=0.74, p<10'4). Vigigir n’est que
modérément corrélé a la DMO trabéculaire et aucune corrélation significative n’a été trouvée entre la

DMO trabéculaire et V gy, ou Vigr.
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Une corrélation forte a été obtenue entre les paramétres de section et d’épaisseur corticale et la
vitesse V,gr. Les autres vitesses n’ont donné que des corrélations faibles ou non significatives avec ces
parametres liés a la géométrie des échantillons. Il est a noter qu’une forte corrélation existe par ailleurs
entre la section et 1’épaisseur corticale, et qu’une fois cette corrélation prise en compte, la corrélation

entre V,gr 0u Vg et la section n’est plus significative.

Des régressions multilinéaires ont été effectuées pour trouver la combinaison optimale de
parametres p-QCT qui expliquerait les variations de vitesses ultrasonores.

Deux modéles équivalents donnant la méme valeur de 1> ont été identifiés pour expliquer les
variations de la vitesse V,gr. Le premier modéle est constitué de la combinaison des DMO corticale et

trabéculaire. Il est donné par :

Vasr=1.12*DMOCort+0.37*DMOTrab—284 r*=0.62, RMSE=89.4 m/s, p<10™*

Le second combine la DMO corticale et I’épaisseur corticale :

Vapr=1.27*DMOCort+141*EpaisseurCort—689  r*=0.62, RMSE=90 m/s, p<10™

Aucun modéle semblable n’a été trouvé pour expliquer les variations des vitesses Visu, Visidir
et Vigr qui étaient essentiellement déterminées par les variations de la DMO corticale seule. Au total,
25 % (RMSE =104 m/s) de la variabilité de Visu, 52% (RMSE =51 m/s) de la variabilité de Vigig, et
16% (RMSE = 167 m/s) de la variabilité de Vgr ont pu étre expliqués par les variations de la DMO

corticale.

1.4 Discussion

1.4.1 Influence du rapport de la longueur d’onde a I’épaisseur
corticale

La nature de I’information apportée par les mesures ultrasonores a toujours été une question
centrale. Plusieurs études se sont focalisées sur la relation entre la vitesse ultrasonore et les propriétés
osseuses [9, 22, 24, 25]. Les conclusions de ces ¢tudes ne sont pas toujours cohérentes entre elles. In
vivo, les coefficients de corrélation trouvés entre les propriétés osseuses d’une part et les vitesses
ultrasonores d’autre part (vitesse du premier signal haute [25] et basse [9, 24] fréquence et vitesse du
mode Ay [9]) au tibia ou au radius, vont de r=0.46 a r=0.66. Seule une faible corrélation a été trouvée

entre les vitesses de premier signal haute fréquence et 1’épaisseur corticale [9, 25], et des résultats
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variables ont été obtenus en ce qui concerne la corrélation entre 1’épaisseur corticale au tibia et au
radius et les vitesses ultrasonores basse fréquence, le coefficient de corrélation allant de r=0.24 a
r=0.62 selon les études [9, 24].

II est cependant difficile d’effectuer une comparaison directe entre ces différentes études car
elles présentent d’importantes différences, dans la technique employée, 1’algorithme de calcul de la
vitesse, les techniques de compensation de I’effet des tissus mous, la conception des études in vivo,
etc. De méme, la nature de I’interaction entre 1’os et le champ ultrasonore varie selon les conditions
expérimentales, par exemple selon le rapport de la longueur d’onde a 1’épaisseur corticale (rapport
d/A), comme cela a été mentionné dans 1’introduction [7, 21]. La sensibilité de la vitesse ultrasonore
aux différentes propriétés osseuses va dépendre de la nature de I’interaction en jeu au cours de la

propagation, ce qui justifie de développer des mod¢les de propagation dans 1’os.

Les travaux de modélisation rappelés en introduction ont montré que 1’épaisseur corticale
influence fortement la vitesse du premier signal arrivé. En effet, a une fréquence donnée, c’est elle qui
détermine la nature physique de ’onde générée dans 1’0s. Si le rapport d/A est supérieur a ', le
premier signal correspond a une onde latérale, ou onde de téte. Si en revanche il est trés inférieur a %2,

c’est alors I’onde Sy (premier mode de plaque symétrique) qui arrive en premier [26].

Vitesse ultrasonore (m/s)

4000 | Vier '
Premier latérale
- signal
3000 | A
\\ Mode S,
2000 | \~~ i
Vagr o e

| /_ Mode Ay
1000 | ///

0 05 1 15 2 25 3
d/A

Figure 1.9 : Vitesses des différents modes de propagation en fonction du rapport d/A dans une plaque
homogene anisotrope. La courbe du haut représente le comportement de la vitesse du premier signal.
Les deux courbes du bas montrent les comportements des vitesses des modes Ay et Sy. Les rectangles

ombrés indiquent les régions de mesure des quatre vitesses mesurées dans cette étude.
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Dans le radius humain, les épaisseurs corticales typiques vont de 1 mm a 5 mm. A des
fréquences d’environ 1 MHz (qui sont utilisées lors des mesures de Vg, et Vigiair), 1a longueur d’onde
ultrasonore est d’environ 4 mm. Pour les échantillons les plus épais, le rapport d/A est supérieur a ¥ et
le mod¢le prédit que la vitesse du premier signal est celle d’une onde latérale, ou onde de téte, qui ne
dépend pas de I’épaisseur. Quand d/A décroit et passe au dessous de la limite d/A=1/2, il est attendu
que la vitesse du premier signal passe graduellement de celle de 1’onde latérale (environ égale a 4000
m/s dans 1’0s) a celle de I’onde S, (égale a 3650 m/s dans 1’0s pour une épaisseur corticale de 1 mm)
[26]. Le modéle est ainsi en adéquation avec la relation positive trouvée expérimentalement entre la
vitesse Vipigir €t 1’épaisseur corticale. La figure 1.9 montre le résultat d’une simulation par éléments
finis effectuée par Bossy et coll [21], qui donne le comportement de la vitesse du premier signal en
fonction du rapport d/A dans un milieu anisotrope. Y figurent aussi les courbes décrivant 1’évolution
des vitesses des ondes S, et A, en fonction de d/A. Les régions correspondant aux différentes mesures

de vitesses effectuées dans cette étude sont représentées par des rectangles ombrés.

1.4.2 Comparaison des différentes vitesses

1.4.2.1 Comparaison des valeurs absolues

Visun Visidi» €t Vigr sont toutes trois les vitesses du premier signal, mesurées avec les trois
dispositifs. Les valeurs de Vs, sont en moyenne supérieures a celles de Vg, elles mémes
supérieures a celles de Vipr (Figure 1.6). La différence de vitesse observée est plus importante entre
Visigr €t Vigr qu’entre Visu, et Vipigi. Ces résultats sont en accord avec les résultats de simulation
numérique obtenus par Bossy et coll. qui suggerent des modes de propagation différents pour les
dispositifs haute fréquence (mesure de Visu, et Vipiai) d’une part et basse fréquence (mesure de Vgr)
d’autre part [7, 21]. Les valeurs de Vis,, et Vipigir doivent, selon les épaisseurs corticales des
¢chantillons tomber entre celles de la vitesse de 1’onde latérale, égale la vitesse de 1’onde
longitudinale, et celle, plus faible, du mode S, a fréquence nulle. La différence significative trouvée
entre Visu, et Vigiair 8’ explique par le fait que la fréquence utilisée pour la mesure de Vg, (1.25 MHz)
est légérement supérieure a celle utilisée pour la mesure de Vg (1 MHz). Le rapport d/A est
légérement plus important lors de la mesure de la vitesse Visu, ce qui explique une vitesse plus élevée,

plus proche de celle de I’onde latérale.
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1.4.2.2 Corrélations entre les vitesses

En dépit du fait que les trois dispositifs ne mesurent pas les mémes valeurs de vitesse, nous
attendions une corrélation entre les différentes distributions de vitesses ultrasonores. La corrélation la
plus élevée a été trouvée entre Vs, et Vg (r=0.74). Il était attendu que la meilleure corrélation soit
donnée par la comparaison de ces deux vitesses, qui sont toutes deux des vitesses de premier signal
arrivé se propageant a des fréquences similaires. Toutefois, cette corrélation est modeste et nous

attendions une corrélation plus importante entre les deux.

Plusieurs éléments peuvent étre a 1’origine de I’imperfection de cette corrélation. Citons tout
d’abord des erreurs de localisation de la mesure. L’os est trés hétérogéne : nous avons procédé a des
mesures de la vitesse Vg au radius en différents endroits le long de I’axe de ’os, et avons constaté
des écarts pouvant aller jusqu’a 50 m/s entre deux mesures de vitesse prises a 1 cm d’écart. Les
mesures de vitesse n’ayant pas été effectuées dans le méme pays, ni par le méme opérateur, il est
possible que la localisation n’ait pas été strictement la méme pour toutes les mesures.

D’autre part, les sondes caractérisant les différents dispositifs sont de dimensions différentes.
La distance entre émetteurs et récepteurs varie selon les dispositifs, et la région de couche corticale
¢valuée n’est pas strictement la méme lors des mesures des vitesses.

Il est probable aussi que des différences dans les méthodes de calibration des différentes
sondes et les algorithmes de traitement du signal mis en place pour la mesure de vitesse aient joué un
role dans les écarts de vitesses observés.

Une différence majeure entre les mesures réside dans la différence entre les modes
d’acquisition des vitesses Visu, €t Vipigi- Visiair €St le résultat de la combinaison de deux vitesses, de
signaux se propageant dans deux directions opposées. On a vu que 1’épaisseur corticale déterminait la
nature physique du premier signal arrivé et en influencait la vitesse. On congoit donc qu’une épaisseur
corticale inhomogeéne sous la sonde, selon la direction dans laquelle le signal est propagé (d’une région
épaisse vers une région fine ou inversement) peut étre responsable de différences de nature du signal,
et donc de valeurs de vitesse ultrasonore. Lorsque 1’on se déplace le long de 1’axe de 1’échantillon a
partir de I’extrémité distale, sur une distance centimétrique correspondant aux dimensions des sondes
ultrasonores, des augmentations d’épaisseurs pouvant aller jusqu’a 100% ont été mesurées sur les 41
radius a I’aide des coupes scanner. La comparaison des valeurs des vitesses Vgigir+ €t Vpigir. mesurées
avec le prototype de propagation bidirectionnelle, correspondant aux deux propagations dans les
directions opposées ont permis d’observer des différences significatives entre les deux vitesses
(Vipiair=4013£121 m.s’ et Vg =3876+147 m.s"'; résultat de t-test apparié : p<10'4). Avec le
prototype de propagation bidirectionnelle, le fait de combiner ces deux propagations dans des
directions opposées permet de contourner la difficulté liée a I’inhomogénéité de 1’épaisseur corticale

dans la zone mesurée, et de réduire la dépendance de Vg;q;r @ la direction de propagation. Mais aucun
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systéme de ce genre n’est en place sur le dispositif Sunlight Omnisense, et I’orientation de la sonde n’a
pas été contrdlée au cours des mesures de Vigy,. Il est donc probable qu’une variabilité supplémentaire
ait été introduite au cours de la mesure de Vs, liée a une dépendance de Vs, a la direction de

propagation, et que ceci ait réduit le coefficient de corrélation entre les valeurs de Vg, et Vipigir-

1.4.3 Corrélation aux propriétés osseuses mesurées par p-
QCT

1.4.3.1 Corrélation a I’épaisseur corticale

1.4.3.1.1 Corrélation entre Vs, et ’épaisseur corticale

Nous n’avons pas obtenu de corrélation significative entre la vitesse Vs, et I’épaisseur
corticale Ceci est probablement dii a deux raisons. La premiére est que la vitesse Vg, est celle d’une
onde se propageant a 1.25 MHz. Le rapport d/A est donc supérieur a % pour la plupart des échantillons
(Figure 1.9) et I’influence de 1’épaisseur est réduite. La seconde raison concerne les erreurs de mesures

associées a des variations de 1’épaisseur corticale sous la sonde, détaillées plus haut.

1.4.3.1.2 Corrélation entre Vg, et [’épaisseur corticale

La vitesse Vg n’est que faiblement corrélée a 1’épaisseur corticale, quoique de facon
significative. Ceci s’explique simplement par le fait que pour une partie des échantillons (les
échantillons les plus épais), la valeur du rapport d/A était supérieure a Y, et le modele suggére que la
vitesse Vigiair correspond a celle d’une onde latérale, indépendante de 1’épaisseur. Les mesures de
Visigir sur les échantillons les plus fins, pour lesquels le rapport d/A était inférieur a ', ont donné des
valeurs de vitesse moins élevées, dépendantes de 1’épaisseur, ce qui explique la corrélation obtenue

entre les valeurs de Vipig;; et 1’épaisseur des échantillons.



39

1.4.3.1.3 Corrélation entre Vpr et ’épaisseur corticale

Une relation faible mais significative a été trouvée entre Vigr et 1’épaisseur corticale.
Rappelons que la vitesse Vigp, qui est une vitesse de premier signal refléte, selon les épaisseurs, la
propagation d’une onde S,, ou la transition d’un mode Sy vers celui d’une onde latérale. A basse
fréquence (Vigr est la vitesse d’un signal de fréquence centrale 200 kHz), la vitesse du premier signal
est trés dépendante de 1’épaisseur corticale (Figure 1.9), ce qui entraine la relation positive observée

entre Vg et I’épaisseur corticale.

1.4.3.14 Corrélation entre Vipr et ’épaisseur corticale

La vitesse Vpr est celle d’une onde plus lente, dont le comportement est associé a celui du
premier mode de Lamb antisymétrique A, [7]. Sa dépendance a 1’épaisseur corticale est déterminée
par la dispersion géométrique de la vitesse du mode A,. La figure 1.9 explique bien le fait que, de
toutes les vitesses mesurées, la vitesse V,gr soit celle qui ait donné la meilleure corrélation avec
1’épaisseur corticale, étant la plus dispersive aux épaisseurs et fréquence considérées. Il est a noter que
la vitesse de premier signal prédite par le modele exhibe une dispersion au moins aussi grande que
celle d’un mode A,. Toutefois aucun des dispositifs qui exploitent le premier signal n’opére dans une
bande de fréquence suffisamment large pour couvrir 1’étendue spectrale nécessaire pour atteindre une

dispersion équivalente a celle du mode A,.

1.4.3.2 Corrélation aux valeurs de densité minérale osseuse

Toutes les vitesses mesurées sont corrélées de fagon significative a la DMO corticale, mais la
meilleure corrélation a été obtenue avec la vitesse Vipig;, immédiatement suivie par Vipr (Tableau
1.3). Les vitesses Visun €t Vipigir SOnt toutes deux des vitesses de premier signal arrivé, mesurées par
des dispositifs fonctionnant a des fréquences toutes proches (1.25 MHz et 1 MHz respectivement). 11
est donc a premiere vue surprenant que Vs, ait été moins bien corrélée aux valeurs de DMO que
Vigigir- De fagon générale, la vitesse Vg4 @ donné de meilleures corrélations aux propriétés osseuses
mesurées par p-QCT que la vitesse Vs, qui n’a pu &tre corrélée a aucune autre propriété osseuse que
la DMO corticale. Nous attribuons cela au caractére bidirectionnel de la propagation induite pour la
mesure de Vg [l semble en effet que le fait de moyenner les vitesses de deux signaux se propageant
dans des directions opposées réduise la variabilité de la mesure due a la dépendance a la direction de

propagation (liée a I’inégalité de 1’épaisseur corticale sous la sonde), et renforce la relation entre la
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vitesse mesurée et les propriétés osseuses. L’absence de corrélation entre Vig,, et les propriétés

osseuses autres que la DMO corticale serait donc due a des incertitudes de mesure.

1.4.3.3 Corrélation aux paramétres de la région endostéale

Comme attendu, les dispositifs haute fréquence (mesures de Vis,, et Vigigir) se sont montrés
moins sensibles aux valeurs d’épaisseur, de section, et de DMO trabéculaire que les dispositifs basse
fréquence. Les résultats de simulation ont en effet montré que les signaux haute fréquence reflétent
préférentiellement les propriétés de la périphérie de 1’échantillon (le périoste), sur une profondeur
d’environ 1 a 1.5 mm [26]. Compte tenu de la faible profondeur de pénétration d’une onde générée a 1
MHyz, il est probable que seuls les échantillons les plus fins aient contribués a la corrélation observée
entre Vg4 €t la DMO trabéculaire. En revanche, une approche basse fréquence permet I’excitation de
modes guidés (A, ou Sp) qui se propagent dans I’intégralit¢ de [’épaisseur corticale. Les
caractéristiques de ces modes propagatifs, et notamment leurs vitesses, sont donc influencées par les
propriétés osseuses de I’ensemble de la couche corticale et sans doute de la partie trabéculaire. Ceci
explique la trés forte corrélation de Vg, a la fois avec la DMO corticale et la DMO trabéculaire, alors
que Vgiqir 0’ €était que faiblement corrélée a la DMO trabéculaire.

Le cas de la vitesse Vgr est plus complexe. En effet, I'utilisation d’une impulsion large bande
pour la mesure de Vgr est responsable de la présence de fréquence bien supérieures a 200 kHz dans le
signal transmis. Vigr correspondant a la vitesse du premier signal arrivé, il est probable que les
contributions les plus rapides au signal mesuré soient celles qui contiennent les fréquences les plus
¢levées. C’est probablement la raison pour laquelle il n’a pas été observé de corrélation entre Vg et la

DMO trabéculaire.

Les deux mod¢les obtenus par régression multiple pour expliquer les variations de Vg,
combinant DMO corticale et DMO trabéculaire pour le premier, et DMO corticale et épaisseur pour le
second ont permis d’améliorer la prédiction de Vosr (+* = 0.62) par rapport a celle donnée en
considérant simplement la DMO corticale (> = 0.45). Ceci démontre la capacité de la vitesse Vagr a
capturer des informations différentes et indépendantes sur les propriétés osseuses, probablement grace
a la grande dispersion des valeurs de vitesse du mode A, dans la gamme du rapport d/A considérée.
Ceci fait de la vitesse Vopr une vitesse intéressante pour 1’évaluation de la qualité osseuse dans une

approche multi-parametres.
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1.4.4 Limites de I’étude

Cette ¢tude présente des limitations. D’une part, les échantillons osseux étudiés étaient
dépourvus de tissus mous. Or le dispositif Sunlight Omnisense (avec lequel a ét€ mesurée la vitesse
V) est destiné a une utilisation in vivo, et optimisé pour des mesures sur le radius recouvert d’une
couche de tissus mous. La précision obtenue avec ce dispositif était toutefois bonne, ce qui permet de
penser que 1’absence de tissus mous n’a pas posé de difficulté majeure.

A TI’inverse, les mesures de V,gr effectuées avec le dispositif basse fréquence sont fortement
influencées par la présence de tissus mous, qui pourrait poser des problémes pratiques lors de
I’excitation et la détection du mode A,. Il est donc possible que les tendances de V,gr obtenues ne
soient pas reproductibles dans le cadre d’études cliniques. De plus, les échantillons étaient coupés
relativement proche de 1’endroit ou étaient effectuées les mesures. Ceci pourrait étre la source de
conversions de modes, qui pourraient avoir influencé la mesure.

Nous avons déja mentionné la derniére limitation de cette étude, qui réside dans d’éventuelles
imperfections de la localisation des zones de mesure. D’une part, les mesures ont été effectuées par
des opérateurs différents et il n’est pas certain que les différentes mesures de vitesse aient été
effectuées strictement au méme endroit, bien que la zone de mesure ait été repérée par une marque sur
les échantillons. D’autre part, les différences intrinséques des dimensions présentées par les sondes des
différents dispositifs font que la région osseuse évaluée n’a pu étre strictement la méme pour toutes les
mesures de vitesse.

Les résultats de cette étude sont valides si I’on considére que les variations de vitesses
ultrasonores sont dues uniquement aux variations d’épaisseurs et de DMO moyennées sur la section.
Les conclusions peuvent évoluer quand on introduit d’autres variables (variables mécaniques par
exemple) et des modeles non linéaires. Ceci €tant, les résultats principaux de 1’étude sont en accord
avec les prédictions issues de considérations sur la propagation ultrasonore sur des matériaux

homogenes.

1.5 Conclusion

En conclusion, nous avons comparé¢ trois dispositifs de transmission axiale, mesurant quatre
vitesses ultrasonores dans 1’os cortical. Les différentes approches se traduisent par différentes valeurs
de vitesse, conséquence des différences de nature du signal propagé. Les résultats suggérent que les

propriétés osseuses sont reflétées différemment selon la technique de transmission axiale utilisée.
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Nous avons observé de bonnes performances du dispositif de propagation bidirectionnelle
haute fréquence, révélées par une corrélation de Vg avec plusieurs propriétés osseuses (DMO
corticale et trabéculaire, et épaisseur corticale). 52% des variations de Vg s’expliquent par des
variations de DMO corticale.

Nous avons de plus montré la capacité du mode A, a refléter les propriétés matérielles et
géométriques. Un pourcentage encore plus grand des variations de la vitesse Vygr (65%) peut étre
expliqué par la combinaison de plusieurs propriétés osseuses.

L’¢épaisseur corticale sondée par les différents dispositifs est déterminée par la fréquence. On
obtient donc une information différente selon ’approche choisie. Les dispositifs basse fréquence (250
kHz) peuvent se révéler utiles pour la caractérisation de phénoménes intervenant dans la région
endostéale de I’os, tels que la trabécularisation due a la résorption endostéale. L’utilisation de
dispositifs haute fréquence serait plutdt indiquée dans le cadre spécifique de la caractérisation de la
couche périostéale, par exemple si I’on cherchait a caractériser les modifications intervenant au cours
de I’apposition périostéale chez les personnes agées. L’intérét d’une approche multi-fréquences
apparait évident pour séparer les effets des modifications des couches internes et externes de 1°0s.

Un autre axe de recherche intéressant pourrait étre 1’application du caractére bidirectionnel a

une propagation basse fréquence, ce qui améliorerait la fiabilité des résultats de mesure.
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CHAPITRE 2

Comparaison des vitesses ultrasonores mesurées par
transmission axiale et de paramétres mesurés par p-QCT

aux propriétés mécaniques de I’os

2.1 Introduction

L’étude décrite dans le chapitre précédent comparait les parameétres ultrasonores aux
propriétés osseuses mesurées par p-QCT. Bien qu’utilisées en clinique pour le diagnostic de la fragilité
osseuse, les mesures de p-QCT ne sont que le reflet indirect des propriétés mécaniques de 1’0s. Nous
avons donc mené une seconde étude, dont le but était d’évaluer la capacité de différentes mesures
ultrasonores a prédire les propriétés de résistance mécanique de 1’os cortical. L’objectif de cette
seconde étude, présentée dans ce chapitre est double : il s’agit d’une part de comparer les propriétés
ultrasonores aux propriétés mécaniques de 1’os, obtenues par le biais d’essais mécaniques, et d’autre
part d’évaluer si les techniques ultrasonores sont capables d’apporter une information supplémentaire

par rapport a celle offerte par les mesures p-QCT.

Hudelmaier avait comparé la vitesse ultrasonore (mesurée au radius en transmission axiale a
I’aide du dispositif Sunlight) et des parameétres mesurés par p-QCT au méme endroit a I’effort a la
rupture obtenu lors d’essais mécaniques (essais en flexion et simulation de chute) [27]. Cette étude
avait montré 1’incapacité des mesures de vitesse ultrasonore du premier signal a apporter une
information sur 1’effort a la rupture supplémentaire a celle offerte par les mesures de p-QCT.

On peut citer une autre étude, qui combine des mesures au radius de densitométric osseuse
(DXA), de p-QCT, et de vitesse ultrasonore mesurée par transmission axiale, toujours a 1’aide du
dispositif Sunlight. La encore, ces différents parameétres sont comparés a 1’effort a la rupture, obtenu
par des essais mécaniques de type simulation de chute [28]. Des régressions multiples avaient révélé
une am¢élioration de la prédiction de I’effort a la rupture lorsqu’on ajoutait a la densité des parametres
géométriques obtenus par p-QCT, mais aucune amélioration significative apportée par les mesures

ultrasonores.
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Une troisiéme étude a montré des résultats assez différents. Dans cette étude, les mesures de
DXA et de p-QCT étaient réalisées au radius et a la phalange, et les mesures ultrasonores de
transmission axiale a la phalange. La densité, la section des échantillons, et la vitesse ultrasonore ont
¢té comparées aux efforts et contraintes a rupture obtenus lors d’essais mécaniques de simulation de
chute [15]. Cette troisiéme étude a révélé au contraire la vitesse ultrasonore comme le meilleur
prédicteur de la contrainte a la rupture. Aucun autre parametre n’améliorait, par régression multiple, la
prédiction de la contrainte a la rupture fournie par la vitesse ultrasonore. Ces travaux ont aussi montré
que la vitesse ultrasonore améliorait sensiblement la prédiction de I’effort a la rupture, par rapport a

celle offerte par les paramétres géométriques (section de 1’échantillon) seuls.

Ainsi, les conclusions de la revue de littérature sont contradictoires. Nous avons donc choisi
d’étudier 1’apport de mesures ultrasonores a 1’information sur les paramétres mécaniques fournie par
des techniques telles que la p-QCT. De plus, les études citées plus haut ne se sont pas penchées sur la
prédiction du module d’Young, un parameétre pourtant essentiel pour le risque de fracture. C’est
probablement parce que la mesure du module d’Young nécessite habituellement de travailler sur des
échantillons de géométrie simple (éprouvettes parallélépipédiques), difficiles a obtenir
expérimentalement. Le Laboratoire de Biomécanique (ENSAM-CNRS) a mis au point une méthode de
détermination du module d’Young applicable a des échantillons de géométrie quelconque, basée sur la
combinaison de mesures expérimentales et d’une modélisation par éléments finis [29]. Cette méthode,
pouvant étre appliquée a des portions de diaphyse, a permis 1’évaluation du module d’Young en plus
de celle des parameétres mécaniques mesurés au cours des trois études citées plus haut.

Un autre intérét de 1’étude présentée ici par rapport a celles citées plus haut est lié au fait que
nous avons exploité la combinaison de plusieurs vitesses ultrasonores, a haute et basse fréquence, pour

une comparaison aux parametres mécaniques.

L’étude présentée ici a donc été menée sur des échantillons de radius, sur lesquels des mesures
ultrasonores et de p-QCT ont été effectuées. Les propriétés ultrasonores ainsi que celles obtenues par
p-QCT ont été comparées aux propriétés mécaniques que sont I’effort et la contrainte a la rupture et a

la limite élastique, mais aussi le module d’Young.

2.2 Matériels et méthodes

Notons que les essais mécaniques présentés dans ce chapitre ont été conduits par Matteo
Bosisio lors d’un stage de Master de recherche au Laboratoire de Biomécanique (ENSAM-CNRS),

dont le sujet était 1’évaluation du module d’Young au radius par résolution de probléme inverse par
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¢léments finis [29]. Nous avons simplement collecté les données et effectué la comparaison avec les

résultats de mesure ultrasonores et p-QCT en notre possession.

2.2.1 Echantillons

Des portions de diaphyses (Figure 2.1) ont été prélevées sur 39 des 41 échantillons de radius
utilisés dans 1’étude présentée au chapitre précédent (15 échantillons provenant de donneurs féminins
et 24 provenant de donneurs masculins, agés de 45 a 90 ans. La moyenne d’age était de 73 ans, avec
un écart-type de 10 ans). Ces portions de diaphyses, hautes de 20 mm ont été prélevées a I’endroit
méme ou les mesures ultrasonores et de p-QCT avaient été effectuées, dans le cadre de 1’étude
présentée au chapitre précédent [30]. Rappelons que cette zone, correspondant a 45% de la longueur
totale du radius, est proche de la zone de mesure clinique (environ 33% de la longueur totale), qui
avait déja été prélevée pour les besoins d’une autre étude menée par Bossy et coll [31] (Figure 2.2).

Les découpes ont été réalisées a 1’aide d’une scie a lame diamantée (Isomet 4000, Buehler) et
la hauteur des échantillons mesurée en quatre endroits réguliérement espacés sur la circonférence a
I’aide d’un pied a coulisse numérique de résolution 10 um. Un des échantillons, dont la hauteur variait

de plus de 40 um selon les endroits a été retiré de 1’étude.

Figure 2.1 : Portion de diaphyse de radius de 20 mm de long, correspondant au site sur lequel ont été

effectuées les mesures ultrasonores et de p-QCT présentées au chapitre précédent.

33%

Figure 2.2 : Zone de mesure au radius (zone ombrée), située a 45% de la longueur du radius, prés du

site de mesure clinique, correspondant a 33% de la longueur totale.
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2.2.2 Mesures ultrasonores et de p-QCT

Les mesures de p-QCT et de vitesse ultrasonore ont été effectuées avant la découpe des
portions de diaphyse. Nous avons repris les mémes résultats que ceux présentés au chapitre précédent.
Les parametres p-QCT utilisés dans ce chapitre sont la densité et 1’épaisseur corticale.

Nous avons choisi de ne pas travailler avec la vitesse du premier signal V,gr mesurée par le dispositif
basse fréquence, pour les raisons de fiabilité de mesure évoquées dans le chapitre précédent dues a des

difficultés dans le traitement de signal.

Ce sont donc trois vitesses ultrasonores, 1’épaisseur corticale, et la densité mesurée par p-QCT

qui seront comparées aux parameétres mécaniques des échantillons.

2.2.3 Essais mécaniques

Les échantillons ont été soumis a des essais mécaniques quasi-statiques en compression,
jusqu’a rupture dans une machine d’essai INSTRON (INSTRON 5500-R). La compression était
réalisée a 0.8 mm/min, soit a un taux de déformation de 0.07%/s. Pour améliorer la reproductibilité de
la mesure et réduire les effets dus au contact des extrémités de 1’échantillon avec les plateaux de la
machine d’essai, 10 cycles de pré-conditionnement étaient effectués au préalable, faisant subir aux
¢chantillons des amplitudes de déformation de 0.3%. Le déplacement était mesuré avec une précision
de 50 um. Des marqueurs étaient disposés sur I’échantillon et leurs mouvements étaient enregistrés a
I’aide de caméras CCD. La position des marqueurs dans 1’espace était déterminée a partir de ces
images et a 1’aide du logiciel Matlab, selon un algorithme développé au Laboratoire de Biomécanique,
permettant une estimation précise des déformations [29, 32-34]. Les courbes effort/déplacement
acquises par l’intermédiaire du logiciel ont été corrigées de facon a tenir compte de la rigidité
structurelle de la machine d’essai.

Tous les échantillons ont été conduits a rupture. Les déformations a la rupture €, et a la limite
¢lastique €, ont été mesurées, ainsi que les efforts correspondants E, et E,. La rigidité de I’échantillon a
¢té déduite de la courbe effort/déplacement par la mesure de la pente dans une zone ou la courbe
effort/déplacement est linéaire, et ou 1’effort est compris entre 30% et 60% de 1’effort a la rupture

(Figure 2.3).



47

14000 F

-

12000

. 10000
=
B
=
9 8000
W
=
0
i
U 6000
o
£
Q
O 4000
""" data recorded
2000 s — corrected displacement
— linaar 30%-60%
0 | ; 1 | | | 1 |
0 i 0.1 0.2 03 0.4 05 06 07

Displacement {mm}

Figure 2.3 : Courbe effort/déplacement enregistrée lors d’un essai quasi-statique en
compression (en pointillés) et corrigée de la rigidité de la machine d’essai (en trait plein). La zone
dans laquelle la rigidité a été mesurée et représentée en trait gras [29]. Avec [’aimable autorisation

de Matteo Bosisio.

2.2.4 Détermination du module d’Young

Les échantillons ont ét¢ imagés en trois dimensions par tomographie a I’aide d’un scanner
conventionnel a I’hdpital Lariboisiere dans le service du Professeur J. D. Laredo, avec 1’aide de
Valérie Bousson. La taille du pixel des images tomographiques était d’environ 100 pm. La
reconstruction en trois dimensions de la géométrie des échantillons a partir des images de tomographie
a ¢été réalisée a ’aide de Matlab. Les contours des échantillons ont ainsi été numérisés et maillés par
¢léments finis en utilisant le logiciel ANSYS. Pour la modélisation par €léments finis, les propriétés
matérielles ont ét¢ choisies homogénes et isotropes. Le coefficient de Poisson a été fixé a v=0.3. La
compression de 1’échantillon a un effort donné, correspondant a 60% de I’effort a la rupture pour
chaque échantillon a ainsi été modélisée. Le module d’Young simulé a été calculé par une procédure
d’optimisation, cherchant a faire correspondre le déplacement réel (mesuré par la machine d’essai) et

simulé correspondant a cet effort (60% de E,).
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La modélisation par éléments finis a aussi permis d’évaluer les contraintes équivalentes dites
de Von Mises a la rupture o, et a la limite élastique 6, moyennées sur ’ensemble des éléments du
maillage [29].

La modélisation n’a pu étre effectuée sur I’ensemble des échantillons. En effet, sept d’entre
eux présentaient des proportions d’os spongieux importantes ou de larges cavités de résorption
(supérieures a 500 um de diamétre), susceptibles de biaiser les résultats de modélisation. Ces
¢chantillons n’ont pas été reconstruits, et leur module d’Young n’a pas été calculé. Les résultats

présentés dans la suite concernent donc 32 échantillons, et non 39.

2.3 Reésultats

Trois types de paramétres ont été mesurés : la vitesse ultrasonore, des paramétres de p-QCT
(densité et épaisseur corticale), et des paramétres mécaniques (module d’Young, effort, contrainte et
déformation a la rupture et a la limite élastique). Nous souhaitions d’une part étudier la valeur
prédictive des paramétres ultrasonores quant aux paramétres mécaniques, et d’autre part comparer les
corrélations obtenues entre les parametres ultrasonores et les parametres mécaniques aux corrélations

obtenues entre les paramétres p-QCT et les paramétres mécaniques.

module oy Or €, & Ey Er

r p r p r p r p r p r p r p
Visun 045 ** 0.09 | ns 0.12 ns 0.001 |ns| 0.11 | ns| 0.05 | ns | 0.03 | ns
Vigidir 055 **| 042 * 0.48 ** 0.07 |ns| 011 |ns| 042 * | 037 *
Vaogr 045 * | 037 * 0.52 ** 0.01 |ns| 001 |ns| 047 * | 051 *
Densité pQCT 045 * 0.40 * 0.49 > 0.04 |ns 0 ns| 045 * | 042 *
Epaisseur pQCT| 0.45 * 0.50 *** 0.47 ** 0 ns| 001 |ns| 066 * | 0.72 *

Tableau 2.1 : Coefficients de corrélation entre les parametres ultrasonores et p-QCT et les

paramétres mécaniques (* : p<0.05 ; ** : p<0.01 ; ¥** : p<0.001 **** : p<10™)

Le tableau 2.1 rassemble les coefficients de corrélation obtenus entre les différents parameétres.
Ces coefficients de corrélation ont été obtenus par régression linéaire. Nous nous sommes assurés au
préalable que les distributions des différents paramétres étaient bien normales.

La figure 2.4 montre quelques régressions linéaires notables.
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La meilleure corrélation au module d’Young est obtenue avec la vitesse Vg (r=0.55,
p=0.001). En revanche, les efforts a la rupture et a la limite élastique sont le mieux décrits par
’épaisseur corticale. En ce qui concerne les contraintes & rupture et a la limite élastique, aucun des
parametres mesurés ne se détache, et la prédiction des variation des contraintes est sensiblement la
méme pour tous les parametres mesurés. Aucune corrélation significative n’a pu étre obtenue avec les
déformations. On observe que la vitesse Vs, ne prédit aucun des paramétres mécaniques mesurgs,

hormis le module d’Young (r=0.45, p=0.005).
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Figure 2.4 : Quelques régressions linéaires entre vitesses ultrasonores et parameétres p-QCT, et

parameétres mécaniques (effort a la rupture et module d’Young).

2.4 Discussion

2.4.1 Corrélation des parametres ultrasonores et p-QCT aux
parameétres mécaniques

2.4.1.1 Corrélation au module d’Young

Tous les parameétres, qu’ils soient ultrasonores ou mesurés par p-QCT sont significativement
corrélés au module d’Young des échantillons. Les coefficients de corrélation sont généralement assez

faibles. La vitesse ultrasonore capable de la meilleure prédiction du module d’Young est la vitesse

4150
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Visiair, mesurée par le dispositif haute fréquence de transmission axiale bidirectionnelle, dont les
variations expliquent 30% des variations du module d’Young. Il est important de garder a I’esprit qu’il
ne s’agit la que de tendances, les coefficients de corrélation étant relativement proches les uns des

autres.

On observe une corrélation, quoique faible, entre 1’épaisseur corticale et le module d’Young
(r=0.45, p=4.10™"). Ce résultat est surprenant. En effet, il n’y a pas de raison théorique directe pour
qu’un parametre géométrique tel que 1’épaisseur influence un parametre du matériau tel que le module
d’Young. On suppose donc que cette relation entre ’épaisseur et le module d’Young se fait par
I’intermédiaire d’un autre parametre « caché », qui serait responsable du fait que les échantillons les
moins épais sont aussi les moins rigides. Ce pourrait étre 1’age par exemple, puisque 1’on sait qu’avec
I’age, et notamment dans le cadre de 1’ostéoporose, on observe a la fois une diminution de la rigidité
(due & une augmentation de la porosité) et une diminution de I’épaisseur corticale. De méme, une
corrélation significative a été trouvée entre 1’épaisseur mesurée par p-QCT et la densité (r=0.57,

p=6.10""), qui pourrait étre expliquée par le méme genre de raison physiologique.

11 peut étre toutefois surprenant que la densité mesurée par p-QCT ne soit pas mieux corrélée
au module que I’épaisseur corticale mesurée par p-QCT, bien que la corrélation entre densité corticale
et module d’Young ne soit pas habituellement élevée [35]. Les variations de densité n’expliquent que

20% des variations du module d’Young.

2.4.1.2 Corrélation a ’effort et a 1a contrainte

Le paramétre le mieux corrélé a I’effort a la rupture, ainsi qu’a I’effort a la limite élastique est
I’épaisseur corticale. En effet, les variations de 1’épaisseur expliquent 52% des variations de I’effort a
la rupture. Cette corrélation élevée était tout a fait un attendue car nous savons que 1’épaisseur
corticale joue un role primordial sur les valeurs d’effort a appliquer pour conduire un échantillon a
rupture. En revanche, il n’était pas attendu que 1’épaisseur corticale soit corrélée a la contrainte (a la
rupture ou a la limite élastique). En effet, la contrainte correspond a 1’effort normalisé par la surface de
I’¢chantillon. Elle ne devrait donc pas dépendre de paramétres liés a la géométrie de 1’échantillon tels
que I’épaisseur. Certes, cette corrélation est moins importante que la corrélation a I’effort, mais elle est
significative. La encore, il est probable que I’épaisseur soit liée a la contrainte par I’intermédiaire d’un
autre parametre et que, pour des raisons physiologiques, les échantillons les moins épais possédent des
contraintes a rupture faibles. On rappelle a ce propos que 1’épaisseur est significativement corrélée a la

densité (1=0.57, p=6.10").
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Observons maintenant les corrélations obtenues entre les vitesses ultrasonores et les efforts et
contraintes. La vitesse Vg, n’est corrélée a aucun de ces paramétres. En revanche, les vitesses Vgigir
et Vigr sont corrélées de facon équivalente a la contrainte a la rupture (r=0.48, p=8.10'3 pour Vgigir €t
1=0.52, p=3.10" pour V gr). Des trois vitesses ultrasonores, ¢’est la vitesse Vgr qui prédit le mieux les
variations de I’effort & la rupture (r=0.51, p=3.107).

On observe toutefois que la différence de prédiction de I’effort a la rupture entre Vg;gir €t Vigr
est plus importante que la différence de prédiction de la contrainte a la rupture. Autrement dit, pour
prédire I’effort a la rupture, la vitesse Vgr est bien meilleure que la vitesse Vgigir (r=0.37, p=4.10'2
pour Vg et r=0.51, p=4.10'3 pour Vigp) tandis que pour prédire la contrainte a la rupture, les deux
vitesses sont a peu prés équivalentes (r=0.48, p=8.10’3 pour Vi et r=0.52, p=3.10'3 pour Vigr). Ceci
s’explique par le fait que la vitesse Vigr dépende fortement de paramétres géométriques tels que
1’épaisseur. Elle prend donc son intérét dans la prédiction de grandeurs mécaniques liées a la taille de
I’échantillon telles que 1’effort a la rupture. En revanche, pour les grandeurs mécaniques liées aux
propriétés intrinséques du matériau, les deux vitesses Vigiair €t Vigr apportent des prédictions

équivalentes.

2.4.1.3 Corrélation a la déformation

Les déformations a la rupture et a la limite ¢lastique n’ont pu étre corrélées significativement a
aucun des autres paramétres mesurés, qu’ils soient ultrasonores ou obtenus par p-QCT.

I1 est probable qu’une raison de cette absence de corrélation réside dans la localisation de la
mesure. Les déformations ont en effet été évaluées aux extrémités des échantillons tandis que les
vitesses ont ét¢ mesurées sur quelques millimétres et les mesures p-QCT prises sur une tranche, au
centre des échantillons.

D’autre part, le paramétre déformation a la rupture est une paramétre qui présente d’une fagon
générale un faible variabilité dans 1’0s. L’écart type de la distribution de valeurs de déformation,

comparé aux valeurs nominales est en effet plus faible que pour les autres paramétres.
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2.4.2 Les mesures ultrasonores améliorent-elles la prédiction
des parameétres mécaniques effectuées par des mesures
de p-QCT ?

Un des objectifs de cette étude était de déterminer dans quelle mesure les paramétres
ultrasonores étaient capables d’améliorer la prédiction des paramétres mécaniques par rapport aux
parameétres mesurés par p-QCT.

D’une facon générale, on observe que les paramétres ultrasonores sont plus sensibles au
module d’Young que les paramétres mesurés par p-QCT, qui sont, eux, plus sensibles a I’effort a la
rupture. Distinguons les paramétres « quantitatifs », liés a la quantité d’os, des paramétres
« qualitatifs » liés aux propriétés intrinséques du matériau os. Avec les paramétres quantitatifs,
rangeons la densité mesurée par p-QCT et I’effort (a la rupture ou a la limite élastique). Parmi les
paramétres qualitatifs, on trouve en revanche le module d’Young et la contrainte (a la rupture ou a la
limite élastique). Les vitesses ultrasonores peuvent appartenir aux deux catégories. Dans une approche
multi-fréquences, la vitesse Vgr sensible a 1’épaisseur corticale donnerait plutét acceés a des
parametres quantitatifs, bien qu’elle soit légérement sensible au module d’Young et a la densité, tandis
que la vitesse Vg donnerait accés a des parametres qualitatifs, bien que légérement sensible a
I’épaisseur. La vitesse Vg, aux €paisseurs de radius considérées, n’est quasiment pas sensible a
I’épaisseur et sera, elle, rangée parmi les parametres qualitatifs. Elle n’est corrélée qu’au module
d’Young, et faiblement encore, probablement a cause de la faible précision des mesures de Vg,,, dont

les raisons li¢es a I’orientation de la sonde sont exposées dans le premier chapitre.

Bien entendu, cette classification en deux catégories de paramétres « qualitatifs » et
« quantitatifs » est simpliste. Par exemple, a 1’échelle du tissu, soit pour de I’os sans porosité, la
densité est liée au module d’Young, et non pas a la quantité d’os, tandis qu’a 1’échelle de 1’organe, soit

pour de I’os poreux, la densité est un parameétre reflétant la quantité d’os.

Un avantage des mesures ultrasonores sur les mesures p-QCT est donc la double information
qu’elles peuvent apporter, dans une approche multi-fréquences, a la fois sur les propriétés intrinséques
du matériau et sur la géométrie. Les vitesses des signaux haute fréquence renseignent sur le module
d’Young tandis que les vitesses d’ondes guidées a plus basse fréquence renseignent sur ’effort a la
rupture. Les mesures p-QCT, quant a elles, permettent uniquement 1’évaluation de paramétres

quantitatifs.
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Ces résultats corroborent ceux obtenus par Hudelmaier et coll. qui montraient que les mesures
ultrasonores n’apportent pas d’information supplémentaire a celle obtenue par des mesures de p-QCT
pour la prédiction de I’effort a la rupture [27]. En revanche, nous montrons une meilleure capacité des
paramétres ultrasonores pour 1’évaluation du module d’Young, autre déterminant majeur du risque de

fracture.

2.4.3 Limites de I’'étude

La premiére limitation de ce travail réside certainement dans le fait que les différentes
expérimentations n’ont pas été effectuées au méme endroit, par les mémes opérateurs. Il en résulte de
probables erreurs de localisation de mesure, notamment en ce qui concerne les vitesses ultrasonores.
D’autre part, un long laps de temps s’est écoulé entre les mesures ultrasonores et p-QCT, effectuées
fin 2003, et les essais mécaniques, réalisés en 2005. Les échantillons ont été maintenus congelés
pendant tout ce temps mais des dégradations ont pu survenir, d’autant que les échantillons avaient déja

subi plusieurs décongélations au cours de la premiére série de mesures.

Une deuxiéme limitation de cette étude est peut-étre le choix du type d’essai mécanique. La
compression pure a été choisie pour des raisons techniques dans le cadre de la présente étude
(longueur de diaphyses, simplicité de mise en ceuvre...), mais dans le cadre de la fracture du radius, on
a vraisemblablement affaire a des sollicitations combinées (compression, flexion). Les vitesses
ultrasonores, notamment du type des vitesses Visu, €t Vigidir, ONt été reconnues capables de prédire le
risque de fracture, au cours d’études prospectives réalisées in vivo [36-40]. Or nous mesurons des
corrélations faibles ou non significatives entre ces vitesses et les paramétres mécaniques mesurés en
compression. L’évaluation des paramétres mécaniques (module d’Young, contrainte et efforts a
rupture) en flexion aurait peut-étre apporté une information complémentaire, si 1’on souhaitait évaluer

et comparer les capacités des paramétres ultrasonores et p-QCT a prédire le risque de fracture.

Enfin, insistons sur les difficultés présentées par ce type d’étude. Les paramétres a contrdler
sont multiples, ainsi que les sources d’erreurs (mesures de vitesse, mesure des courbes
efforts/déplacements, détermination du module d’Young par modélisation par éléments finis,
détermination des paramétres géométriques a partir des coupes scanner...). Un moyen de contourner
ces difficultés serait de travailler sur un trés grand nombre d’échantillons. I est hélas difficile de s’en

procurer suffisamment.
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2.5 Conclusion

Nous avons donc comparé les capacités des vitesses ultrasonores et des parameétres p-QCT a
expliquer les variations de parametre mécaniques tels que le module d’Young ou la contrainte et
I’effort a la rupture. Nous avons constaté que les parametres mesurés par p-QCT offraient une bien
meilleure évaluation de I’effort a la rupture tandis que les vitesses ultrasonores permettaient une
meilleure évaluation du module d’Young. De plus, nous avons montré, dans le cas d’une approche
multi-fréquences, 1’intérét des mesures ultrasonores, qui donnent a la fois accés a des parametres
quantitatifs (liés a la quantité de matériau os) et qualitatifs (liés aux propriétés mécaniques intrinseques
du matériau os). Des efforts restent a fournir pour déterminer véritablement 1’intérét clinique des
mesures ultrasonores par rapport a celui des mesures de p-QCT. Notamment, il faudra envisager une
¢tude similaire, mettant en jeu cette fois des essais mécaniques en flexion, et non plus en compression,

afin de se rapprocher des paramétres réels de la fracture.
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DEUXIEME PARTIE :
Evaluation du micro endommagement de I’os par

des méthodes de dynamique non linéaire
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Introduction a la seconde partie

Les propriétés liées a la densité minérale osseuse (DMO) et reflétant la rigidité de 1’os,
mesurées par des méthodes d’absorptiométrie rayons X (DXA) [41], de tomographie quantitative
périphérique (p-QCT) [27], ou ultrasonores ne donnent pas toujours une évaluation compléte du risque
de fracture. En effet, d’autres paramétres structurels de 1’os, tels que la micro architecture ou le micro
endommagement ont été reconnus comme des parameétres qui, bien qu’indépendants de la DMO, de la
géométrie et de la rigidité influencent la résistance osseuse. On assiste donc a une évolution du
paradigme dans la recherche pour I’amélioration de la prédiction du risque de fracture, dans lequel ces
parametres supplémentaires, et en particulier le micro endommagement, sont aujourd’hui considérés
comme primordiaux.

Dans cette partie, nous nous intéressons au micro endommagement. Nous présentons dans un
premier temps ce qu’est le micro endommagement et de quelle maniére il est relié au risque de
fracture. Nous dressons ensuite un bref état de I’art sur la détection du micro endommagement osseux
et présentons les techniques de dynamique non linéaire au service de la caractérisation de
I’endommagement des matériaux. Nous présentons enfin les résultats obtenus en appliquant une de ces

méthodes de dynamique non linéaire a 1’évaluation du micro endommagement de 1’os.
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CHAPITRE 1
Contexte : Un nouveau parametre pour la prédiction du

risque de fracture : le micro endommagement osseux

1.1 Le micro endommagement osseux

1.1.1 Micro endommagement et remodelage osseux

Le micro endommagement de 1’os est naturcllement induit par les efforts mécaniques
quotidiens appliqués au squelette. Ces efforts correspondent in vivo a des déformations de 1’ordre de
0.05% a 0.3%. Ils sont responsables de la génération de micro fissures d’une longueur de Sum a
500um. Ces micro fissures déclenchent le processus de remodelage osseux, destiné justement a réparer
le micro endommagement. Le remodelage osseux a deux effets principaux: la gestion des stocks de
calcium et la réparation des microfissures. La fatigue et le micro endommagement initient le
remodelage, selon la loi de Wolff, qui veut que I’os adapte sa structure aux contraintes auxquelles il
est soumis [42]. Une des hypothéses sur le phénoméne d’accumulation de micro fissures est la
suivante : la majorité des micro fissures (fissures de type 2, Figure 1.1) apparait dans la matrice
interstitielle, région de I’os peu remodelée, présentant un age osseux plus élevé, plus minéralisée donc
plus fragile. Les micro fissures sont arrétées par les ostéons (régions de 1’os entourant les canaux de
Havers constituées d’os jeune, moins minéralis¢) [43]. Le canal haversien se trouve alors séparé du
reste de 1’os par la fissure et le transport nutritionnel est stoppé. C’est ce signal qui déclenche le

phénomeéne de remodelage [43, 44].

Figure 1.1 : Les différents types de fissures présentes dans [’os. La grande majorité des fissures sont
de type 2 : elles sont initices dans [’os interstitiel et se propagent jusqu’a la ligne cémentaire qui

delimite la zone d’os ostéonal [43].
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Le taux de remodelage n’est pas constant au cours de la vie. Il est trés important lors de la

croissance, diminue puis augmente a nouveau a la ménopause [42] (Figure 1.2).
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Figure 1.2 : Le taux de remodelage évolue au cours de la vie. 1l est trés important lors de la

croissance, puis diminue et croit a nouveau apres la ménopause [42].

Dans un os normal, le remodelage participe au maintien de la souplesse et de la résistance de
’0s, et lui permet d’absorber de I’énergie sans se briser. Le risque de fracture augmente lorsqu’un
déséquilibre se crée entre les facteurs de micro endommagement et le processus de remodelage. Si le
remodelage est trop important, la porosité osseuse augmente et le degré de minéralisation diminue
ainsi que la résistance de 1’0s. En revanche, lorsque le remodelage se fait mal, 1’0s n’est pas renouvelé.
L’age osseux augmente ainsi que le degré de minéralisation. L’os devient fragile et plus cassant, et des
microfissures apparaissent en plus grand nombre. Il y a donc un équilibre précis du remodelage osseux

a maintenir [45]. Cet équilibre est souvent perturbé par I’age ou des maladies telles que 1’ostéoporose.

1.1.2 Micro-endommagement et age osseux, I'exemple de
’ostéoporose

Dans I’os sain, le micro endommagement est en permanence réparé par le remodelage osseux.
Mais ’os agé et ostéoporotique est plus atteint par le micro endommagement que 1’os sain [46]. Il a
¢été montré que, tout comme le risque de fracture augmente avec 1’age, une accumulation de micro

fissures a été constatée chez les sujets au dela de quarante ans. La densité et la longueur des micro
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fissures accumulées augmente exponentiellement avec 1’age, bien plus vite chez les femmes que chez
les hommes [42-44, 47] (Figure 1.3). Chez la femme, leur densité est multipliée par deux au col du
fémur entre 46 et 78 ans [48]. Deux hypothéses peuvent expliquer cette accumulation :

Dans la premiere hypothése, I’accumulation de micro endommagement est due a I’age osseux
et a une hyperminéralisation locale de la matrice osseuse. En effet, I’os ostéoporotique, bien que plus
poreux et globalement moins dense que 1’os normal, présente un contenu minéral localement trés
important. Ceci s’explique par 1’dge osseux. La durée de vie d’un ostéocyte est d’environ 25 ans, et
dans certaines régions trés peu remodelées, les ostéocytes arrivent en fin de vie sans avoir subi de
remodelage [46]. Ces cellules nécrosées s’accumulent dans les lacunes ostéocytaires et participent a
I’hyperminéralisation. Le tissu trés minéralisé est fragilis¢ et présente plus fréquemment des
microfissures (d’autant plus que ’ensemble du tissu osseux plus poreux subit plus de contraintes).
Dans un os normal, ces microfissures stimuleraient le remodelage par 1’intermédiaire des ostéocytes
mais dans les régions trés minéralisées de 1’os ostéoporotique, dans lesquelles 1’4ge osseux est
important, les ostéocytes morts ne peuvent plus participer a la détection du micro endommagement et
aux stimuli du remodelage. On assiste donc a une accumulation des microfissures, qui peut donner lieu
a la formation de véritables fractures [47]. Parfitt a mis au point un mod¢le permettant de calculer
I’age osseux et a comparé 1’age osseux chez des sujets sains et fracturés [46]. Plus d’un tiers des sujets
fracturés présentait une proportion d’os de plus de 20 ans supérieure a 20%, ce qui n’était le cas chez
aucun des sujets non fracturés. L’age osseux jouerait donc un rdle important dans le risque de fracture,
par I’intermédiaire de 1’accumulation de micro endommagement.

Une autre hypothése met en jeu au contraire un remodelage trop important en réponse au
micro endommagement [48]. Le remodelage peut en effet augmenter la porosité de 1’os et le fragiliser
face aux contraintes subies. De nouvelles microfissures apparaissent qui stimulent a nouveau le
remodelage, et ainsi de suite jusqu’au seuil de fracture. Il s’agit 1a d’un exemple de modification de

1’équilibre dans le remodelage osseux.

C’est donc un ensemble de phénomeénes complexes qui participe au risque de fracture et la
présence de micro endommagement a indéniablement une influence importante, bien qu’encore non

quantifiée.
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Figure 1.3 : Evolution exponentielle de la densité de micro fissures en fonction de 1’age. Chez
les femmes a partir de la ménopause, 1’accumulation de micro fissures est beaucoup rapide que chez

les hommes [47].

1.2 Conséquences du micro endommagement sur le

comportement mécanique

1.2.1 Les parameétres biomécanique de I’os : définitions

Lorsque I’on applique une contrainte croissante a un matériau, la mesure de la déformation
correspondante permet de construire la courbe contrainte/déformation (Figure 1.4), de laquelle peut

étre déduite une grande partie des paramétres biomécaniques du matériau.
Les parametres qui conditionnent le risque de fracture sont les suivants :

- L’aire sous la courbe (en gris) correspond a I’énergie a fournir pour amener
1’échantillon a rupture.

- La pente de la partie linéaire de la courbe (avant la limite élastique) correspond a la
rigidité (module d’Young) de 1’échantillon.

- La fragilité de 1’os est définie par 1’étendue de la partie de la courbe située aprés le
point Y, qui correspond au domaine plastique, dans lequel la relation contrainte/déformation
est non linéaire. Moins le domaine plastique de la relation contrainte/déformation est étendu,
plus l’os est fragile. La rupture d’un matériau fragile arrivera tout de suite a la sortie de la zone

linéaire, juste apres le point Y .
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- La hauteur de la courbe est un paramétre essentiel, qui renseigne sur la contrainte
maximale que peut tolérer 1’os avant de se briser. Ce paramétre ne suffit cependant pas a
traduire directement la solidité d’un matériau, sa capacité a résister a la fracture.

- Un dernier parametre important concerne la capacité de 1’os a résister a la propagation
de fissures: la ténacité. Il est évident que cette propriété va jouer un grand rdle dans
I’accumulation de micro endommagement. Il a été montré que ce parameétre, dans 1’os est en

étroit rapport avec la phase organique de 1’os, constituée principalement de collagene [49].

Contrainte ¢ Rupture

G

& S

Déformation €

Figure 1.4 : Relation contrainte déformation obtenue en appliquant une contrainte croissante

sur un échantillon d’os, jusqu’a rupture.

Avec Y: la limite élastique
c.: la contrainte a la rupture
0,.  la contrainte a la limite élastique
& la déformation a la rupture
g la déformation a la limite élastique

La résistance de 1’0s a la fracture, dont la mesure la plus directe (et la moins facile !) est celle
de I’aire sous la courbe contrainte/déformation, est donc le résultat de la conjonction de plusieurs

critéres. Un os peu résistant a la fracture sera en général trés fragile (domaine plastique peu étendu), de
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contrainte a la rupture faible et de petit module d’Young (Figure 1.5). Une trop grande porosité
(comme on en trouve dans le cas de I’ostéoporose) est responsable d’une diminution de la rigidité de
la structure osseuse, et donc de la résistance. A I’inverse, dans le cas d’une minéralisation trop
importante (comme on en trouve localement, toujours dans le cas de 1I’ostéoporose, en raison du grand
age de I’0s), la rigidité est importante, mais le domaine plastique peu étendu, et on observe une grande
fragilité, responsable aussi d’une faible résistance a la fracture. De facon générale, on observe une
compétition entre rigidité et contrainte a la rupture d’une part, et plasticité d’autre part, et la résistance

de I’os a la fracture est le résultat d’un équilibre optimal de tous ces paramétres [42].

Caontraint= (WMN/m*)

nexrmaEk

1DL"1

QElEaparatic

S0

a oo
deformation

Figure 1.5 : Comparaison des relations contraintes/déformations dans [’os sain et dans [’os

ostéoporotique [50].

Le micro endommagement a d’importantes conséquences sur les propriétés mécaniques de
’0s. Il a été montré que 1’accumulation du micro endommagement coincide avec une diminution de la
rigidité [S1] et de 1’élasticité [52] de I’0s. Une étude révele de plus une relation exponentielle négative
entre la résistance osseuse et la densité de micro fissures. Zioupos et al ont montré par ailleurs, par
comparaison d’essais mécaniques et de mesures histomorphométriques, une corrélation entre

I’accumulation de micro endommagement et la ténacité [51].
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Figure 1.6 : Une relation exponentielle négative a été observée entre le module élastique et la

densité de micro fissures [53].

Ces différentes études révélent que micro endommagement et déficience de la résistance
osseuse sont étroitement liés, suggérant par la I’importance de la caractérisation du micro
endommagement. La fragilisation osseuse qui résulte de 1’accumulation de micro endommagement est
en effet d’une importance majeure d’un point de vue clinique. La caractérisation du micro
endommagement in vivo pourrait donc fournir une information trés pertinente sur 1’état du squelette et

le risque de fracture.

1.3 Les techniques existantes pour la détection du micro
endommagement

1.3.1 Les essais mécaniques

La mesure de 1’état d’endommagement peut se faire par la mesure de la dégradation des
propriétés mécaniques. Les échantillons sont pour cela soumis a des essais mécaniques dans des
machines d’essais, en compression, traction, flexion, torsion etc... On construit ainsi, sans
nécessairement aller jusqu’a rupture de I’échantillon, des courbes contrainte/déformation qui peuvent
renseigner sur I’état d’endommagement. Souvent, les essais mécaniques sont utilisés pour évaluer
I’endommagement induit par la fatigue de 1’0s. L’échantillon est alors soumis a une série de cycles de
charge et décharge, la courbe contrainte/déformation est enregistrée pour chaque cycle, et I’évolution

des paramétres biomécaniques renseigne sur 1’évolution de I’endommagement.
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Le micro endommagement peut se traduire de différentes fagons sur la courbe
contrainte/déformation. Il peut tout d’abord étre a 1’origine d’un incurvation accentuée de la courbe.
Ce comportement non linéaire est dii a I’ouverture ou a la fermeture de fissures au cours de la charge
de I’échantillon [54, 55]. On peut aussi observer une diminution de la rigidit¢é de 1’os due aux
discontinuités locales résultant de I’endommagement [56]. Dans ce cas, le parametre

d’endommagement peut-étre défini comme :

D:1 Eendommagé
FEintact

, E étant la rigidité du matériau testé [54, 56, 57]. Notons que Ei.. ne peut étre
connu que dans le cas d’un essai en fatigue, dans lequel 1’échantillon est intact au début, et
I’endommagement induit au cours de I’essai mécanique.

L’accentuation de I’hystérésis de la courbe contrainte/déformation lors d’un cycle de charge et
décharge est aussi une mesure de I’endommagement [54, 58]. En effet, lors d’un cycle de fatigue, le
chemin emprunté par la courbe contrainte/déformation n’est pas le méme au cours de la charge et au
cours de la décharge (Figure 1.7). Ceci est dii a la viscoélasticité du matériau, qui peut-étre accentuée
par ’endommagement. Un accroissement de 1’hystérésis peut donc révéler une accumulation
d’endommagement dans 1’échantillon.

D’autre paramétres biomécaniques tels que la relaxation du matériau aprés une charge ou la

contrainte et la déformation a la limite élastique [59] peuvent aussi étre des témoins de

I’endommagement, mesurables par essais mécaniques.

Contrainte

Charge

N

Décharge

Déformation

Figure 1.7 : Hystérésis de la courbe contrainte/déformation obtenu lors d’un cycle de

charge/décharge. L’étendue de ’aire en gris peut étre un marqueur de [’endommagement.
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D’une fagon générale, notons que les techniques de sollicitation mécanique de 1’os sont pour la
plupart destructives, et de ce fait uniquement applicables in vitro, dépassant le plus souvent la limite
de déformation plastique du matériau,. D’autre part, ces techniques permettent uniquement la
caractérisation d’'un endommagement relativement important, dans la mesure ou elles sont basées sur
I’évaluation de propriétés biomécaniques altérées. Le micro endommagement précoce de 1°os,
constitu¢ de fissures de parfois seulement quelques dizaines de microns de longueur n’aura pas

d’incidence sur ces propriétés macroscopiques, et ne pourra donc étre évalué par ces techniques.

1.3.2 L’histomorphométrie

Les techniques histomorphométriques consistent en 1’observation au microscope (confocal, en
lumiére transmise, en fluorescence, etc...) de micro fissures, marquées par des agents colorants, ayant
souvent des propriétés fluorescentes. Certains de ces agents pénétrent 1’0s et se fixent simplement sur
les interfaces produites par le micro endommagement (fuchsine basique) [60]. D’autres vont marquer
préférentiellement le micro endommagement en se fixant sur le calcium libre présent entre les 1évres
d’une fissure (calcéine bleue par exemple) [61]. Le marquage du micro endommagement permet d’une
part d’augmenter le contraste entre les fissures et le reste de 1’os, et d’autre part de discriminer les
fissures artéfactuelles induites par la préparation de I’échantillon (découpe a la scie puis polissage
parfois) du véritable micro endommagement osseux. Il faut pour cela que la teinture des échantillons
soit faite avant la découpe. En combinant plusieurs fluorochromes qui rayonnent dans différents
domaines optiques, certaines techniques permettent méme de suivre la propagation de fissures au
cours de cycles de fatigues [62]. L’échantillon est d’abord teinté avec un fluorochrome, puis soumis a
des sollicitations mécaniques et teinté¢ avec un fluorochrome d’une couleur différente. L’observation
au microscope de coupes de ces échantillons permet le suivi de la propagation de fissures. Les
techniques histomorphométriques présentent 1’avantage d’apporter une information a la fois
qualitative et quantitative sur le micro endommagement. Les résolutions microscopiques permettent
I’observation des fissures les plus petites. Elles sont en revanche destructives. D’autre part, la
préparation des échantillons, 1’observation d’un nombre suffisant de coupes au microscope, et la mise
en place d’un traitement d’images approprié¢ (indispensable pour une observation quantitative) font de
I’histomorphométrie une technique extrémement fastidieuse. Ces techniques ne sont bien entendu

applicables qu’in vitro.
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Figure 1.8 : Photo d’une micro fissure marquée par un agent fluorescent. La micro fissure est initice

dans [’os interstitiel et se propage jusqu’a la ligne cémentaire [63].

1.3.3 La tomographie

La tomographie rayons X utilise le rayonnement X d’un faisceau tournant autour de 1’objet a
imager. Réguliérement pendant la rotation, des clichés (des « radios ») sont effectués qui mesurent la
capacité d’absorption de 1’échantillon dans le plan entre I’émetteur et le récepteur. L’ensemble de ces
images est finalement recombiné pour reconstruire le volume en trois dimensions de 1’échantillon
imagé. Les résolutions disponibles avec cette technique vont du micron (micro tomographie utilisant le
rayonnement synchrotron) a quelques centaines de microns (scanner médical). Le scanner médical ne
fournit pas de résolution suffisante pour la détection du micro endommagement. Il n’est donc a I’heure
actuelle pas possible de caractériser le micro endommagement in vivo par tomographie rayons X,
compte tenu des niveaux d’énergie requis pour atteindre une résolution de I’ordre du micron. En
revanche, in vitro, a haute résolution, il s’agit d’une technique particuliérement intéressante pour
I’observation du micro endommagement osseux car elle permet la caractérisation de micro fissures
dans le volume de I’échantillon. Les images en trois dimensions fournies par la micro tomographie
permettent d’étudier I’orientation de fissures et leur localisation dans le volume par rapport au réseau
poreux. Cela peut aider a comprendre le lien entre 1’orientation de I’endommagement et les propriétés
mécaniques. Par exemple, la présence de fissures le long de 1’axe de ’os peut agir de fagon anisotrope
sur la rigidité de I’échantillon, et n’altérer que les propriétés transverses. De méme, la présence de
fissures transverses altére plus les propriétés mécaniques en compression qu’en traction [54]. La micro
tomographie présente donc un potentiel intéressant pour une étude approfondie de la répartition du
micro endommagement dans un échantillon. Les échantillons peuvent donc étre réutilisés par la suite,

par exemple pour des essais mécaniques afin de comprendre le lien entre la morphologie du micro
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endommagement et les propriétés mécaniques. Cette technique requiert toutefois de grosses capacités
de gestion des données et traitement du signal car le volume de données a stocker, et a traiter, pour
I’imagerie en trois dimensions d’un échantillon est énorme. Pour la méme raison, il est difficile
d’imager en haute résolution de trop grands échantillons et on doit se contenter d’imager des
¢chantillons de I’ordre de quelques millimétres cube. 11 est donc difficile par ces méthodes d’avoir une

information globale a 1’échelle de I’organe.

1.4 Conclusion

Dans ce chapitre, il a été vu que le micro endommagement s’accumule dans 1’os sous la forme
de micro fissures a 1’occasion de pathologies telles que 1’ostéoporose, ou simplement avec 1’age. Ces
micro fissures sont responsables d’une altération des propriétés mécaniques de 1’os ainsi que d’une
diminution de sa résistance a la fracture. Des techniques variées existent pour la caractérisation du
micro endommagement osseux et ont permis une bien meilleure compréhension du phénomeéne, ainsi
que du lien entre micro endommagement et propriétés mécaniques. Aucune toutefois n’est utilisable in
vivo. Les travaux antérieurs sur le micro endommagement suggérent que la caractérisation du micro
endommagement osseux in vivo permettrait d’améliorer considérablement la prédiction du risque de
fracture. Dans cette optique, la seconde partie de ce travail de thése propose une méthode de
caractérisation du micro endommagement osseux basée sur des méthodes d’acoustique non linéaire,

non destructive et potentiellement applicable in vivo.
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CHAPITRE 2

La dynamique non linéaire pour la détection de

I’endommagement osseux

Dans ce chapitre, nous présentons briévement la nature du comportement non linéaire
caractéristique des matériaux endommagés. Nous exposons le principe sur lequel repose la détection
du micro endommagement, exploitant ces propriétés non linéaires caractéristiques. Nous présentons
différentes techniques de mesure de ces propriétés, et en particulier la technique de Spectroscopie Non

Linéaire Ultrasonore en Résonance que nous avons choisie pour la suite de ce travail.

2.1 Dynamique non linéaire

2.1.1 Endommagement et non linéarité

L’accumulation du micro endommagement dans 1’os est a 1’origine du caractére non linéaire
de la relation contrainte/déformation [54, 64]. Ceci est probablement une manifestation de
I’assouplissement du matériau os, di a une plus grande densité de fissures. Cette non linéarité
accentuée peut étre exploitée pour la caractérisation du micro endommagement de 1’0s. En effet, les
matériaux endommagés, ainsi que les matériaux consolidés hétérogénes, présentent un comportement
non linéaire élastique tout a fait caractéristique. Ce comportement est souvent nommé « non linéaire
mésoscopique élastique », ou «non linéaire non classique », ou encore « comportement de non
équilibre » [65-67]. Tous les matériaux présentant des hétérogénéités mésoscopiques d’élasticité
différente de celle de la structure globale possédent ces propriétés non linéaires caractéristiques. Des
micro fissures dans un matériau peuvent jouer le role de ces hétérogénéités d’élasticité différente.
Agissant comme un ensemble d’inclusions souples dans une matrice rigide (Figure 2.1), elles sont
responsables du comportement non linéaire accentué¢ du matériau. Ceci est appelé le « paradigme
dur/mou » des matériaux non linéaires non classiques [66, 68, 69]. En particulier, de nombreuses
¢tudes ont été menées sur les propriétés non linéaires mésoscopiques élastiques des roches et de
matériaux endommagés, et les méthodes d’acoustique non linéaire sont en intense développement pour

1’¢évaluation non destructive et la détection de I’endommagement dans une large gamme de matériaux
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[55, 65, 70-72]. Les travaux présentés au chapitre 3 de cette partic s’inspirent des ces études pour
’application a I’évaluation du micro endommagement osseux. Ce chapitre présente les fondements de
ces méthodes d’acoustique non linéaire non classique, essentiellement basées sur des modeles
phénoménologiques. Notons qu’il n’existe pas a ce jour de lien quantitatif direct entre la quantité
d’endommagement et la réponse non lingaire, bien que d’intenses efforts soient fournis dans ce sens.
En attendant, la quantification de I’endommagement par des parameétres non linéaires se fait de fagon

empirique, pour chaque matériau.

Figure 2.1 : A gauche : une photo au microscope d’une roche (gres). A droite, une coupe
histologique d’os cortical présentant du micro endommagement. Ces deux matériaux ont pour point

commun d’étre des matériaux hétérogenes mésoscopiques élastiques [53, 55].

2.1.2 Modele phénoménologique

De récents travaux sur les roches dans des conditions bien contrélées ont montré que pour de
trés petites déformations, les matériaux « non classiques » se comportent de fagon classique [73]. En
revanche, pour des déformations supéricures & 10°, les macro et micro fissures, inclusions
mésoscopiques souples dans une matrice rigide, sont responsables d’un comportement non linéaire 1i¢
a la présence de mémoire et d’hystérésis dans la relation contrainte/déformation (Figure 2.2). Les
mécanismes physiques sous-tendus ne sont pas encore tout a fait compris mais Guyer et McCall ont
proposé une description phénoménologique de ces effets non linéaires [68, 74], considérant le
matériau comme un ensemble d’unités hystérétiques ne pouvant avoir que deux états d’équilibre :
unité ouverte ou unité fermée. Chaque unité hystérétique peut étre décrite par deux couples de
variables : (0,, ©.) et (€, &), respectivement contraintes et déformations dans les états fermés et
ouverts (Figure 2.3). Les unités hystérétiques peuvent étre consignées dans I’espace de Preisach-

Mayergoyz (espace PM) (Figure 2.4), ce qui permet de garder trace de 1’état (ouvert ou ferm¢) de
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I’ensemble des unités hystérétiques, connaissant I’historique de la contrainte appliquée au matériau. La

densité des unités hystérétiques dans I’espace PM permet d’établir 1’équation d’état 2.1 [74] :

azjK(g,é)dg (Equation 2.1)

avec G la contrainte, € la déformation, £ le taux de déformation et K le module élastique du matériau.
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Figure 2.2 : A gauche, relation contrainte/déformation d’un matériau non linéaire mésoscopique
élastique lorsque on lui applique [’historique de contrainte montré sur la figure de droite. La présence
de boucles dans la relation contrainte/déformation indique le comportement hystérétique et la

capacité de mémoire du matériau [75].
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Figure 2.3 : Comportement d’une unité hystérétique (pouvant représenter une fissure). Dans le

modele, seuls deux états sont autorisés : [’état ouvert et |’état fermé.
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Figure 2.4 : L’espace de Preisach Mayergoyz (espace PM) dans lequel sont rangées les unités
hysterétique. Pour un matériau qui ne présente pas de non linéarité mésoscopique élastique, on
n’observera pas d’hystérésis dans la relation contrainte/déformation et les unités seront toutes

rangées sur la diagonale de l’espace PM.

De I’équation d’état 2.1, on peut tirer une expression du module élastique du matériau, en calculant le

module moyen sur un cycle :

K=K 1+ B¢ +0€*]-a[ €,€] (Equation 2.2)

Ici K, est le module linéaire, € la déformation et o le paramétre non linéaire hystérétique, dépendant de
& . Notons que dans ’0s « intact » est un matériau qui présente une non linéarité trés faible, et que les

paramétres 3 et & peuvent étre considérés négligeables.

L’équation d’onde correspondant exprime le déplacement local en fonction de la déformation :

iiz% %[A e+ PAE+OAE . ]+A[AEE] (Equation 2.3)

avec U 1’accélération particulaire, p la densité du matériau, et Ae la déformation moyennée
sur une période. Les paramétres non linéaires f et 8 correspondent aux termes non linéaires classiques
décrivant 1’anharmonicité standard (bien que 1’endommagement influence aussi la valeur de ces

termes dans des matériaux non linéaires non classiques).

Notons que ce modéle, dans sa formulation originale, ne rend pas compte des phénomeénes de
relaxation (aussi appelés phénoménes de dynamique lente) présents dans ces matériaux apres des

perturbations de grande amplitude, ni des phénoménes de conditionnement. D’autres modeles existent.
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Ce sont cette fois des modéles théoriques, et non phénoménologiques, basés le plus souvent sur la
modélisation des phénomeénes de contact au niveau des lévres des fissures [76-78]. Nous n’avons pas
jugé utile de les présenter ici et nous sommes contentés de présenter le modele phénoménologique, qui

permet une bonne compréhension des phénomenes en jeu.

2.2 Mesure la non linéarité mésoscopique élastique

Diverses techniques existent pour la quantification de la réponse non linéaire des matériaux.
Nous présentons briévement ici celles que nous avons testées, et plus particuliérement la technique de
Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance (NRUS), que nous avons décidé de garder car

elle nous a semblé étre la plus prometteuse.

2.2.1 Génération d’harmoniques

Indépendamment de la présence d’endommagement dans 1’0s, nous avons d’abord souhaité
savoir si nous étions capable de détecter la présence d’harmoniques d’un signal se propageant dans
I’0s. Tous les matériaux non linéaires sont responsables de génération d’harmoniques d’ordre
supérieur. Cela se traduit par la présence dans le signal propagé de fréquences multiples de la
fréquence centrale du signal émis. Dans un matériau possédant des propriétés non linéaires
mésoscopiques élastiques, on observe une prédominance d’harmoniques impaires [75]. Ceci peut étre

une signature de I’endommagement.

Des expériences ont été menées en contact sur des échantillons d’os cortical humain. Un
signal ultrasonore monochromatique de fréquence centrale 250kHz a été généré dans I’échantillon par
un transducteur contact (Panametrics) de fréquence centrale 250kHz. Un autre transducteur placé de
I’autre coté de I’échantillon enregistrait le signal propagé. Un couplant de type gel échographique
assurait le contact entre les transducteurs et I’échantillon. L’expérience était répétée pour des
amplitudes d’excitation croissantes. Le spectre du signal regu pour différentes amplitudes d’excitation

est montré sur la figure 2.5.
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Figure 2.5 : Génération d’harmoniques dans un échantillon de fémur humain pour un signal
émis avec des amplitudes d ‘excitation croissantes. Au fur et a mesure de |’augmentation de
["amplitude d’excitation, les deuxieme et troisieme harmoniques (fleches noires) se distinguent du

niveau de bruit.

Cette expérience a montré qu’il était possible d’observer la génération d’harmoniques par
transmission ultrasonore en contact dans 1’os, mais que méme en générant des signaux de forte
puissance, ces harmoniques restaient toujours a un niveau trés faible par rapport a celui de la fréquence
fondamentale On obtenait en effet un niveau de -63dB pour la troisieme harmonique dans le meilleur
des cas, ce qui ne nous assurait pas une sensibilité suffisante pour la détection de I’endommagement.
D’autre part, d’autres mesures de génération d’harmoniques dans 1’os trabéculaire et dans 1’os cortical
ont été menées par Robin Cleveland au laboratoire, dans 1’eau cette fois. Les conclusions en ont aussi
¢été que la génération d’harmoniques pour la détection d’endommagement dans 1’os est une technique

peu fiable, en raison de la forte atténuation que ’on peut y trouver, qui inhibe la propagation
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d’harmoniques d’ordre supérieur, et notamment de la troisiéme harmonique, particuliérement

intéressante pour la détection d’endommagement .

2.2.2 Etude de l'influence d’une onde de forte puissance

Une autre démarche a été de tenter d’observer des phénomenes d’atténuation non linéaire dans
I’0s. Une expérience (Figure 2.6) a ét¢ menée dans laquelle des impulsions ultrasonores de fréquence
centrale 2.25MHz (onde sonde) étaient propagées dans un échantillon de fémur humain, en la présence
ou non d’un signal ultrasonore plus basse fréquence (250kHz) de forte amplitude (onde pompe).

En la présence d’endommagement, 1’onde pompe, en ouvrant les fissures lors de son passage
géne la propagation des impulsions haute fréquence de 1’onde sonde et atténue 1’amplitude du signal
recu. Les résultats de cette expérience ont effectivement montré que 1’énergie contenue dans le signal
recu en présence de 1’onde pompe était moins importante que celle contenue dans le signal en
I’absence de I’onde pompe (Figure 2.7). Ceci suggére un comportement non linéaire de 1’échantillon et

ces premiers résultats nous encouragent a poursuivre dans cette voie.

Receptenr 2.25MH=

% Emettenr 2 230H=

Emetteur 2530kH=,
forte amplitude

Figure 2.6 : Dispositif expérimental pour [’observation d’atténuation non linéaire dans [’os.
Des impulsions ultrasonores de fréquence centrale 2.25MHz sont propagées entre | ’émetteur et le
récepteur. Un autre émetteur genere un signal monochromatique plus basse fréequence (250kHz) de
forte amplitude. Les signaux regus sur le transducteur du haut sont comparés en la présence et en

l’absence de [’onde basse fréquence.
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Figure 2.7 : Energie contenue dans le signal recu en [’absence (zone hachurée) et en la présence
(zone ombrée) de [’onde pompe. En la présence de [’onde pompe basse fréquence, [’énergie du signal
haute fréquence est moindre, car la présence de fissures ouvertes par [’onde pompe geéne la

propagation de ’onde sonde.

2.2.3 Modulation Non linéaire

Nous avons souhaité aller plus loin dans cette expérience, en tentant d’observer, toujours par
I’utilisation d’une onde pompe basse fréquence, le phénoméne de modulation non linéaire. Le principe
de cette expérience est le méme que celui cité au paragraphe précédent (Figure 2.6), mis a part le fait
que I’émetteur haute fréquence émet cette fois un signal sonde monochromatique et non plus des
impulsions. Dans cette expérience, nous ne cherchons plus a analyser 1’énergie du signal re¢u mais son
contenu fréquentiel. Appelons fj la fréquence de 1’onde pompe (250kHz dans le cas du montage de la
figure 2.6) et f) la fréquence de I’onde sonde (2.25MHz dans le cas du montage de la figure 2.6). On
peut envisager que le passage de I’onde basse fréquence dans 1’échantillon n’ouvre pas simplement les
fissures, mais les ouvre et les ferme périodiquement, justement a la fréquence correspondant a celle de
I’onde pompe. Ceci induit donc une modulation du signal sonde, dont le spectre contient non
seulement la fréquence du signal émis (f}) mais aussi les fréquences somme et différence fi- f; et fi+ f;

(Figure 2.8).
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Figure 2.8 : Principe de la mesure de modulation non linéaire

Cette expérience de modulation non linéaire n’a pas donné de résultat véritablement concluant.
L’expérience a été reproduite dans différentes configurations (transducteurs colinéaires ou non ...) en
utilisant différentes fréquences, notamment plus basses (de I'ordre de la centaine de kHz) pour
favoriser la propagation de I’onde sonde dans le milieu trés atténuant qu’est ’os. Il n’a jamais été
possible d’observer des fréquences somme et différence qui se distinguent nettement du bruit. Nous ne
savons pas bien en expliquer la raison, et avons décidé de nous orienter vers une autre technique de
mesure : la Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance, que nous présentons au paragraphe

suivant.

2.2.4 Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance

Le principe de la technique de Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance (NRUS)
consiste en la mesure du paramétre non linéaire hystérétique o de 1’équation 2.2 par I’intermédiaire de
I’¢tude du comportement résonant de 1’échantillon. Ce paramétre est celui qui décrit le caractére non
linéaire mésoscopique élastique du matériau et pour d’importantes amplitudes de déformation, c’est
lui qui domine le comportement non linéaire du matériau. C’est donc un parametre pertinent pour la
mesure de I’endommagement.

L’accumulation de micro fissures dans 1’échantillon est responsable d’un assouplissement du
matériau lorsque I’amplitude d’excitation croit. Cet assouplissement se traduit par une diminution de
la fréquence de résonance, fonction de I’amplitude d’excitation (Figure 2.9). De I’équation 2.3, on peut

tirer I’équation suivante :
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LA = S=) = A€ (Equation 2.4)

fo S
avec f la fréquence de résonance de 1’échantillon et f; la fréquence de résonance pour une déformation
de trés faible amplitude (linéaire) [70]. La mesure du décalage de la fréquence de résonance en
fonction de la déformation nous donne donc accés au paramétre o. Il n’y a a ce jour pas de lien
quantitatif théorique entre o et la quantité d’endommagement mais de nombreuses études ont

empiriquement montré un lien entre les deux [65, 67-70, 79].

Amplitude d’excitation

A

Fréquence

Figure 2.9 : Mesure de la réponse en fréquence d’un échantillon pour des amplitudes
d’excitation croissantes. Dans un materiau endommagé, la fréquence de résonance décroit lorsque
[’amplitude d’excitation croit. Selon [’équation 2.4, le parameétre non linéaire hystérétique o est donné

par la pente de la droite qui rejoint le sommet des courbes.

Pour en étudier le comportement résonant, 1’échantillon est soumis a un balayage en fréquence
autour de un ou plusieurs de ses modes de résonance (déterminés expérimentalement ou calculés
analytiquement si la géométric de 1’échantillon le permet). L’expérience est répétée pour des
amplitudes d’excitation croissantes et la fréquence de résonance est mesurée a chaque fois. On tire le
parametre non linéaire hystérétique o de la pente de la droite qui joint les sommets des pics de

résonance, selon 1’équation 2.4.

2.3 Conclusion
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C’est donc la technique de NRUS que nous avons choisie pour la caractérisation du micro
endommagement de ’os car c’est celle qui offre la plus grande sensibilit¢ dans un matériau qui
posséde des propriétés d’atténuation aussi importantes que 1’0s. Dans le chapitre qui suit, nous verrons
comment nous avons appliqué cette technique de NRUS dans 1’0s, et comment nous avons été capable
de mesurer grace a elle de I’endommagement progressivement induit dans des échantillons d’os bovin

et humain.
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CHAPITRE 3

Application de la Spectroscopie Ultrasonore Non Linéaire

en Résonance a la détection de ’endommagement de 1’os.

Pour caractériser le micro endommagement de 1’0s, nous avons fait le choix de la technique de
Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance (NRUS) basée sur la mesure du paramétre non
linéaire hystérétique o. Dans ce chapitre sont rassemblés 1’ensemble des résultats des différentes
¢tudes menées. Dans un premier temps, nous présentons 1’étude de faisabilité qui a été menée sur deux
¢chantillons d’os bovin, progressivement endommaggs par des essais mécaniques en fatigue. Une fois
la faisabilité montrée, une seconde étude a été menée, sur I’os humain cette fois, et sur trente
¢chantillons afin d’en assurer la validité statistique. Enfin, les résultats de pré-essais menés sur la
vertebre sont présentés. En effet, la vertebre est un site particulierement intéressant pour I’application
in vivo de la méthode, en raison d’une part du fait qu’il s’agisse d’un site particuliérement concerné

par le risque de fracture, et de son accessibilité d’autre part.

3.1 Etude de faisabilité : mesures sur I’os bovin

Cette étude a été réalisée au Laboratoire National de Los Alamos (LANL) au Nouveau

Mexique, et encadrée par Paul Johnson dans le cadre d’une collaboration entre le LANL et le LIP.

3.1.1 Matériaux et méthodes

3.1.1.1 Echantillons

Deux échantillons de fémur bovin ont été étudiés. Les tissus mous et la moelle ont été retirés
et les échantillons ont été placés dans une solution saline a 2% additionnée de liquide vaisselle afin

d’en permettre une meilleure conservation tout au long de 1’étude. Ils ont été enveloppés dans une gaze
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imprégnée de cette solution, de fagon a assurer leur bonne hydratation tout au long de I’expérience.
Les échantillons ont été usinés de facon a ce que leurs extrémités soient parfaitement planes et
paralléles entre elles. Les deux échantillons, (que nous appellerons Bl et B2) étaient de forme
tubulaire, d’épaisseurs respectives 8 et 11 mm, de diameétres respectifs approximativement égaux a 49
et 46 mm, et de longueur 116mm. Ils ont été prélevés dans la partie centrale de la diaphyse, afin

d’assurer une approximative symétrie par rapport a la ligne médiane (Figure 3.1).

Figure 3.1 : Echantillon de diaphyse bovine. Les extrémités sont planes et paralléles, I’échantillon est

symétrique par rapport a la ligne médiane.

3.1.1.2 Fatigue

Les échantillons ont été soumis a une expérience d’endommagement progressif en 11 étapes
(étapes 0 a 10, I’étape O correspondant a 1’échantillon intact, avant endommagement). Les échantillons
ont ét¢ endommaggés en fatigue par des essais mécaniques en compression dans une machine d’essai
INSTRON 5569 (Figure 3.2). Les 8 premiéres sessions d’essais mécaniques ont été réalisées avec une
contrainte maximale de 15 MPa (correspondant a une déformation de 0.18%), a un taux de
30Mpa/min. Les deux derniéres sessions ont été réalisées avec une contrainte maximale de 25 Mpa
(déformation de 0,23%), a un taux de 40 Mpa/min (Figure 3.3). La contrainte est calculée par le
logiciel de la machine d’essai INSTRON, a partir d’une estimation de la surface effective de
I’échantillon. Ces valeurs de contrainte ne sont pas tout a fait fiables, car les échantillons étant des

portions de diaphyse de géométrie complexe, il est difficile d’en estimer la surface effective.



Figure 3.2 : Echantillon d’os bovin lors d’un essai de fatigue en compression dans la machine d’essai

INSTRON 5569.
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Figure 3.3 : Protocole expérimental. Les échantillons ont été progressivement endommagés en fatigue
en dix étapes. A chaque étape, le parametre o a été mesuré par la méthode NRUS. Aux étapes 0, 1, 2,

3, 4,5, 6,7 9, les échantillons ont été imagés par tomographie.

3.1.13 Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance (NRUS)

3.1.1.3.1 Principe de la mesure NRUS

A chaque étape d’endommagement, une expérience de NRUS ¢tait effectuée sur les
¢chantillons a 1’aide d’un dispositif de spectroscopie ultrasonore en résonance (Dynamic Resonance

Systems, Inc., Powell Wyo., USA). Chaque échantillon était sondé par un balayage en fréquence

&9
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autour d’un mode de résonance. La fréquence de résonance était mesurée, puis I’opération était répétée
pour des amplitudes d’excitation croissantes. Le dispositif expérimental est représenté sur les figures

34 et3.5.

Afin de pouvoir générer des signaux d’amplitude suffisante, 1’échantillon était couplé a un
gros résonateur constitué d’un transducteur piézoélectrique (diamétre 77 mm, épaisseur 6 mm) monté
sur un cylindre d’acier (diamétre 77 mm, épaisseur 51 mm). Le couplage entre 1’échantillon et le
résonateur ¢€tait assuré par une couche de phényl-salicylate. Ce couplant a été choisi pour ses bonnes
propriétés de linéarité et d’adhésion, et parce qu’il permettait le collage et décollage des échantillons
sans induire d’endommagement. L’utilisation de ce résonateur a eu pour effet de compliquer le spectre
de résonance mesuré, qui n’était plus celui de I’échantillon osseux seul mais celui du systéme formé
par I’échantillon et le résonateur. Pour remédier a cela, nous avons eu recours a une simulation, qui a
permis de déterminer les modes propres pertinents pour la caractérisation de 1’os par NRUS. Pour cette
simulation, le mod¢le analytique, trés simple (Annexe B), était celui d’une propagation
unidimensionnelle dans deux milieux adjacents (os et résonateur), séparés par un transducteur fin
générant des oscillations forcées a I’interface entre les deux milicux. Le résonateur était considéré
comme posé sur un substrat rigide tandis que I’extrémité de I’échantillon osseux était considérée libre
d’effort. La simulation a mis en évidence I’influence complexe du résonateur sur le spectre de
I’échantillon, et nous a aidé dans la sélection d’un mode de résonance de 1’os peu affecté par la
présence du résonateur. Bien séparé des autres, et correspondant & un mode propre (de flexion) de

I’échantillon, le pic a 42kHz a été sélectionné pour I’expérience de NRUS.

=

Generateur

L
de fonction ' O laser |
| o5
Résonateur acier

Figure 3.4 : Schéma de principe de [’expérience de NRUS
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Figure 3.5 : Echantillon d’os bovin mesuré par NRUS

Les vitesses particulaires liées aux déplacements radiaux (sur le coté) et longitudinaux (au
dessus) ont été mesurées a 1’aide d’un interférométre laser. (Polytec OFV 3001, téte OFV 303). Des
pastilles de papier d’aluminium ont été collées sur 1’échantillon afin d’accroitre la quantité de signal
réfléchi vers I’interférométre laser, et donc d’augmenter le rapport signal sur bruit. L’amplitude de
déformation longitudinale € a pu étre déduite de la vitesse particulaire mesurée par I’interféromeétre

selon I’équation 3.1

gL:a—z: L (Equation 3.1)

avec f la fréquence et L la longueur de I’échantillon (116mm). Pour la déformation radiale, la
longueur utilisée au dénominateur de I’équation 3.1 correspondait a I’épaisseur corticale, étant donnée

la géométrie tubulaire de I’échantillon.

3.1.1.3.2 Sources d’erreur de mesure

Les sources d’erreur de mesure sont multiples. Rappelons que le paramétre mesuré par
I’interférométre laser est la vitesse de déplacement de la surface de 1’échantillon en fonction de la
fréquence. A partir de ces mesures de vitesse, nous tragons les réponses en fréquence puis estimons la
valeur de la fréquence de résonance pour plusieurs amplitudes d’excitation. La pente de la droite des
fréquences de résonance en fonction de I’amplitude nous donne la valeur du paramétre non linéaire
hystérétique a. C’est I’erreur sur o que nous cherchons a estimer.

Les erreurs sur la mesure de o peuvent venir
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e d’un couplage imparfait entre 1’échantillon et le transducteur ultrasonore

e d’une mauvaise estimation de la fréquence de résonance. La fréquence de résonance est
estimée a partir de la réponse en fréquence autour d’un pic de résonance. Cette réponse
obtenue expérimentalement est 1égérement bruitée (courbe en pointillés sur la figure 3. 6) et il
ne suffit pas de prendre la fréquence au maximum d’amplitude pour connaitre la fréquence de
résonance. Nous effectuons donc une interpolation polynomiale du second ordre et c’est la
fréquence au maximum d’amplitude de la fonction interpolée (courbe en trait fort sur la figure
3.6) qui est choisi comme fréquence de résonance. Notons que plus le coefficient de qualité
de I’échantillon est bas, plus la courbe de résonance est large et plus I’estimation de la

fréquence de résonance est imprécise.

L’imprécision de mesure de la vitesse de déplacement de la surface de I’échantillon par

I’interférométre laser est considérée comme une source d’erreur négligeable.

Nous n’avons malheureusement pas effectu¢ de mesures de reproductibilité pour cette
expérience. En revanche, nous avons effectué¢ des mesures sur un échantillon de plexiglas, supposé
avoir un comportement parfaitement linéaire. Le paramétre o mesuré sur cet échantillon était
négligeable devant celui mesuré sur les échantillons d’os bovin, et peut faire office de mesure de

I’erreur.

Figure 3.6 :Estimation de la fréquence de résonance. Le haut de la courbe de réponse en fréquence
est interpolé par un polynéme du second ordre. La fréquence au maximum de cette fonction

polynomiale est la fréquence de résonance.
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3.1.1.4 Tomographie « haute » et « tres haute » résolution

3.1.14.1 Tomographie haute résolution

De I’imagerie 3-D rayons X a été réalisée (cabinet a rayons X modele FCT-2252, source
micro-focus 225kV, Hytec Inc, Los Alamos, NM, USA), dans le but d’effectuer une caractérisation
indépendante de I’endommagement dans les échantillons. Les images de tomographie ont été
reconstruites avec une taille de pixel de 127um. Cette résolution n’a pu permettre de détecter que les
fissures les plus importantes. L’imagerie a été réalisée sur les échantillons aux étapes
d’endommagement 0,1,2,3,4,5,6,7 et 9. Le traitement de ces images a fait I’objet du stage de Master
recherche de Mathieu Santin au laboratoire. Les images ont été recalées en utilisant un procédé de
maximisation de 1’information mutuelle, puis I’accumulation d’endommagement entre deux étapes a

¢té caractérisée par le biais d’opérations de morphologie mathématique (Annexe C).

3.1.14.2 Tomographie tres haute résolution

D’autre part, a la dernicre étape d’endommagement, dix morceaux de [’échantillon Bl de
10mmx4mmx4mm (Figure 3.7) ont été découpés et imagés par micro tomographie utilisant le
rayonnement Synchrotron (ESRF de Grenoble, ligne BMO05). La taille du voxel était cette fois de
5.3um. Les volumes en trois dimensions obtenus on pu étre visualisés grace au logiciel AMIRA. Des
images de porosité (images négatives) ont été produites et ont permis la détection d’endommagement.
Quatre critéres ont été utilisés, afin de pouvoir différencier I’endommagement du réseau poreux

global . Pour étre considéré comme une fissure, un objet devait :

(1) avoir une structure irréguliére

(ii) avoir une orientation différentes de 1’orientation générale des pores (le long de I’axe de 1’0s)
(ii1)  ne pas avoir de forte connectivité avec le réseau poreux

(iv) étre complétement inclus dans le volume observé, ceci afin d’étre slir de bien observer une

micro fissure entiére, et non une partie d’un pore dans un volume d’os adjacent.
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Figure 3.7 : Dix petits morceaux ont été préelevés de [’échantillon Bl a [’étape 10. lls ont éte
préalablement teintés au xylénol orange puis imagés en trois dimensions par tomographie au

synchrotron de Grenoble et en deux dimensions a [’aide d’un microscope.

Par manque de temps, ce processus n’a pas €té automatis¢€. Ce travail de traitement d’images
aurait en effet représenté un temps considérable. Or, la résolution 1a encore ne permettait pas la
détection de I’ensemble du micro endommagement, car les véritables micro fissures, si elles font
souvent plusieurs dizaines de microns de long, dépassent rarement les 20 microns en largeur. 11 est
donc, méme avec cette méthode, difficile d’observer les plus petites micro fissures. Nous n’avons
donc pas jugé utile d’investir le temps nécessaire a 1’¢laboration d’un procédé automatique de
détection des fissures dans les volumes en trois dimensions obtenus par tomographie Synchrotron.

Ceci demeure toutefois un travail extrémement intéressant a effectuer.

3.1.1.5 Histomorphométrie

Des mesures histomorphométriques ont également été faites sur 1’échantillon B1 a I’étape 10,
sur les mémes échantillons que ceux passés au Synchrotron. L’échantillon B1 avait été teint au xylénol
orange préalablement a la découpe. Le xylénol orange est un agent qui posséde la propriété de se fixer
sur le calcium libre présent entre les lévres d’une fissure. Il marque donc le micro endommagement,
mais aussi les canaux de Havers. Il est toutefois facile de faire la différence entre les canaux et les
micro fissures car ces deux types d’objets présentent des morphologies trés différentes. Le xylénol
orange est un fluorochrome, qui rayonne dans le rouge. Les coupes histologiques ont donc été
observées sous épifluorescence avec un filtre rouge (Microscope Leica, filtre rouge, grossissement
%x20). Notons que le microscope a notre disposition ne permettait pas le déplacement motorisé

automatique de la caméra sur toute la surface de 1’échantillon observé. Il n’a donc pas été possible
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d’imager 1’ensemble des coupes de fagcon exhaustive et nous avons dii nous contenter d’information

qualitatives sur le micro endommagement.

3.1.2 Résultats

A chaque étape d’endommagement, les courbes de résonance autour du mode a 42kHz ont été
enregistrées pour des amplitudes d’excitation croissantes. La figure 3.8 présente des courbes de
résonance obtenues en mesurant la vitesse de déplacement radial en haut de 1’échantillon B1, ainsi que
les images de tomographie correspondantes pour les étapes d’endommagement 0 et 9. Les figures de
droite présentent I’endommagement accumulé entre les étapes 0 et 1 (Figure 3.8a) et entre les étapes 0
et 9 (Figure 3.8b). Les images de droite sont obtenues par comparaison d’images de tomographie des
¢tapes 0 et 1, et 0 et 9. Des opération de morphologie mathématique on permis de faire ressortir
I’endommagement accumulé entre les étapes comparées (Annexe C). On constate que de
I’endommagement a été induit dans 1’échantillon, méme si ’on ne peut pas parler de micro
endommagement, compte tenu de la résolution de ces images de tomographie. Au fur et a mesure que
I’amplitude d’excitation augmente, un décalage de la fréquence de résonance peut €tre observe,
quelque soit 1’étape d’endommagement. Le décalage en fréquence est toutefois plus significatif a
I’étape 9 qu’a I’étape 0. Le parameétre o a été mesuré pour chaque étape d’endommagement, a partir de

la mesure du décalage en fréquence, comme suggéré dans 1’équation 3.3.

Sur la figure 3.9, on observe des rendus en trois dimensions d’images volumiques de
I’échantillon (Figure 3.9a), ou de la porosité de I’échantillon (Figure 3.9b et 3.9c). Les figures 3.9b et
3.9¢ sont des images négatives sur lesquelles toutes les structures sont en fait du vide. On peut donc y
voir des fissures. La figure 3.9b montre une large fissure venant de la droite (en noir) et qui vient
perturber tout le réseau poreux. Les dimensions de cette fissure sont d’environ 500um de long et 30u
de large. Sur la figure 3.9¢c, on observe trois petites fissures, définies comme telles selon les quatre
critéres cités plus haut. Leurs dimensions sont d’environ 80um par 20um. Une de ces trois fissures

(celle qui affleure la surface du volume) est aussi visualisée par histomorphométrie sur la figure 3.9d.
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Figure 3.8a : Echantillon Bl, étape d’endommagement 0 (« intact »).
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Figure 3.8b : Echantillon Bl, étape d’endommagement 9

Figure 3.8: Exemple de courbes de résonance pour les étapes 0 et 9. A gauche : courbes de résonance
du mode a 42 kHz pour des amplitudes d’excitation croissantes. L a vitesse radiale mesurée pres de
[’extréemite de [’échantillon Bl est tracée en fonction de la fréquence. Au centre : images de
tomographie de I’échantillon aux étapes correspondantes. A droite : traitement des images de
tomographie. La figure 3.6a montre [’endommagement accumulé entre les étapes 0 et 1, qui dépasse a

peine le niveau de bruit. La figure 3.6b montre I’endommagement accumulé entre les étapes 0 et 9.

La figure 3.10 présente le comportement du décalage en fréquence en fonction de la
déformation dans 1’espace logarithmique, pour les échantillons Bl (fig. 3.10a) et B2 (fig.3.10b).
Chaque droite correspond a un état d’endommagement. Pour certains états d’endommagement, des
problémes survenus lors de I’expérience de NRUS (principalement dus & un mauvais couplage entre
I’0s et le résonateur) ont altéré la fiabilité des résultats. Les droites correspondant a ces états
d’endommagement ne sont donc pas représentées sur la figure 3.10. Dans 1’espace logarithmique, la
ﬁ = M = OAE.

0 0

pente de ces droites est trés proche de 1, ainsi que le prédit I’équation 2.4 :
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On observe en effet, pour 1’échantillon B1 une pente moyenne égale a 0.99 (std=0.02), et pour
I’échantillon B2 une pente moyenne égale a 1.01 (std=0.02).

Au fur et a mesure que I’endommagement s’accumule dans les échantillons, la croissance du
parametre oo déplace les droites vers le haut de 1’espace logarithmique, révélant une signature non

linéaire de plus en plus importante.

fissure

surface

Figure 3.9 : (a) : Rendu en trois dimensions d’un volume d’échantillon imagé par
tomographie Synchrotron. (b,c) : images négatives qui représentent la porosité et le micro
endommagement dans deux régions différentes de [’échantillon Bl. Une grande fissure est visible en
noir sur la figure 3.9b. On la devinait a la surface du méme volume représenté sur la figure 3.9a. Sur
la figure 3.9c¢, trois micro fissures sont visibles. L’ une d’entre elles affleurant la surface, a aussi été
observée au microscope par histomorphométrie. Ceci a permis de valider la technique de détection
des micro fissures par tomographie synchrotron, et notamment [ utilisation des quatre critéres cités

plus haut.
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Figure 3.10b : Echantillon B2

Figure 3.10 : Décalage de la fréquence de résonance en fonction de la déformation dans [’espace
logarithmique. Les droites sont translatées vers le haut de [’espace au fur et a mesure que

[’endommagement s’accroit.
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Sur la figure 3.11, on peut observer le comportement de la vitesse ultrasonore normalisée
(obtenue indirectement a chaque étape d’endommagement par la mesure de la fréquence de résonance
linéaire, pour un excitation de basse amplitude) en fonction de 1’état d’endommagement dans les deux

¢chantillons. Au fur et a mesure de l’accumulation d’endommagement, la vitesse ultrasonore

(cex /% ) reste quasiment constante (une 1égére décroissance est observable dans 1’échantillon B2). En

revanche, le paramétre non linéaire o0 augmente de fagon trés importante avec I’endommagement. Le
différence entre I’évolution des paramétres linéaire (vitesse du son) et non linéaire (o) est tout a fait
remarquable. On note que le comportement de ¢ n’est pas le méme dans les deux échantillons, alors
méme qu’ils ont été soumis au méme protocole d’essai mécanique. Pour 1’échantillon B1, 1’évolution
de o est presque linéaire (o0 = 1.17#étape + 0.86) alors qu’elle est bien modélisée par un polyndme

d’ordre supérieur pour B2 (0=0.05#étape® — 0.56#étape” + 2.13#6tape - 0.96).

| A vitesse normalisde A \itezze normalisée
O i
5 O & normalizé y O ¢ nomalizé
8 8
st B
4
2- -
At PN N . ) < & P
Y% = w 2 % 4 B 5 0
Etat d’endemmagement Etat d’endemmagement
Echantillon B1 Echantillon B2

Figure 3.11 : Paramétre @ normalisé (carrés) et vitesse ultrasonore normalisée (triangles) en

fonction de [’état d’endommagement dans les deux échantillons (a gauche : Bl, a droite : B2).

3.1.3 Discussion

L’objectif principal de cette étude était de démontrer pour la premiére fois I’applicabilité de la
technique de NRUS a I’évaluation de I’endommagement osseux. Pour cela, une expérience
d’endommagement progressif a été réalisée, dans laquelle la technique de NRUS, par la mesure du

parametre non linéaire o a permis la caractérisation de I’endommagement dans 1’os.



100

3.1.3.1 Courbes de résonance, comportement hystérétique

La figure 3.8 montre qu’un décalage de la fréquence de résonance est observable méme dans
I’échantillon « intact». Ceci n’est pas surprenant, étant donné que 1’0os sain est en perpétuel
remodelage, et présente en permanence une certaine quantité de micro endommagement. De plus,
indépendamment du micro endommagement, 1’0s sain peut étre considéré comme un matériau
intrinséquement non linéaire mésoscopique ¢élastique, de par sa structure mésoscopique hétérogéne. Le
parametre o0 mesuré dans cette étude est proportionnel a une accumulation d’endommagement, et c’est
donc a la mesure d’un endommagement relatif que nous avons acces ici, plutdt qu’a une quantification
absolue de la quantit¢ d’endommagement. C’est d’ailleurs pour cette raison que le protocole

d’endommagement progressif a été choisi.

3.1.3.2 Imagerie par tomographie a 127pm

Afin de disposer d’une caractérisation de I’endommagement indépendante, nous avons réalisé
des images de tomographie pour différentes étapes d’endommagement. Le figure 3.8 présente deux
images de la méme coupe de 1’échantillon B1 dans I’état « intact » (Figure 3.8a), et dans un état
endommagé (Figure 3.8b). On observe de I’endommagement accumulé entre les étapes 0 et 9 sur la
figure 3.8b, a droite, absent de I’image de la figure 3.8a. Malheureusement, la résolution de ces images
(taille du pixel=127 um) n’a pu permettre de réelle quantification du micro endommagement (la
dimension typique d’une micro fissure dans I’os va de quelques microns & 500 microns). Les images
effectuées ont toutefois permis de controler, grace a la comparaison de coupes a différentes étapes par
des opérations de morphologie mathématique, que du macro endommagement était bien généré dans

les échantillons.

3.1.3.3 Imagerie par tomographie synchrotron et histomorphométrie

La comparaison des images 3D obtenues par tomographie Synchrotron et des images 2D
obtenues par histomorphométrie a 1’aide du microscope ont permis de valider la méthode mise en
place de détection du micro endommagement par tomographie Synchrotron. En effet, la méme micro
fissure a été localisée a la fois dans le volume sur les images Synchrotron et dans le plan sur une coupe
histologique. La micro fissure a été classée comme telle sur I’image 3D car elle correspondait aux

quatre critéres que nous nous €tions fixés : structure irréguliére, orientation différente de celle du
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réseau poreux global, faible connectivité au réseau poreux global, et inclusion totale dans le volume
observé. Sur la coupe histologique, la micro fissure apparaissait en rouge, signe que le fluorochrome y
avait bien pénétré, et donc qu’il s’agissait effectivement d’une micro fissure. Mesurées avec les deux
techniques d’observation, les dimensions de la fissure étaient d’environ 80 pm de long et 20 um de
large.

On peut donc en conclure que du micro endommagement a bien ét¢ induit dans cet
¢chantillon, méme si nous n’avons pas pu en observer 1’évolution au fil des étapes. L’observation du
micro endommagement a toutes les étapes n’a pas €té possible, tout simplement parce que les deux
méthodes d’observation du micro endommagement (micro tomographie Synchrotron et
histomorphométrie) requicrent la découpe de I’échantillon en petits morceaux, et nous n’aurions pas

¢été capables de poursuivre I’expérience.

3.1.3.4 Dissipation

La figure 3.8 révele un ¢élargissement des courbes de résonance de 1’échantillon endommagé
(étape 9) par rapport a celles de I’échantillon « intact » (étape 0), suggérant des variations du facteur
de qualité. Habituellement, la mesure de la dissipation, par I’intermédiaire de celle du facteur de
qualité du matériau, est considérée comme trés utile pour la caractérisation de I’endommagement [79].
Ce résultat intéressant n’a malheureusement pu étre exploité dans cette étude, le comportement du
facteur de qualité en fonction de la quantité d’endommagement ayant donné des résultats incohérents.
11 est probable que la petite feuille de papier d’aluminium collée sur les échantillons pour augmenter la
quantité de signal réfléchi vers I’interférométre laser ait introduit une vibration supplémentaire, ayant
influencé la largeur des courbes de résonance. D’autre part, la mesure par interférométre laser est une
mesure extrémement locale, et, malgré tout le soin qui a été pris pour effectuer la mesure exactement
au méme endroit a chaque étape, il est probable qu’une toute petite variation dans la localisation de la

mesure ait modifi¢ la largeur des courbes de résonance.

3.1.3.5 Anisotropie

Lors des expériences de NRUS, deux vitesses de vibration ont été mesurées : la vitesse radiale
(sur le coté de I’échantillon) et la vitesse longitudinale (sur le dessus de I’échantillon). Les résultats
présentés ici sont uniquement basés sur les mesures de vitesse radiale. Ce sont en effet les seules a

avoir donné des résultats cohérents. Lors d’essais mécaniques en compression le long de 1’axe de 1’os,
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les fissures les plus communément formées sont obliques [54, 80]. Il est probable que
I’endommagement induit, par le biais d’une orientation privilégiée des fissures, ait eu un effet
anisotrope sur les propriétés mécaniques des échantillons. Il est possible que la vitesse radiale ait été
plus sensible que la vitesse longitudinale a cette orientation priviliégiée. Des travaux de modélisation

pourraient étre utiles pour parfaitement éclaircir ce point.

3.1.3.6 Parameétre non linéaire hystérétique

La figure 3.10 présente dans I’espace logarithmique le comportement du décalage de la
fréquence de résonance en fonction de I’amplitude de déformation pour différentes ¢&tapes
d’endommagement. Toutes les droites sont de pente ¢gale a 1, pour les deux échantillons. Ceci est
prédit par 1’équation 2.4 qui impose une relation linéaire entre Af et Ae dans 1’espace logarithmique.
Au fur et & mesure que ’endommagement s’accumule, les droites sont translatées vers le haut de
I’espace, indiquant la croissance du parameétre non linéaire .

La figure 3.11 illustre le comportement de o et de la vitesse ultrasonore en fonction de
I’endommagement. Le résultat est remarquable. Le paramétre non linéaire mesuré par NRUS est
beaucoup plus sensible a 1’accumulation d’endommagement que la vitesse ultrasonore, reliée au
module d’Young. Celle ci reste en effet quasi constante tout au long de 1’expérience
d’endommagement progressif dans 1’échantillon B1, et présente une trés faible décroissance dans
I’échantillon B2. En revanche, la croissance de o démarre dés la premicre étape d’endommagement,
alors méme qu’aucun signe ne se distingue encore sur les images de tomographie. A ce jour, les
techniques quantitatives d’évaluation ultrasonore donnent acces a des parametres tels que la vitesse
ultrasonore et I’atténuation dans I’os. Ces paramétres rendent principalement compte de la densité
minérale osseuse et ont prouvé leur efficacité pour I’évaluation du risque de fracture [81, 82]. Une
¢tude expérimentale récente a toutefois démontré 1’incapacité des paramétres tels que vitesse
ultrasonore et atténuation a caractériser I’endommagement osseux [83]. Les résultats présentés ici
confirment ces observations, et montrent que les parameétres non linéaires mesurés par NRUS offrent
une sensibilité bien plus grande a I’endommagement.

Pour I’échantillon Bl, c’est une relation quasi linéaire qui lie o a la quantité
d’endommagement, tandis qu’un polyndme d’ordre 3 est nécessaire pour modéliser le comportement
de o dans I’échantillon B2. 11 est possible que I’endommagement se soit installé différemment dans les
deux échantillons, bien qu’ils aient subi strictement le méme protocole d’essais mécaniques. Les deux
¢chantillons n’étaient peut-étre pas dans le méme état d’endommagement a 1’étape 0, ou peut étre est-
ce la une manifestation de la variabilité¢ avec laquelle le tissu osseux répond a des contraintes

mécaniques données.
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Le trop petit nombre de points de mesure constitue certainement une faiblesse de cette étude.
Le petit nombre d’étapes d’endommagement ne permet pas de bonne compréhension de I’allure des
courbes de la figure 3.11. La tendance est toutefois trés claire : il y a indiscutablement un lien trés fort
entre le parameétre non linéaire hystérétique o et la quantité d’endommagement. L’étude décrite dans

le paragraphe suivant présente 1’examen d’un plus grand nombre d’échantillons.

3.1.4 Conclusion

Il s’agit 1a de la premiére étude démontrant la capacité de la technique de Spectroscopie Non
Linéaire Ultrasonore en Résonance a détecter I’endommagement dans 1’0os. Une expérience
d’endommagement progressif a été menée sur deux échantillons d’os bovin. L’accumulation de
I’endommagement induit par des essais mécaniques en fatigue a pu étre traduit par une augmentation
du décalage de la fréquence de résonance avec 1’amplitude d’excitation, suggérant un comportement
non linéaire de plus en plus prononcé au fur et a mesure de I’accumulation de I’endommagement.

Pour wvalider ces résultats, nous aurions souhait¢é une mesure progressive du micro
endommagement par une méthode indépendante. Ceci n’a pas été possible car parmi les méthodes a
notre disposition, la tomographie a 127um de pixel permettait uniquement la détection du macro
endommagement, tandis que la micro tomographie Synchrotron (5.3um de pixel) et
I’histomorphométrie exigeaient la découpe de I’échantillon et empéchait donc toute expérience
d’endommagement progressif. Nous disposons donc d’une mesure du macro endommagement a
chaque étape, et d’une mesure (qualitative) du micro endommagement pour la dernicre étape . Ces

expériences doivent étre reconduites sur I’os humain, avec un plus grand nombre de points de mesure.

3.2 Mesure d’endommagement dans I’'os humain : étude

sur le fémur

Une fois la faisabilit¢ de la technique prouvée sur deux échantillons d’os bovin, nous avons
procédé a une autre campagne de mesure, dans 1’os humain cette fois, sur trente échantillons de
diaphyse fémorale humaine. La encore, un protocole d’endommagement progressif par essais
mécaniques en fatigue a €té choisi. Le premier objectif de cette campagne de mesure était de
caractériser ’endommagement progressivement accumulé par la technique de Spectroscopie Non

Linéaire Ultrasonore en Résonance (NRUS). Le second objectif en était de mesurer, au cours des



104

essais mécaniques en fatigue, deux parametres biomécaniques : la pente et I’hystérésis de la courbe
contrainte/déformation, afin de déterminer s’il existe une relation avec le parameétre non linéaire

hystérétique a, et pour une éventuelle validation de la méthode.

3.2.1 Matériaux et méthodes

3.2.1.1 Protocole général

Le protocole expérimental est dans I’ensemble le méme que celui utilisé sur les échantillons
d’os bovin, décrit au paragraphe précédent. Dix étapes d’endommagement sont prévues (onze si I’on
comptabilise 1’état « intact ») et la mesure du parameétre non linéaire hystérétique o par NRUS est
effectuée pour chaque étape. En revanche, le protocole d’endommagement est dans cette expérience
différent de celui décrit au chapitre précédent. Notamment, il a été congu pour amener les échantillons
plus pres de la rupture que précédemment. En conséquence, certains échantillons sont arrivés a rupture
avant la fin des dix sessions d’endommagement et nous n’avons pas le méme nombre de points de

mesure pour tous les échantillons.

Etape

i #0O | #1 | #2 | #3 | #4 | #5 | #6 | #7 | #8 | #9 | #10
d'endommagement

Tomographie basse
résolution

Vitesse ultrasonore X

Histomorphométrie X X X
Micro tomographie X
synchrotron
NRUS X X X X X X X X X X X
Effort/déplacement,
parameétres X X X X X X X X X X X

biomécaniques

3 échantillons sont prélevés pour des mesures histomorphométriques

Tableau 3.1 : Récapitulatif du protocole général de I’expérience
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Avant le début des sessions d’endommagement, des mesures de vitesse ultrasonore et des
mesures de tomographie basse résolution (scanner médical conventionnel) ont été effectuées. A la fin
de I’expérience, soit a la derniere étape d’endommagement, des mesures de tomographie Synchrotron
trés haute résolution ont été effectuées sur certains échantillons. Toutes ces techniques expérimentales
sont brievement détaillées dans les paragraphes suivants.

Certains échantillons ont été retirés en cours d’expérience, avant leur rupture, aux étapes
d’endommagement 2, 5, et 8 pour étre soumis a des mesures histomorphométriques. Nous souhaitions
par ce moyen nous faire une idée de 1’évolution de I’endommagement au cours de 1’expérience.

Le tableau 3.1 résume le protocole expérimental général.

3.2.1.2 Echantillons

Le dispositif NRUS a notre disposition, de par la bande passante du transducteur utilisé, nous
imposait de travailler sur des échantillons d’une dimension de 1’ordre de la dizaine de centimeétres
(rappelons que la méthode NRUS est basée sur 1’étude des résonances de 1’échantillon). Nous avons
donc choisi, comme dans I’é¢tude de faisabilité, de travailler sur des portions de diaphyse.

Nous avions a notre disposition une collection de 80 portions de diaphyse fémorale humaine.
Les échantillons ont été prélevés sous la mi-diaphyse, dans la partie distale (Figure 3.12). Parmi ces 80
portions de diaphyse, nous en avons collecté trente pour la mesure a proprement parler et huit pour les
pré-essais. Ils ont été plongés dans un bain d’eau salée additionnée de liquide vaisselle, puis
soigneusement redécoupés en portions de diaphyse de 6cm de longueur (scie Buehler ISOMET 4000).
11 était important que le travail de découpe soit soigneux pour assurer le parallélisme des faces entre
elles, ainsi que leur planéité, sans lesquels les essais mécaniques n’auraient pu €étre correctement
réalisés. En effet, un essai mécanique de compression sur des échantillons présentant des faces
imparfaitement planes ou non paralléles entre elles produit des concentrations de contrainte locales qui

faussent les résultats de ’essai.

Zone d'int2rét

Proximal

mi-diaphyze

Figure 3.12 : Zone d’intérét dans laquelle ont été préleves les échantillons
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Figure 3.13 : Echantillon une fois découpé : la partie spongieuse est réduite. Les faces sont planes et

paralléles entre elles.

La sélection des échantillons n’a pas été faite au hasard car provenant d’une zone légérement
distale (Figure 3.12), ils n’étaient pas symétriques et contenaient une partie non négligeable d’os
spongieux. Pour éviter des problémes expérimentaux qui auraient pu en découler, nous avons pris le
parti de sélectionner, parmi les 80 échantillons a notre disposition, ceux qui permettaient d’en extraire
une portion de diaphyse la plus symétrique possible, et contenant un minimum d’os spongiceux. Ceci
revenait a sélectionner les échantillons les plus grands, et donc majoritairement des échantillons
provenant de sujets masculins. Sur les trente échantillons retenus pour I’expérience, on compte 19
sujets masculins et 11 sujets féminins (dge moyen : 72 ans, écart type 11 ans, pour les donneurs
masculins ; 4ge moyen : 92 ans, écart type : 8 ans pour les donneurs féminins). Les huit échantillons
retenus pour les pré-essais ont été choisis de fagon a représenter les extrémes de la population : on y
trouve des échantillons provenant de femmes agées, supposés peu résistants a la fatigue, et d’hommes

jeunes, supposés plus résistants a la fatigue.

3.2.1.3 Mesure NRUS et reproductibilité

3.2.1.3.1 Mesure NRUS

Pour des raisons de proximité avec la machine d’essai mécanique, nous avons choisi
d’effectuer les mesures NRUS dans les locaux du Laboratoire de Biomécaniques. Elles ont été
conduites en suivant sensiblement le méme protocole que celui décrit au chapitre précédent. Les
¢chantillons étaient cette fois encore couplés par du phényl-salicylate a la source, composée d’un
transducteur monté sur un bloc d’acier. Le transducteur, ainsi que le dispositif de spectroscopie

ultrasonore en résonance (Dynamic Resonance Systems, Inc., Powell Wyo., USA) étaient les mémes
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que ceux utilisés lors de I’expérience de faisabilité. L’interférométre laser était cette fois une sonde
BMI (SH120) qui mesurait des déplacements absolus, et non plus des vitesses de déplacement. Avec
les échantillons de fémur humain, nous n’avons pu avoir recours a une modélisation pour le choix du
pic de résonance mesuré¢, comme nous l’avions fait dans I’expérience de faisabilité. En effet, la
géométrie des échantillons était variable et relativement irrégulicre, et la modélisation simple utilisée
sur les échantillons d’os bovin n’était plus applicable. Les pics de résonance ont été repérés par une
¢tude de la réponse en fréquence de chaque échantillon, sur toute la gamme autorisée par la bande
passante du transducteur et par les possibilités de détection de I’interféromeétre laser, mal adapté a la
détection de déplacements basse fréquence. Un balayage sur une gamme de 40kHz a 200kHz était
donc effectué, puis plusieurs pics de résonance étaient choisis pour chaque échantillon (Figure 3.14).
Les fréquences de résonance ont été déterminées par interpolation polynomiale & partir des courbes

expérimentales, comme indiqué au paragraphe précédent.
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Figure 3.14 : Réponse en fréquence typique d 'un échantillon de diaphyse fémorale sur une

large gamme du spectre pour le choix des pics de résonance.

Le plus grand soin a été apporté a la localisation précise de la mesure de déplacement sur
1I’échantillon osseux. Il était en effet critique que la mesure soit faite strictement au méme endroit a
chaque étape d’endommagement d’un méme échantillon. Ceci n’a pas posé de probléme lors des

mesures sur les échantillons bovins mais les échantillons de fémur humain, beaucoup plus petits,
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présentent une concavité beaucoup plus importante, ainsi que des irrégularités locales. La localisation
de la mesure influencait donc le spectre, et notamment les amplitudes respectives des différents pics de

résonance, de fagon trés génante.

3.2.1.3.2  Sources d’erreur et reproductibilité

Les sources d’erreurs de mesure sont les mémes que celles décrites au paragraphe précédent
concernant 1’étude de faisabilité dans 1’os bovin. Il nous faut tout de méme ajouter dans le cas de I’os
humain la difficulté de reproduire la mesure exactement au méme endroit d’une étape a 1’autre. Ceci
peut en effet géner la comparaison des valeurs du paramétre of mesurées a des étapes

d’endommagement différentes.

Des mesures de reproductibilité ont été effectuées sur un échantillon en répétant cinq fois
toutes les étapes nécessaires a la préparation d’un échantillon pour la mesure du paramétre o.

e couplage de I’échantillon au transducteur a 1’aide du phenyl-salicylate

e positionnement de D’échantillon et localisation de la mesure de déplacement par
I’interférométre laser, au méme endroit a chaque fois

e observation du spectre sur une large bande de fréquence et choix de pics de résonance

e ecnregistrement de la réponse en fréquence pour différentes amplitudes d’excitation

e détermination de la fréquence de résonance pour chaque amplitude par interpolation
polynomiale

e détermination du paramétre o, pente de la courbe constituée par la fréquence de résonance en
fonction de 1’amplitude d’excitation
La valeur de la barre d’erreur sur le parameétre o a été choisie comme valant deux fois la

déviation standard de cette série de cinq mesures de .

3.2.1.4 Mesures de vitesse ultrasonore

Avant le protocole d’endommagement, soit pour 1’étape d’endommagement 0, la vitesse
ultrasonore des trente échantillons a été mesurée, a I’aide du dispositif de transmission axiale décrit
dans la premiére partie de ce manuscrit. Pour chaque échantillon, trois mesures de vitesse ultrasonore

ont été effectuées, la valeur retenue correspondant a la moyenne des trois.
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3.2.1.5 Histomorphométrie

Aux étapes d’endommagement 2, 5 et 8, deux échantillons ont été prélevés et sortis de
I’expérience. Ils ont été teintés au xylénol orange selon la procédure utilisée sur les échantillons d’os
bovin décrite au paragraphe précédent, puis des tranches de 1 mm d’épaisseur ont été découpées. Le
micro endommagement, marqué par le xylénol orange fluorescent a été observé au microscope optique

avec un filtre rouge adapté aux longueurs d’onde de rayonnement du xylénol orange .

3.2.1.6 Tomographie

Les échantillons ont été soumis a deux types de mesures de tomographie :

3.2.1.6.1 Tomographie par scanner conventionnel

Avant I’expérience d’endommagement progressif, soit a 1’é¢tape d’endommagement 0, des
mesures de tomographie ont été effectuées a I’aide d’un scanner médical conventionnel (Hopital
Lariboisiere, Service de Radiologie du Professeur J.D. Laredo). La taille du pixel des images était de
100 pm. Les échantillons étaient plongés dans un bain d’eau afin d’éviter un contraste trop marqué
entre 1’air et le tissu osseux, responsable d’éventuels artéfacts de reconstruction. La figure 3.15 montre
deux images scanner typiques prises dans la partie centrale de deux échantillons différents.
L’échantillon de gauche a été prélevé sur un homme de 47 ans, celui de droite sur une femme de 100
ans. La différence de contenu osseux et d’épaisseur corticale entre ces deux échantillons laisse
entrevoir la variabilité de la réponse a une sollicitation mécanique en fatigue dans notre collection
d’échantillons. L’ensemble des coupes scanner présenté en Annexe D pour tous les échantillons
permet de se rendre compte de la variabilité de 1’épaisseur corticale. Ces mesures ont été faites sans
avoir recours a un fantome de calibration. Elles ne permettent donc pas de connaitre dans 1’absolu les
valeurs de densité minérale osseuse, mais donnent accés en revanche a la géométrie des échantillons.

La surface de la section transverse des €chantillons, ainsi que leur épaisseur corticale ont été
déterminées par binarisation de ces images scanner. Sur chaque section, I’épaisseur corticale a été
mesurée en 50 endroits et la moyenne de ces valeurs a donné la valeur de I’épaisseur corticale de la
section. La surface et 1’épaisseur corticale ont ensuite ét€ moyennées sur les 75 sections imagées pour

chaque échantillon).
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Figure 3.15 : Deux coupes scanners prises sur deux échantillons différents. On observe dans

la collection d’échantillons une grande variabilité de [’épaisseur corticale.

3.2.1.6.2 Tomographie par rayonnement Synchrotron

A la fin de D’expérience d’endommagement progressif, une autre séric de mesures
tomographiques a été réalisée, a trés haute résolution cette fois, utilisant le rayonnement synchrotron.
Les mesures ont été conduites sur la ligne ID19 de I’ESRF a Grenoble, en collaboration avec
Francoise Peyrin (CREATIS, INSA, Lyon). La taille du voxel était de 5.4pm. Cette fois encore, la
résolution était suffisante pour la détection d’une partie du micro endommagement, mais pas pour la
détection des micro fissures les plus petites.

Pour améliorer la détection de petits détails tels que des micro fissures, des séquences
d’imagerie en contraste de phase ont été conduites. Dans ce mode d’imagerie, 1’échantillon est placé a
grande distance de la source (plusieurs dizaines de centimétres), on 1’on met a profit les interférences
du faisceau cohérent de rayons X. Ceci a pour effet de renforcer la diffusion des rayons X par des
interfaces entre deux zones de densités différentes, et modifie la dynamique des images reconstruites.
Il est donc possible, par cette technique de révéler des détails invisibles en micro-tomographie
classique. Notons que la taille du voxel d’imagerie ne change pas dans cette modalité.

Pour des contraintes de temps, seuls des morceaux de quelques échantillons ont pu étre mesurés en
tomographie par rayonnement synchrotron. Nous avons choisi de passer les échantillons qui

présentaient les valeurs du paramétre non linéaire hystérétique o les plus extrémes. Deux échantillons
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ayant donné des valeurs de o importantes, et deux échantillons ayant donné des valeurs de o tres

faibles ont été mesurés.

3.2.1.5 Essais en fatigue

Nous avons fait le choix d’essais mécaniques de fatigue en compression, pour des raisons de
simplicité de mise en ceuvre, et avons décidé d’imposer 150000 cycles de fatigue a chaque échantillon,
répartis sur dix €tapes, soit 15000 cycles par étape. Pour raccourcir le temps d’expérimentation, déja
trés long, nous souhaitions travailler sur deux échantillons simultanément : pendant qu’un échantillon
subissait I’essai en fatigue, I’autre était mesuré par NRUS. La mesure NRUS dure une heure, il fallait
donc que la durée d’une session d’endommagement soit d’une heure par étape ce qui impliquait de
travailler & une fréquence de 4Hz. Les essais décrits dans la littérature sont généralement conduits a
2Hz ou 3Hz mais la contrainte de temps était telle qu’il a semblé plus réaliste de travailler a 4Hz. De
plus, nous ne cherchions pas a caractériser I’endommagement par ces essais mais simplement a le
produire afin qu’il puisse étre détecté par NRUS.

Les essais mécaniques en fatigue ont été conduits au Laboratoire de Biomécanique et encadrés
par David Mitton.

La détermination des consignes d’essais (effort et amplitude de déformation appliqués) a fait

I’objet de pré-essais, décrits dans le paragraphe suivant.

3.2.1.5.1 Détermination de la consigne d’essai

Dans la littérature, beaucoup d’essais en fatigue sont effectués en torsion [59], en flexion
quatre points [84] ou trois points [56], et en traction [85, 86]. Les études en compression sont plus
rares et sont généralement menées sur des éprouvettes d’échantillons de forme parallélépipédique [87,
88]. Les informations obtenues dans la littérature ne nous ont donc pas permis d’élaborer le protocole
de sollicitation et nous avons di procéder a une série de pré-essais pour déterminer les parameétres de

nos essais mécaniques en fatigue.
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3.2.1.5.1.1 Pré-essais quasistatiques

Cing essais quasistatiques en compression ont ¢été effectués sur une machine d’essai
universelle INSTRON 5500R (Figure 3.16). A chaque fois, I’effort était augmenté lentement jusqu’a
rupture de I’échantillon. Les courbes effort/déplacement obtenues sont montrées sur la figure 3.17.
Elles ont été inversées pour en faciliter la lecture mais il s’agit bien d’essais en compression. Notons
que nous n’avons cette fois pas cherché a traduire les valeurs d’effort en valeur de contrainte, étant
donnée la difficulté que pose 1’évaluation de la surface effective de 1’échantillon (les échantillons qui
ont servi pour les pré-essais n’ont pas été imagés par le scanner médical conventionnel, ce qui rend
leur surface difficile a déterminer). En revanche, la valeur de déformation était facile a déduire de la
valeur de déplacement car les échantillons ont des faces planes et paralléles. Il suffisait de normaliser

la mesure de déplacement par la longueur, facile a mesurer, des échantillons.

Les résultats de ces cinq pré-essais sont résumés dans le tableau 3.2. La variabilité inter-
¢chantillons est trés grande pour I’effort a la rupture, et bien moindre pour la déformation a la rupture.
Nous avons donc choisi de piloter les essais dynamiques de fatigue en prenant pour consigne la méme
amplitude de déformation pour tous les échantillons. En moyenne, la déformation a la rupture était de
1.9% pour les trois échantillons prélevés sur des femmes (agées de 95, 96 et 97 ans), et de 2.1% pour
les deux échantillons prélevés sur des hommes agés de 64 et 70 ans . Les ages et sexe des différents
donneurs choisis pour ces pré-essais ont permis de couvrir la gamme de tous les échantillons qui

seront utilisés pour les essais en fatigue.

Figure 3.16 : Essai quasistatique en compression qui a mené [’échantillon de diaphyse fémorale

humaine a rupture. On observe de la délamination sur le bas de [’échantillon.
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Figure 3.17: Courbes effort/déplacement pour les cing essais quasistatiques en compression. Une des

courbes présente une discontinuité due a une défaillance du logiciel de pilotage de la machine. Cette

discontinuité n’a pas d’influence sur [’essai mécanique et sur les valeurs d’effort et de déplacement a

la rupture.

Sexe-age Déformation a la rupture Effort a la rupture (N)
Fo7 1.91% -34347 N
Fo6 1.89% -37081 N
F95 1.86% -39490 N
H70 2.06% -47020 N
Hé4 2.11% -58010 N

Tableau 3.2 : Résumé des valeurs d’effort et de déformation a la rupture pour les cing échantillons

testes lors des pré-essais.
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3.2.15.1.2 Pré-essais dynamiques

Trois pré-essais dynamiques ont été effectués. Les échantillons étaient soumis a des cycles de
fatigue en compression a 4Hz, de fagon continue jusqu’a la rupture.

Les pré-essais quasistatiques ont guidé le choix de la consigne d’amplitude de déformation. Ils
ont en effet montré des déformations a la rupture de 1’ordre de 2%. Afin de disposer d’un nombre
suffisant d’étapes d’endommagement (une dizaine), nous avons choisi d’imposer aux échantillons une
amplitude de déformation bien inférieure a 2%, pour ne pas assister trop to6t a la rupture des
¢chantillons. Nous avons dans un premier temps choisi 0.8% d’amplitude de déformation et avons
effectué un pré-essai dynamique sur un échantillon prélevé sur une femme agée de 95 ans. La rupture
est arrivée en moins de 15000 cycles, soit moins d’une étape d’endommagement. Nous avons donc
effectué un deuxieme essai, avec pour consigne une amplitude de déformation de 0.6% sur deux
échantillons, prélevés sur une femme de 100 ans et sur un homme de 88 ans. Le premier échantillon
est arrivé a rupture rapidement (en moins de 15000 cycles) tandis que le deuxiéme n’est arrivé a
rupture qu’au bout de 120000 cycles, prés des 150000 cycles que nous voulions approcher. Nous
avons donc choisi d’imposer 0.5% d’amplitude de déformation aux échantillons prélevés sur des
femmes agées de plus de 81 ans, et 0.6% d’amplitude de déformation aux autres échantillons. Cette
décision arbitraire est simplement basée sur le fait que 81 ans correspond a 1’dge médian pour la

fracture du col du fémur chez la femme.

En résumé, les consignes choisies pour les essais mécaniques en fatigue ont été les suivantes :
travail a 4Hz, par étapes de 15000 cycles, avec une amplitude de déformation de 0.5% pour les

¢chantillons prélevés sur des femmes agées de plus de 81 ans, et de 0.6% pour les autres échantillons.

3.2.1.5.2 Détermination des paramétres biomécaniques

Durant les essais mécaniques en fatigue, les courbes effort/déplacement ont été enregistrées
tous les 1000 cycles. La pente et I’hystérésis de ces courbes ont été mesurés selon la méthode décrite
dans les paragraphes suivants. Notons que la pente de la courbe effort/déplacement ne donne pas
directement acceés au module d’Young de I’échantillon, étant donné que les échantillons étaient des
portions de diaphyse fémorale, de géométrie complexe, et non d’éprouvettes de tissu osseux. Par
conséquent, nous ne pouvions remonter aux courbes contrainte/déformation et au module d’Young a

partir des courbes effort/déplacement.
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3.2.1.5.2.1

Pente

La figure 3.18 montre le mode de calcul de la pente sur les courbes effort/déplacement. La

encore, la courbe a été inversée pour en faciliter la lecture mais il s’agit bien d’un essai en

compression. Nous choisirons toujours ce mode d’affichage dans la suite de 1’exposé. La pente de la

courbe effort/déplacement a été calculée en prenant la pente de la tangente a la partie supérieure de la

courbe de compression (30% supérieurs du trajet « aller » sur un cycle de compression). Nous avons

choisi de calculer la tangente plutdt que le module sécant'' comme cela se fait parfois dans la

littérature [87] car cela nous permettait de nous affranchir des valeurs absolues d’effort et de

déplacement qui dépendaient des échantillons et des étapes d’endommagement. Nous voulions de

cette fagon suivre I’évolution de la pente au fur et a mesure de I’endommagement.

Les barres d’erreurs sur la pente ont été calculées de trois facons :

Par une méthode de reproductibilité sur un échantillon témoin en
plexiglas soumis a 5000 cycles de compression, en appliquant de trés faibles
efforts de fagon a étre certain de ne pas induire d’endommagement. La
tangente des 30% supérieurs de la courbe de compression a été calculée pour
les 5000 cycles. La barre d’erreur sur la pente a été déterminée comme étant
deux fois la déviation standard de cette série de mesures.

En utilisant les valeurs d’erreur de mesure données par le constructeur de la
machine d’essai (0.5% de la valeur lue en effort et 0.5% de la pleine échelle
en déplacement). Une série aléatoire de 1000 courbes de compression a été
générée a partir d’une courbe réelle obtenue sur un échantillon osseux, en
prenant pour déviation standard les valeurs d’erreurs données par le
constructeur. La pente a été calculée par la méthode de mesure de la tangente
décrite plus haut pour ces 1000 courbes. La aussi, la valeur de la barre
d’erreur a été¢ déterminée comme valant deux fois la déviation standard de
ces 1000 valeurs de pente.

En utilisant les valeurs d’erreur de mesure données par le constructeur pour
déterminer les cas extrémes des valeurs de pente. Autrement dit, nous avons
cherché a déterminer, a partir d’une courbe réelle obtenue sur un échantillon
osseux, les valeurs de la plus petite et de la plus grande pente que 1’on
pouvait mesurer si I’on faisait les erreurs données par le constructeur. La

différence entre ces deux valeurs a donné la valeur de la barre d’erreur.

" Le module sécant correspond a la pente de la droite qui rejoint, sur le courbe effort déplacement, le point de

rupture et le point d’effort minimum.
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Les trois méthodes ont donné des valeurs de barre d’erreur trés similaires. Nous avons choisi

de conserver la seconde, qui nous a paru la plus rigoureuse.
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Figure 3.18 : La pente est calculée en prenant la tangente aux 30% supérieurs de la courbe

effort/déplacement en compression.

3.2.1.5.2.2 Hystérésis

L’hystérésis des courbes effort/déplacement a été mesuré selon la méthode de Koeller et coll.
[89]. Il est donné par 1’aire comprise entre les courbes de trajets « aller » et « retour » du cycle de
compression (aire en gris clair sur la figure 3.19), normalisée par I’aire sous la courbe du trajet
« retour » (aire en gris foncé sur la figure 3.19). La encore, la normalisation permet de s’affranchir des
valeurs absolues d’effort et de déplacement, qui peuvent varier avec [’accumulation

d’endommagement, et permet de suivre I’évolution de 1’hystérésis au cours de I’expérience.
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Figure 3.19 : Méthode de calcul de [’hystérésis des courbes effort/déplacement. La valeur de
Uhystéresis est donnée par la valeur de [’aire en gris clair normalisée par la valeur de [’aire en gris

foncé.

Les barres d’erreur sur I’hystérésis ont été calculées de la méme manicre que celles sur la
pente. La aussi, les trois méthodes de calcul ont donné des résultats trés similaires et la deuxiéme

méthode a été retenue.

3.2.2 Résultats

3.2.2.1 Validité statistique

Sur les 30 échantillons mesurés, 13 sont arrivés a rupture. Sept échantillons sont
malheureusement arrivés a rupture avant la troisiéme étape d’endommagement, ne permettant pas la
mesure du parametre non linéaire hystérétique o sur un nombre d’étapes d’endommagement suffisant.
Nous les avons retirés de I’analyse des résultats. Parmi les 7 échantillons retirés de 1’étude pour cause
de rupture prématurée, 4 provenaient de sujets féminins, ce qui biaise un peu plus les proportions

d’échantillons provenant de sujets masculins et féminins.
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Sur les 23 échantillons restant, nous avons da en retirer six de I’analyse de résultats car ils
présentaient une géométrie et des conditions de surface peu adaptées a une parfaite localisation de la
mesure de déplacement avec I'interférometre laser. L’absence d’une surface localement plane rendait
trop importante I’influence de la localisation de la mesure, et il était difficile de retrouver des réponses
en fréquence cohérentes d’une étape sur l’autre. Il s’agissait en général d’échantillons de petit
diametre, et de forte courbure provenant en majorité de sujets féminins. Le fait de les retirer de
I’analyse a encore une fois réduit la proportion d’échantillons provenant de sujets féminins. 18

¢chantillons restent toutefois exploitables, ce qui garantit la validité statistique de I’étude.

Les résultats qui suivent concernent donc 18 échantillons prélevés sur 5 femmes (moyenne

d’age : 92 ans, écart type : 7 ans) et 13 hommes (moyenne d’age : 74 ans, écart type :12 ans).

3.2.2.2 Paramétre non linéaire hystérétique

Age Sexe Cassé? step0 stepl step2 step3 stepd  step5  step6  step7 step8 step9 stepl10

64 H O 92 194 545

70 H N 219 135 174 576
47 H N 27 109 240 308 356 346 515
74 H N 578 688

80 H O 600 822 1066

89 F N 912 909 1185

83 H O 367 228 1072

96 F N 297 205 383 837

80 H N 646 1184 1695 214 1894

74 H N 308 547 2160

96 F N 19 484 1277 1816

89 F N 1065 1041 1521

47 H N 130 335 580 507 658
70 H N 263 236 238 380 542

69 H N 157 123 190 301 194 322 316 410 421 357 697
83 H N 682 457 674 225 803 1521 981

100 F O 165 115 235 424

88 H N 142 272

Tableau 3.3 : Récapitulatif des valeurs de o mesurées a chaque étape pour tous les échantillons.
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Les valeurs du paramétre o, ainsi que 1’4ge et le sexe des donneurs correspondants sont
regroupées dans le tableau 3.3. Sur ce tableau, on observe que tous les échantillons n’ont pas le méme
nombre de mesures du paramétre . Il y a trois raisons a cela :

- Certains échantillons sont arrivés a rupture avant la dixieme étape
d’endommagement

- Certains échantillons ont été retirés de [D’expérience aux étapes
d’endommagement 2, 5 et 8 pour é&tre soumis a des mesures
d’histomorphométrie

- Pour certaines étapes, le paramétre o n’a pu étre mesuré car nous n’arrivions
pas a placer le faisceau de I’interférométre laser exactement au méme endroit
que pour les mesures précédentes, et les réponses en fréquence des

¢chantillons n’étaient pas cohérentes avec celles obtenues lors des étapes

précédentes.
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Figure 3.20 : Evolution du paramétre non linéaire hystérétique o en fonction de l’étape

d’endommagement pour tous les échantillons.

La figure 3.20 regroupe les valeurs du paramétre non linéaire hystérétique o pour tous les

¢chantillons, sur I’ensemble des étapes d’endommagement. Chaque droite de régression linéaire
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représente 1’évolution de o en fonction de I’endommagement pour un échantillon. Cette figure montre,
malgré la grande dispersion des valeurs du paramétre non linéaire hystérétique o, une sensibilité de o
a ’endommagement puisque toutes les pentes des droites ci-dessus sont positives. La dispersion des
valeurs de o est observable dés I’étape d’endommagement O car les valeurs de o de I’ensemble des
¢chantillons « intacts » s’étendent sur plusieurs ordres de grandeur. On observe aussi une grande
variabilité dans la sensibilit¢ de o a I’endommagement. Les valeurs des pentes sont en effet treés

différentes selon les échantillons.
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Figure 3.21: Tendances du parameétre non linéaire hystérétique o en fonction des étapes
d’endommagement pour quatre échantillons. Les échantillons dont les courbes sont présentées en haut
a gauche et en bas a droite sont arrivés a rupture au bout de 4 et 3 étapes d’endommagement

respectivement.

La figure 3.20 aurait été peu lisible si on y avait fait figurer les barres d’erreur de mesure sur la
valeur de o. La figure 3.21 montre I’évolution de o en fonction des heures d’endommagement pour
quelques échantillons. Les tendances sont claires sur cette figure qui montre la sensibilité de o a
I’accumulation d’endommagement puisque la croissance de o entre deux étapes d’endommagement

est au dela des valeurs de barre d’erreur.
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Les courbes décrivant I’évolution du parameétre o (et des parameétres biomécaniques) en

fonction des étapes d’endommagement pour tous les échantillons sont montrées en annexe E.

3.2.23 Relation entre le paramétre non linéaire hystérétique et les paramétres

biomécaniques

Effort (N}

Etape 4
Juste avant rupture

0_ 1 1 1 1 1 1 1 1 1 |
05 05 06 065 07 075 08 08 09
Déplacement (mm)

Figure 3.22a : Courbes effort/déplacement pour 4 étapes d’endommagement successives.
L’échantillon est arrive a rupture a la quatrieme étape, juste apres la mesure de la courbe

effort/déplacement la plus a droite
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Figure 3.22b : Courbes effort/deplacement pour 10 étapes d’endommagement successives.

L’échantillon n’est pas arrivé a rupture.

Figure 3.22 : Courbes effort/déplacement a différentes étapes d’endommagement pour deux échantillons
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La pente et I’hystérésis de la courbe effort/déplacement ont été mesurés tout au long des
sessions d’endommagement dans la machine d’essai. La figure 3.22 montre 1’évolution de la courbe
effort/déplacement pour deux échantillons au fur et a mesure des étapes d’endommagement. On
observe que les courbes se déplacent vers la droite au fur et a mesure des essais mécaniques en fatigue.
Ceci est dii a un tassement progressif de I’échantillon soumis a une série de cycles de compression.
Sur la figure 3.22a (haut), il s’agit d’un échantillon arrivé a rupture apres 4 étapes d’endommagement
tandis que la figure 3.22b (bas) concerne un échantillon qui n’est jamais arrivé a rupture, méme apres
10 étapes d’endommagement.

L’¢échantillon dont les courbes sont montrées sur la figure 3.22a est montré en photo sur la

figure 3.23. La rupture de cet échantillon ne fait aucun doute.

Figure 3.23 : Echantillon arrivé a rupture apres 4 étapes d’endommagement.

Il apparait que pour I’échantillon cass¢ (Figure 3.22a), la pente diminue. Mais cette
modification n’est sensible que juste avant la rupture de 1’échantillon. Sur la figure 3.22b, on
n’observe pas de modification de la pente et de [’hystérésis, et I’échantillon concerné n’a pas montré
de signe de rupture. Notons aussi que la translation vers la droite des courbes effort/déplacement de
I’échantillon qui n’est pas arrivé a rupture (Figure 3.22b) semble se ralentir. On congoit bien qu’une

fois les extrémités de 1’échantillon écrasées par la machine d’essai, le tassement ralentisse.
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Figure 3.24a : Evolution de la pente et de ['hystérésis en fonction des étapes
d’endommagement. L échantillon a atteint la rupture apres la quatrieme étape. On observe une

diminution de la pente juste avant la rupture, mais pas d’augmentation significative de [’hystérésis.
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Figure 3.24b : Evolution de la pente et de ['hystérésis en fonction des étapes d’endommagement.
L’échantillon n’a jamais atteint la rupture. On n’observe pas d’évolution significative des paramétres

biomécaniques.

Figure 3.24 : Evolution typique des parameétres biomécaniques au cours des étapes d’endommagement pour

deux échantillons
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Si I’on cherche a observer 1’évolution de ces paramétres biomécaniques, on s’apercoit qu’elle
n’est pas significative, en dehors des quelques derniers cycles qui précedent la rupture de 1’échantillon
(quand elle a lieu). La figure 3.24 montre 1’évolution de la pente et de I’hystérésis correspondant aux
courbes de la figure 3.22. La pente diminue effectivement juste avant la rupture pour I’échantillon qui
a rompu apres quatre sessions d’endommagement. En revanche, elle n’évolue pas pour 1’autre
¢chantillon, qui n’a pas atteint la rupture. On n’observe aucune évolution sensible de 1’hystérésis, pour

lequel les barres d’erreur sont grandes devant les valeurs nominales.

En résumé, les parametres biomécaniques mesurés n’évoluent pas significativement avec
I’endommagement ou alors uniquement dans les quelques cycles de compression qui précédent la
rupture. Il est donc impossible d’en corréler I’évolution a celle du paramétre non linéaire hystérétique

o au fur et a mesure des étapes d’endommagement.
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Figure 3.25 : Nuages de points représentant la relation entre la paramétre o et les
parameétres biomécaniques a la derniere étape d’endommagement : pente (haut) et hystérésis (bas).

Aucune corrélation significative n’a pu étre trouveée.

Nous avons aussi tenté de corréler les valeurs du parameétre o0 aux valeurs des paramétres
biomécaniques, non plus pour un échantillon au cours du temps mais pour tous les échantillons, a une
étape d’endommagement donnée. Les nuages de points décrivant la relation de o avec la pente d’une

part (figure 3.22, haut) et I’hystérésis d’autre part (Figure 3.22, bas) lors de la derniére étape
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d’endommagement sont montrés sur la figure 3.25. Aucun comportement caractéristique ne se dessine

sur ces nuages de points. Aucune corrélation significative n’a pu étre trouvée, et il en est de méme,

lorsque 1’on compare o et les paramétres biomécaniques a 1’étape d’endommagement 0.

3.2.24

Relation entre le paramétre o, et les autres paramétres mesurés

Le tableau 3.4 résume les corrélations obtenues entre tous les paramétres mesurés au cours de

cette étude, sur I’ensemble des échantillons. Le paramétre «, la pente et 1’hystérésis utilisés dans ce

tableau correspondent a ceux mesurés a la dernicre étape d’endommagement pour chaque échantillon.

Le chiffre indiqué dans les cases du tableau est le carré du coefficient de corrélation. Il est donné

uniquement lorsqu’une régression linéaire pouvait étre effectuée sur la distribution de points. Les

¢toiles indiquent la significativité de la corrélation, selon la valeur du p. La mention NS signale une

corrélation non significative.

Pente de la | Vitesse Hystérésis | age épaisseur | surface alpha
courbe |ultrasonore de la
effort/depl courbe
effort/depl

Pente de la 0.41* NS 9.5%* 0.79%%* 0.62%* NS
courbe
effort/depl
Vitesse NS 0.22 0.32* NS NS
ultrasonore
Hystérésis NS NS NS NS
de la
courbe
effort/depl
age 0.26 NS Exponentielle
épaisseur 0.54** NS
surface NS

*p<10'2 **p<10-3 ***p<10-6

Tableau 3.4 : Récapitulatif des corrélations trouvées entre les différents parametres mesureés.
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On note des corrélations significatives entre la pente de la courbe effort/déplacement et les
parametres de vitesse, age, épaisseur corticale et surface des échantillons. La corrélation entre la pente
de I’échantillon et 1’épaisseur corticale est forte puisque 79% des variations de pente sont expliquées
par des variations d’épaisseur corticale.

La vitesse ultrasonore mesurée par transmission axiale est significativement corrélée a 1’age
des donneurs ainsi qu’a I’épaisseur corticale.

L’hystérésis de la courbe effort/déplacement mesuré a la derniére étape d’endommagement

pour chaque échantillon n’est corrélé a aucun des autres parametres mesurés.

La colonne qui nous intéresse particulierement est celle située la plus a droite, qui concerne la
relation entre le parametre o et les autres parametres. Nous étudions plus précisément ces relations

concernant le paramétre o dans les lignes qui suivent.

3.2.24.1 Relation entre le parametre o et [’dge des donneurs

Une relation exponentielle croissante a ¢té observée entre le paramétre o (aux étapes
d’endommagement 0 et 10) et ’dge des donneurs. La figure 3.26 montre aussi que la dispersion des

valeurs du paramétre o augmente avec 1’age.
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Figure 3.26 : Relation entre le paramétre & a la derniere étape d’endommagement et [’dge

des donneurs



127

3.2.24.2 Relation entre le paramétre & et la vitesse ultrasonore

Sur la figure 3.27 est montrée 1’absence de relation entre le paramétre o0 mesuré a la dernicre
étape d’endommagement et la vitesse ultrasonore, mesurée a 1’étape 0. La vitesse ultrasonore semble
décroitre 1égérement lorsque le paramétre o augmente mais aucune corrélation significative n’a pu étre

trouvée. Il en va de méme si I’on compare la vitesse ultrasonore au paramétre o mesuré a 1’étape 0.
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Figure 3.27: Relation entre le paramétre & et la vitesse ultrasonore mesurée a l’étape 0. Aucune

corrélation significative n’a été trouvée entre les deux parametres

3.2.24.3 Relation entre le paramétre a et les paramétres géométriques

L’imagerie scanner a permis la mesure de I’épaisseur, et de la surface des échantillons. Cette
fois encore, aucune corrélation n’a pu étre trouvée entre les valeurs du parameétre o et ces parameétres.
La figure 3.28 montre les nuages de points de valeurs de o a la derniére étape d’endommagement en
fonction de la surface de 1’échantillon (Figure 3.28 haut) d’une part, et 1’épaisseur corticale (Figure
3.28 bas) d’autre part. Comme avec les paramétres biomécaniques, aucune tendance caractéristique ne
se dessine. La encore, nous avons choisi de montrer la comparaison des parameétres géométriques avec
le paramétre o a la derniére étape d’endommagement, mais le résultat (ou I’absence de résultat !) est le

méme quelque soit I’étape d’endommagement considérée, y compris 1’étape 0.
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Figure 3.28 : Nuages de points représentant la relation entre le parameétre o et les
parameétres de géométrie : surface (haut) et épaisseur corticale (bas). Aucune corrélation significative

n’a pu étre trouvee.

3.2.2.5 Résultats de ’analyse morphologique

3.2.2.5.1 Micro tomographie Synchrotron

Les mesures de micro tomographie synchrotron ont été réalisées aprés 1’expérience
d’endommagement progressif sur deux types d’échantillon :
e des échantillons ayant donné un paramétre o ¢levé

e des échantillons ayant donné un parameétre o faible.



129

Les résultats que nous présentons ici restent qualitatifs, en 1’absence d’un procédé
d’automatisation du traitement de ces images. Les coupes micro tomographiques des échantillons ont
¢été observées et deux d’entre elles sont montrées figure 3.29. La résolution utilisée (voxel de 5.4um) a
rendu difficile 1’observation des micro fissures les plus petites (d’une largeur inférieure a 20um
environ). En effet, le micro endommagement humain se caractérise par des micro fissures d’un
longueur allant de 5 a 500pum, mais dont la largeur peut ne pas dépasser les 20um. Ces fissures n’ont
donc pu étre résolues, malgré I'utilisation de I’imagerie en contraste de phase. Des fissures plus
importantes ont cependant pu étre observées dans les échantillons ayant donné un paramétre o élevé.
La fissure sur la figure 3.29b est nette et s’étend sur une cinquantaine de coupes adjacentes. Elle
provient d’un échantillon dans lequel a été mesuré un parameétre o a la derniére étape
d’endommagement. Notons que cet échantillon n’est pas arrivé a rupture. Les dimensions de la fissure
sont de 500 um X 30 um x 250 um. Ce type de fissure n’a pu étre observé dans les échantillons qui
avaient donné un parameétre o faible. Sur la figure 3.29a, on observe une coupe provenant d’un

¢chantillon ayant donné un paramétre o faible a la derniére étape d’endommagement.

u . ‘ e

Figure 3.29 : deux coupes de micro tomographie synchrotron obtenues sur des échantillons ayant

donné des paramétres & respectivement faible (a gauche) et éleve (a droite).

3.2.2.5.2 Histomorphométrie

Les analyses d’histomorphométrie ont été réalisées sur des échantillons prélevés aux étapes 2,
5, 8 et 10 de I’expérience. Deux types de fissures ont principalement été observés : des fissures
localisées dans la matrice interstitielle (Figure 3.30), et des fissures localisées autour des ostéons
(Figure 3.31). La figure 3.32 montre des coupes histologiques prélevées sur des échantillons témoins

des étapes d’endommagement 2 (Figure 3.32a), et 10 (Figure 3.32b). On observe une densité de
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fissures plus importante, bien que non quantifiée, sur les coupes prélevées sur les échantillons témoins

de I’étape 10.

Figure 3.30 : Fissure localisée dans la matrice interstitielle

Figure 3.31 : Fissures localisées dans [’os ostéonal
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Figure 3.32a : Coupe d’un échantillon témoin de [’étape d’endommagement 2

Figure 3.32b : Coupe d’un échantillon témoin de [’étape d’endommagement 10
Figure 3.32 : Comparaison de coupes d’échantillons témoins des étapes d’endommagement 2 (haut)

et 10 (bas).

3.2.3 Discussion

3.2.3.1 Variabilité du paramétre non linéaire hystérétique

La dispersion des valeurs du parameétre o pour les différents échantillons est trés grande. Les
valeurs de a s’étendent sur plusieurs ordres de grandeur. Ceci n’est pas surprenant pour deux raisons.
D’une part, le phénoméne de variabilité du paramétre non linéaire hystérétique est décrit dans la

littérature, notamment dans les roches, dans lesquelles le paramétre o a été largement étudié [69, 79].
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D’autre part, on congoit aisément que chaque échantillon ayant son histoire, les échantillons soient
dans des états d’endommagement trés différents au départ. De plus, connaissant la grande variabilité
des propriétés mécaniques de 1’os humain (et nous 1’avons constatée lors des essais mécaniques en
fatigue) il n’est pas étonnant que chaque échantillon réponde de maniére différente & la méme
sollicitation mécanique. L’endommagement s’est donc probablement accumulé de fagon trés différente
dans chacun des échantillons, en raison des propriétés mécaniques spécifiques de chaque échantillon,
mais aussi d’hétérogénéités locales propres a chaque échantillon, qui ont pu jouer le rdle de

concentrateur de contrainte et favoriser une certaine forme d’accumulation d’endommagement.

3.2.3.2 Sensibilité du paramétre o et comparaison avec les parameétres

biomécaniques

Dans un matériau endommagé, et dans 1’os en particulier, on observe généralement avec
I’accumulation d’endommagement une diminution de la pente et une augmentation de I’hystérésis de
la courbe effort/déplacement. La modification de ces parameétres biomécaniques est considérée comme
une signature de I’endommagement. Ces modifications sont méme dans certaines études utilisées
comme la définition de ’endommagement osseux [56, 57, 86, 87, 90, 91]. Dans le but de valider
1’utilisation de la technique NRUS pour la détection de I’endommagement, nous avons donc cherché a
comparer 1’évolution de ces parametres a celle du paramétre non linéaire hystérétique o au cours des

différentes étapes d’endommagement. Ceci s’est avéré difficile.

Nous avons observé une évolution du paramétre ¢ significative au fur et a mesure des essais
mécaniques en fatigue. Un tel comportement n’a pu étre observé pour les paramétres biomécaniques.
La pente de la courbe effort/déplacement décroit effectivement, mais seulement au cours des quelques
cycles qui précédent la rupture, alors que le paramétre o commence a croitre dés les premiéres étapes
des tests en fatigue. Nous n’avons donc pu obtenir de corrélation significative entre 1’évolution du
parameétre o et celle de la pente. Ce résultat n’est pas surprenant, dans la mesure ou les paramétres
linéaires, dont la pente de la courbe effort/déplacement fait partie, sont notoirement moins sensibles a
I’endommagement que les paramétres non linéaires [83, 92].

De méme, aucune corrélation significative n’a pu &tre obtenue entre 1’évolution du parameétre
o, et celle de ’hystérésis de la courbe effort/déplacement. L’hystérésis évoluait trés peu au fur et a
mesure des étapes d’endommagement, et de fagon non significative. Notons toutefois que les barres
d’erreur sur la mesure de I’hystérésis sont grandes devant les valeurs nominales. Les mesures ont
pourtant été effectuées de fagon rigoureuse et la méthode adoptée pour le calcul de 1’hystérésis avait

auparavant été validée dans la littérature [89]. Ce résultat est plus surprenant, car on attendait une plus
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grande sensibilité de 1’hystérésis a I’endommagement. Nous pouvons toutefois émettre 1’hypothése
suivante : ’hystérésis de la courbe effort/déplacement est un paramétre essentiellement sensible a la
viscoélasticit¢ du matériau. Les échantillons étaient régulierement hydratés mais n’étaient pas
immergés. On peut imaginer que la pénétration de fluides tels que I’eau ou la moelle se faisait mal
dans les micro fissures de petite taille. Le comportement de 1’hystérésis était donc peu affecté par
I’accumulation de fissures de petite taille, et augmentait uniquement en présence de macro fractures
importantes. Cette hypothése d’une faible viscoélasticité de nos échantillons, due & une mauvaise
pénétration des fluides dans les micro fissures de petite taille explique également les faibles valeurs
d’hystérésis que nous avons mesurées. Nous pouvons donc poser la question de la pertinence du
parametre  hystérésis de la courbe effort/déplacement pour la caractérisation du micro
endommagement, bien que ce parameétre ait montré qu’il pouvait subir des modifications importantes

en présence de macro endommagement [58].

Nous n’avons donc pas trouvé de corrélation significative entre les comportements du
parametre o et des parametres biomécaniques. En revanche, le paramétre non linéaire hystérétique o
s’est révélé plus sensible au micro endommagement que les paramétres biomécaniques.

Les raisons évoquées ci-dessus suggerent que les parametres biomécaniques mesurés ne sont
pas pertinents pour une validation de la technique de NRUS pour la mesure du micro
endommagement. Il est important toutefois de considérer I’importance du bruit de mesure lors de
I’enregistrement des courbes effort/déplacement. Les barres d’erreurs de mesure des parameétres
biomécaniques sont donc grandes, en particulier dans le cas de 1’hystérésis, dont les valeurs nominales
sont trés faibles. Il est possible que cela ait affecté le résultats de la comparaison entre le paramétre o

et les paramétres biomécaniques.

3.2.3.3 Corrélation du paramétre o avec I’Age des donneurs

Une relation exponentielle a été trouvée entre le paramétre non linéaire hystérétique o et 1’age
des donneurs. Ce résultat est d’autant plus intéressant qu’il a été montré que la quantité de micro
endommagement évolue aussi exponentiellement avec 1’age [47]. La similarité des comportements du
parametre ¢ et du micro endommagement en fonction de 1’age renforce 1’idée d’une relation entre le
paramétre o et le micro endommagement, et confirme I’intérét de la mesure du paramétre non linéaire

hystérétique o pour la caractérisation du micro endommagement.
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La dispersion des valeurs du parameétre o est plus importante dans les échantillons provenant
de donneurs d’age ¢élevé. Ceci est cohérent avec le fait que in vivo, la variabilité de la survenue de

fracture est plus importante chez les populations agées que chez les populations jeunes.
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Figure 3.33 : A gauche : relation entre [’dge et le parameétres & obtenue lors de cette étude. A droite :

relation entre I’dge et la densité de fissures obtenue par observation histomorphométrique par

Schaffler et al [47].

3.2.3.4 Corrélation du paramétre o avec la vitesse ultrasonore et les propriétés

géométriques

Nous n’avons trouvé de relation entre le paramétre o mesuré a une étape d’endommagement
donnée ni avec la vitesse ultrasonore, ni avec les propriétés géométriques des échantillons (épaisseur
corticale et surface). Il n’y avait pas raison particuliere pour que le paramétre o soit corrélé a ces
parametres, si ce n’est que des échantillons de faible épaisseur corticale et présentant une vitesse
ultrasonore faible auraient pu étre plus facilement sujets a 1’accumulation d’endommagement.
L’observation de la distribution de points montrant la vitesse ultrasonore en fonction du paramétre o
montre toutefois une légére décroissance de la vitesse en fonction de . Il faudrait confirmer la
tendance sur un plus grand nombre de mesures.

Notons que vitesse ultrasonore et épaisseur corticale sont corrélées, bien que faiblement. Cette
corrélation est surprenante étant donnée 1’épaisseur corticale moyenne (Smm environ) des échantillons
de fémur, supérieure a la longueur d’onde du signal ultrasonore utilisé pour les mesures de vitesse
ultrasonore (environ 4mm). On aurait donc attendu la propagation d’une onde de téte, insensible a

1’épaisseur plutdt que la propagation d’un mode guidé, dont la vitesse dépend de 1’épaisseur corticale.
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11 était complétement attendu en revanche que 1’épaisseur corticale soit fortement corrélée a la pente
de la courbe effort/déplacement puisque 1’épaisseur contribue a la rigidité, non du tissu osseux lui
méme mais de 1’échantillon au niveau macroscopique.

La pente de la courbe effort/déplacement étant liée a la rigidité de 1’échantillon, la forte
corrélation trouvée entre 1’age et la pente s’explique par le fait que la rigidité décroit avec 1’age de
facon avérée. De méme, la diminution de 1’épaisseur corticale avec 1’age, symptome de 1’ostéoporose
explique la forte corrélation trouvée entre ces deux parametres. Malgré ces relations de 1’épaisseur
corticale et de la pente avec 1’age, nous n’avons pu corréler ces deux parameétres au paramétre «,

pourtant lui aussi corrélé a 1’age.

3.2.3.5 Analyse morphologique

On trouve par histomorphométrie une densité de micro fissures plus importante sur les coupes
d’échantillons ayant ét¢ amenés jusqu’a dix étapes d’endommagement, et par micro tomographie
Synchrotron des fissures de dimension plus importante dans les échantillons ayant donné des valeurs
de parameétre o importantes. Mais la pertinence de ces résultats doit étre tempérée.

Seules quelques parties des échantillons ont ¢été étudiées (quelques coupes pour
I’histomorphométrie, et quelques morceaux d’échantillon pour la micro tomographie Synchrotron), et
rien ne permet de faire I’hypothése d’un micro endommagement homogéne dans les échantillons.

D’autre part, nous n’avons utilis¢ de méthode d’analyse quantitative pour aucune des deux
techniques. Cela n’a pas été possible avec 1’histomorphométrie car, sans déplacement motorisé de la
caméra, il était impossible d’étudier de fagon exhaustive la surface de chacune des coupes. Il s’est
donc révélé impossible de comparer quantitativement deux coupes provenant d’échantillons ayant été
amenés a des étapes d’endommagement différentes. Par manque de temps, nous n’avons pas mis en

place de procédé d’analyse quantitative de I’endommagement pour la micro tomographie Synchrotron.

3.2.4 Conclusion

En conclusion, cette étude sur des échantillons de fémur humain a montré la sensibilité du
parametre non linéaire hystérétique o mesuré par la technique NRUS a un endommagement
progressivement accumulé, induit par des essais mécaniques en fatigue.

Le parameétre o s’est révélé plus sensible a ’endommagement accumulé que les paramétres

biomécaniques tels que la pente et 1’hystérésis de la courbe effort/déplacement, qui n’évoluaient pas,
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ou seulement juste avant la rupture, alors que le paramétre o0 commengait a croitre dés les premicres
¢tapes d’endommagement. Ceci nous a empéché de valider 1’utilisation de la technique NRUS pour la
caractérisation du micro endommagement de 1’os par comparaison de 1’évolution du paramétre o et
celle des paramétres biomécaniques. Nous posons la question de la pertinence du paramétre hystérésis
pour la caractérisation du micro endommagement, et émettons 1’hypothése que les micro fissures de
petite taille ne participent pas aux propriétés viscoélastiques de 1’0os, notamment dans le cas
d’échantillons non immerggés.

Une relation exponentielle a été trouvée entre le paramétre o mesuré sur tous les échantillons a
une étape d’endommagement donnée et 1’age des donneurs. Une relation similaire avait été montrée
dans la littérature entre 1’dge et le micro endommagement mesuré par des techniques
d’histomorphométrie, ce qui suggere encore la pertinence de la mesure du paramétre o pour la

caractérisation du micro endommagement de 1’0s.

3.3 Mesure de Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en
Résonance sur la vertebre : expérience de faisabilité

Les deux études décrites précédemment, effectuées sur 1’os bovin et sur le fémur humain ont
montré le potentiel de la technique NRUS pour 1’évaluation du micro endommagement de 1’os
cortical. Une des difficultés de I’application in vivo de cette technique réside dans le choix du site
d’examen. Le fémur, bien qu’intéressant car sujet a la fracture, est un site particuliérement difficile
d’accés car entouré d’une épaisse couche de tissus mous. Nous avons donc choisi d’explorer les
possibilités d’application de la technique NRUS a la mesure de I’endommagement de la vertébre, plus
facile d’accés et plus superficielle.

Le premier obstacle a 1’utilisation de la technique NRUS est le facteur de qualité du matériau.
11 est important qu’il soit suffisamment élevé pour permettre a 1’échantillon d’entrer en résonance, et
pour que les courbes de résonance soient suffisamment étroites afin de permettre une détermination
précise de la fréquence de résonance. La vertébre est composée d’os spongieux, entouré¢ d’ une couche
corticale, et nous craignions que la facteur de qualité soit trop faible.

Le second obstacle a une mesure sur la vertebre, du moins dans la configuration actuelle de la
mesure, était le couplage de 1’échantillon au transducteur. Sans surface plane, il peut étre difficile de
coupler correctement 1’échantillon au transducteur, et des non linéarités peuvent étre générées par
I’interface entre I’échantillon de vertébre et le transducteur, masquant les non linéarités provenant de

I’endommagement. Notons que ceci ne posera plus probléme dans la future configuration du systéme
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expérimental, dans laquelle I’échantillon ne sera plus couplé directement au transducteur, mais mis en

résonance a travers les tissus mous.

Nous avons donc procédé a une expérience de faisabilité¢ afin de vérifier que nous pouvions
contourner ces obstacles. Nous n’avons pas eu recours pour cela a un protocole d’endommagement
progressif. Nous avons simplement appliqué la technique NRUS a deux échantillons de vertébre
« intacts». L’un était une vertébre compléte, I’autre un corps vertébral seul, (le méme échantillon que
le premier, dont 1’apophyse avait été sectionnée). Le couplage des échantillons au transducteur s’est
avéré plus simple que prévu, grace a la fluidité du phényl salycilate chauffé a 40°C, qui a permis de

combler I'intégralité de I’espace entre 1’échantillon et le transducteur, sans laisser d’air.

La figure 3.34 montre 1’échantillon de vertébre entiére, et le corps vertébral seul sur lesquels
ont été effectuées les mesures. Le dispositif expérimental est présenté sur la figure 3.35. Les résultats

sont présentés sur la figure 3.36 qui montre les courbes de résonance obtenues.

Figure 3.34 : A gauche : photo de la vertebre. A droite : les apophyses épineuses ont été découpées
pour ne laisser que le corps vertebral. On distingue bien la limite entre la couche corticale externe et

[’os spongieux au centre.
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Figure 3.35 : Dispositif de mesure NRUS sur la vertebre
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Figure 3.36 : Courbes de résonance d’un échantillon de vertébre pour différentes amplitudes. A

gauche : vertebre complete. A droite : corps vertébral seul, I’apophyse a été sectionnée.
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Les courbes de résonance obtenues sont suffisamment étroites pour permettre une bonne
¢valuation de la fréquence de résonance a chaque amplitude. On a mesuré un paramétre o égal a 190
dans la vertébre compléte, et €gal a 130 dans le corps vertébral seul. Ces deux mesures sont cohérentes
entre elles, les deux paramétres o0 mesurés étant du méme ordre de grandeur. Rappelons que la valeur
de la barre d’erreur sur la mesure du paramétre o est de ’ordre de 100. Ces valeurs de o sont
relativement faibles, comparables aux valeurs les plus faibles obtenues sur les diaphyses fémorales. Il
faudrait mettre en place sur la vertébre une expérience d’endommagement progressif similaire a celles
effectuées sur I’os bovin et sur le fémur humain pour vérifier la capacité de la méthode NRUS a
détecter une accumulation progressive d’endommagement dans la vertébre. Cette expérience
préliminaire a tout de méme démontré qu’il était possible de mesurer le paramétre non linéaire

hystérétique dans un échantillon osseux composé essentiellement d’os spongieux.

3.4 Limites du dispositif actuel et directions futures

3.4.1 Limites du dispositif

34.1.1 Difficultés liées a la présence des tissus mous pour I’application in vivo

Toutes les expériences décrites dans ce manuscrit ont été menées sur des échantillons osseux
dépourvus de tissus mous. Si I’on souhaite se diriger vers une évaluation in vivo du micro
endommagement, il faudra bien entendu travailler sur des échantillons enveloppés de tissus mous. La
présence de tissus mous autour de 1’échantillon osseux peut étre a 1’origine d’une diminution du
facteur de qualité par rapport a celui d’un échantillon osseux seul. Il est possible qu’il soit plus
difficile de faire entrer les échantillons en résonance en présence de tissus mous. Il sera donc important
de considérer les amplitudes a fournir pour obtenir des résonances, et de vérifier le caractére non
traumatique des puissances requises. Il faudra aussi vérifier que la présence de tissus mous ne diminue
pas le facteur de qualité de fagon trop génante pour la mesure précise des fréquences de résonance.
Une expérience de faisabilité intermédiaire pourrait étre la mesure du parametre o, avec le dispositif
actuel, sur un échantillon osseux enrobé de tissus mous. Une zone de I’échantillon pourrait &tre
dégagée afin de permettre la mesure de la réponse par interférometrie laser. Notons qu’un des intéréts
du choix de la vertébre comme site de diagnostic réside dans le fait que la couche de tissus mous

recouvrant la vertébre est de relativement faible épaisseur.
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D’autre part, la configuration actuelle du dispositif requiert un couplage direct entre
I’échantillon osseux et le transducteur ultrasonore. Ceci est inenvisageable dans le cadre d’un

diagnostic in vivo.

Pour répondre a la double exigence sur ’amplitude et sur le mode d’excitation (qui devra se
faire a distance), nous envisageons d’employer des méthodes de retournement temporel. L’étude est en

cours de préparation.

3.4.1.2 Difficultés liées a la détection par interférométrie laser

L’interférométrie laser a été retenue comme technique de détection de la réponse en fréquence
des échantillons car une mesure sans contact nous permettait de nous affranchir des non linéarités
générées par une éventuelle interface entre 1’échantillon et le dispositif de détection. Il est évident que
cette technique devra étre abandonnée lors d’une utilisation in vivo en raison de la présence de tissus
mous. D’autre part, le caracteére local de cette mesure présente des difficultés dans le cadre de la
mesure d’un phénoméne aussi global que le phénoméne de résonance. Nous avons vu que les
hétérogénéités morphologiques locales des échantillons influencaient la mesure du spectre de
résonance. Il nous faudra donc nous orienter vers une mesure plus globale de la réponse des
¢chantillons osseux, peut-étre en utilisant simplement un transducteur ultrasonore en contact avec les

tissus mous.

3.4.2 Directions futures

3.4.2.1 Dispositif in vivo et étude clinique

Une fois le dispositif in vivo élaboré, il faudra répondre a la question de la grande variabilité du
paramétre non linéaire hystérétique o. Sera-t-il possible de mesurer un paramétre non linéaire
hystérétique absolu in vivo et de le corréler au risque de fracture ? La relation entre le paramétre o et
I’age des donneurs trouvée lors de I’expérience sur les fémurs humains est un élément encourageant.
Toutefois, il est trés fréquent que les tissus biologiques présentent une grande variabilité, quelque soit
le parametre observé et la variabilité du paramétre o peut ne pas poser de difficulté. Il sera nécessaire
de mettre en place une étude clinique sur une large population afin de vérifier la capacité du dispositif

a prédire le risque de fracture in vivo.
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3.4.2.2 Deux axes de recherche pour deux applications

Le premier axe de recherche concerne bien entendu 1’¢laboration d’un dispositif de
caractérisation du micro endommagement osseux a usage clinique. La mise au point d’un tel dispositif
passera par les modifications du protocole expérimental citées dans les paragraphes précédents, ainsi
que par la mise en place d’une étude clinique.

Outre I'intérét que peut présenter 1’élaboration d’un dispositif a usage clinique, la poursuite
des études in vitro est un second axe de recherche particuliérement intéressant. Cette méthode
d’évaluation non destructive pourrait permettre une meilleure compréhension du phénoméne de micro
endommagement osseux, tant a 1’échelle tissulaire qu’a 1’échelle de I’organe. Il nous semble
notamment d’un grand intérét de reprendre une étude d’endommagement progressif in vitro semblable
a celle menée sur les fémurs humains, non plus a I’échelle de I’organe, mais a 1’échelle tissulaire sur
des éprouvettes de géométrie controlée (de forme parallélépipédique par exemple). Le fait de travailler
sur des éprouvettes permettra d’induire un endommagement plus homogeéne et de mieux contrdler les
conditions de rupture. Il serait intéressant que cette étude soit effectuée plus pres de la rupture que la
précédente, afin d’étudier plus précisément la relation entre le parameétre o et les paramétres
biomécaniques. Nous envisageons cette é¢tude sur des éprouvettes de tissu spongieux (éventuellement
provenant de corps vertébraux) afin de faciliter et d’accélérer le rapprochement vers la rupture des

échantillon.

3.5 Conclusion

Les expériences présentées dans ce chapitre sont essentiellement des expériences de faisabilité.
Nous avons montré dans un premier temps la faisabilité de la technique NRUS pour 1’évaluation de
I’endommagement osseux sur deux échantillons d’os bovin progressivement endommagés par des
essais mécaniques en fatigue. L’expérience a ¢té¢ étendue a une trentaine d’échantillons de fémur
humain afin d’une part d’en vérifier la faisabilité sur 1’os humain, et d’autre part d’en assurer la
validité statistique. Nous avons tenté de corréler le comportement du parametre non linéaire
hystérétique a celui des paramétres biomécaniques tels que la pente et I’hystérésis de la courbe
effort/déplacement obtenue lors des essais mécaniques en fatigue. Ceci s’est avéré impossible car le
paramétre o s’est révélé plus sensible que les paramétres biomécaniques a 1’endommagement
progressivement accumulé. En revanche, nous avons trouvé une relation exponentielle entre le
paramétre non linéaire hystérétique mesuré a une étape d’endommagement et 1’ages des donneurs des

¢chantillons. Ce résultat, ainsi que la sensibilit¢ de o a I’endommagement sont trés encourageants.
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Une expérience tout a fait préliminaire a été menée sur la vertébre, site choisi pour 1’application in
vivo, qui a permis de vérifier que la mesure sur la vertebre ne présentait pas de difficulté majeure. Le
dispositif expérimental doit toutefois étre modifié pour permettre I’application in vivo de la technique,
notamment la prise en compte de tissus mous et la détection de la réponse des échantillons a travers la
peau. Des études sont en préparation pour cela.

11 est certain que beaucoup de travail reste a faire encore. Mais les travaux présentés ici ont permis

de montrer la nécessité des études qui doivent suivre, et de dégager des axes recherche.
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Conclusion générale

La premicre partie de ce travail de thése portait sur la comparaison de plusieurs dispositifs de
transmission axiale pour 1’évaluation de la qualité de 1’os cortical. Des mesures de vitesse ultrasonore
ont été effectuées sur une collection d’échantillons de radius in vitro a ’aide de trois dispositifs : un
dispositif commercial haute fréquence fonctionnant a 1.25 MHz, un prototype basé sur une
propagation bidirectionnelle haute fréquence fonctionnant a 1 MHz, et un prototype basse fréquence
fonctionnant a 200 kHz. Ces mesures de vitesses ont été comparées a des mesures effectuées par
tomographie quantitative périphérique (p-QCT), qui est I’'une des techniques actuellement utilisées en
clinique pour I’évaluation de la qualité osseuse. Les dispositifs haute fréquence mesurent tous deux la
vitesse du premier signal arrivé.

A haute fréquence, nous avons mis en évidence la supériorité du dispositif de propagation
bidirectionnelle, qui s’est révélé plus apte a prédire les parameétres mesurés par p-QCT que le dispositif
commercial. Il s’avere en effet que le caractere bidirectionnel de la propagation, congu a 1’origine pour
compenser les effets dus a une épaisseur inégale de tissus mous, pourrait corriger aussi les effets dus a
une épaisseur inégale de la couche corticale dans la zone de mesure. A une fréquence donnée, la nature
de I’onde induite est déterminée par 1’épaisseur de la couche corticale. Pour des €paisseurs corticales
grandes devant la longueur d’onde, la vitesse du premier signal correspond ainsi a celle d’une onde
latérale. Pour des épaisseurs plus faibles, la vitesse du premier signal tend vers celle d’un mode S,.
Dans le cas d’une épaisseur variable dans la zone de mesure, la nature de I’onde générée dépend donc
du sens de la propagation. Cet effet est compensé dans le cas d’une propagation bidirectionnelle, ce
qui renforce la fiabilité des mesures effectuces a I’aide du dispositif de propagation bidirectionnelle.

Le dispositif basse fréquence permet la mesure de la vitesse d’un signal plus lent, arrivant
aprés le premier signal. La vitesse de ce signal correspond a celle d’une onde A,. et dépend donc de
1’épaisseur corticale. Cette caractéristique fait de ce troisiéme dispositif un outil trés intéressant, dans
la mesure ou 1’épaisseur corticale est un paramétre trés pertinent pour 1’évaluation du risque de
fracture.

Ces mesures de vitesse ont aussi été comparées a des paramétres mécaniques tels que I’effort a
la rupture ou le module d’Young, obtenus par des essais mécaniques en compression. Nous avons
montré une sensibilit¢ de la vitesse du premier signal mesurée par le dispositif de propagation
bidirectionnelle au module d’Young. La vitesse du « second » signal, mesurée par le dispositif basse
fréquence s’est révélée plus sensible a D’effort & la rupture. Ces résultats ont été comparés aux
capacités de prédiction des paramétres mécaniques par les parameétres p-QCT. Il s’avere que le module
d’Young est mieux décrit par les parameétres ultrasonores que par les parameétres p-QCT, alors que

I’effort a rupture est mieux décrit par les parametres p-QCT. Les parameétres ultrasonores présentent
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donc un potentiel intéressant pour 1’évaluation du risque de fracture, mais principalement dans une
approche multi-fréquences, qui fournirait a la fois des informations sur le module d’Young (par le
biais de la vitesse du premier signal a haute fréquence), et sur I’épaisseur (par le biais de la vitesse du
«second » signal. Nous n’avons toutefois pas démontré clairement 1’apport des paramétres

ultrasonores sur les informations fournies par les paramétres p-QCT.

Si les parametres ultrasonores linéaires émergent difficilement devant les autres parameétres
permettant I’évaluation du risque de fracture, ce n’est pas le cas des parametres ultrasonores non
linéaires. La deuxiéme partie de ce travail a consisté en la mise au point d’une technique d’évaluation
du micro endommagement osseux par des méthodes d’acoustique non linéaire. Le micro
endommagement est en effet un paramétre trés pertinent pour I’évaluation de la qualité osseuse, et
aucune technique ne permet actuellement de le mesurer in vivo.

Nous avons donc consacré une grande partie de ce travail de thése a démontrer la faisabilité
d’une méthode d’acoustique non linéaire, la Spectroscopie Non Linéaire Ultrasonore en Résonance
(NRUS), a caractériser I’endommagement de I’os. Cette technique permet la mesure d’un paramétre
appelé paramétre non linéaire hystérétique, qui dépend de la quantité¢ de fissures présentes dans
I’échantillon. La faisabilité en a été montrée dans un premier temps sur deux échantillons d’os bovin,
puis sur une collection d’échantillons de fémur humain, endommagés progressivement par des essais
mécaniques en fatigue. Outre le paramétre non linéaire hystérétique, les paramétres biomécaniques tels
que la pente et I’hystérésis de la courbe effort/déplacement ont été mesurés lors des essais mécaniques
en fatigue. Ces travaux ont permis de montrer la trés grande sensibilité du paramétre non linéaire
hystérétique a I’endommagement progressivement accumulé, qui s’est révélée bien supérieure a celle
des parameétres biomécaniques. Ceci a d’ailleurs empéché la validation de la méthode NRUS par
comparaison aux parametres biomécaniques.

Toujours dans un but de validation de la méthode NRUS pour la détection du micro
endommagement, nous avons souhait¢ avoir une caractérisation indépendante du micro
endommagement. Nous avons pour cela procédé a des mesures de micro tomographie au Synchrotron
de Grenoble, ainsi qu’a des mesures histomorphométriques en épifluorescence. Pour des raisons
techniques, les résultats de ces expériences n’ont pu qu’étre qualitatifs. Ces résultats d’étude
morphologiques, s’ils donnent une bonne idée de I’accumulation de micro fissures, cohérente de
surcroit avec les valeurs du paramétre non linéaire hystérétique, n’ont pas permis de relier les valeurs
du parametre non linéaire a une densité de fissures par exemple.

Les résultats de cette étude sont toutefois encourageants. Le potentiel de la méthode NRUS,
méthode non invasive, pour une application a I’évaluation du micro endommagement in vivo est
grand. Des expériences préliminaires ont été effectuées in vitro sur la vertébre, qui serait un site
particuliérement adapté, en raison de son accessibilité d’une part, et du fait qu’il est sujet a

I’accumulation de micro endommagement et a la fracture d’autre part. D’autres études in vitro, ainsi
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que des études prospectives restent a faire afin de développer un dispositif qui fonctionnerait in vivo,
permettant une évaluation non invasive du micro endommagement, un parameétre aujourd’hui reconnu

essentiel pour la caractérisation du risque de fracture.
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Annexe A

Notions ¢élémentaires sur 1’os humain

Ceci est une trés bréve présentation de la structure de 1’os humain. Elle ne se veut en aucun cas

exhaustive, et a simplement pour but de définir les différentes notions utilisées dans ce manuscrit.

Le tissu osseux

Le tissu osseux est constitué de matiére minérale et de matiére organique. La matiére minérale,
constituée de cristaux dhydroxyapatite, confére a [’os sa rigidité. La matiére organique,
essenticllement collagénique, est responsable du comportement élastique de 1’os, et prévient la
friabilité [93].

Comme indiqué dans le premier chapitre de la seconde partie de ce manuscrit, 1’0s est en
perpétuel remodelage. Différents types de cellules gerent le renouvellement de 1’os. Les ostéoblastes
sont responsables de la formation de 1’0s. Les ostéoclastes sont responsables de la destruction, ou
résorption de I’0s. Les ostéocytes sont des ostéoblastes enclavés dans 1’os. Leurs fonctions sont peu

connues, mais elles seraient sensibles aux contraintes mécaniques, permettant & 1’os de s’y adapter
[94].

Différents types d’os

L’o0s humain est composé de deux type d’os : I’0s cortical et 1’0s trabéculaire (Figure A.1).

On trouve de I’os cortical au centre (diaphyse) des os longs (fémur, radius...) et sur la couche
externe des os plats (couche externe de la vertébre, du crane...). L’os cortical, ou os compact, est trés
dense, avec une porosité de I’ordre de 10%. La porosité de 1’os cortical est liée a la présence de canaux
(canaux de Havers et de Volkmann), de lacunes ostéocytaires, dans lesquelles sont rangées les
ostéocytes (Figure A.2), et de cavités de résorption, qui sont les traces de 1’ceuvre des ostéoclastes. Les
canaux de Havers (dont le diamétre est d’environ 50 um), orientés selon I’axe de I’os sont en partie a
I’origine de 1’anisotropie de 1’0s. Ils sont connectés par les canaux de Volkmann, orientés

perpendiculairement a I’axe de I’os (Figure A.3).
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Autour des canaux de Havers s’organisent les éléments structurants de base dans la
constitution de 1’os cortical : les ostéons ou systémes haversiens, dont le diamétre va de 100 um a 300

um. Les figures A.2 et A.3 montrent 1’organisation d’un ostéon.

Au contraire, 1’os trabéculaire, ou spongieux, est trés poreux, sa porosité pouvant aller jusqu’a
95%. 11 est localis¢ a I’extrémité (€piphyse) des os longs (col du fémur, poignet...) et au centre des os

courts et plats (vertébre ou crane). Les pores sont interconnectés.

Os trabéculaire

Canal de Havers

Lacunes ostéocytaires

Figure A.2 : Coupe histologique représentant un osteon. On distingue le canal de Havers, et les

lacunes ostéocytaires.
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Figure A.3 : Ostéon ou systeme haversien [94]

Modifications dues a ’ostéoporose

Jusqu'a environ 35 ans, la balance entre formation et résorption osseuse est équilibrée. La
résorption prend ensuite le pas sur la formation, et l'os se fragilise. Plus le capital osseux constitué¢ a
I’age adulte jeune est important, plus la fragilisation est tardive. L'ostéoporose n'est autre que
l'accentuation pathologique de ce vieillissement naturel de I'os. Chez la femme, la perte osseuse est
accélérée aprés la ménopause en raison de la carence soudaine en cestrogénes. A partir de la trentaine,
les femmes perdent 0.5 % de leur masse osseuse par année. Pendant les 5 a 10 ans qui suivent la
ménopause, elles perdent de 2 a 5 % de leur masse osseuse tous les ans. Une femme peut perdre
jusqu’a 30 % de son tissu osseux et jusqu’a 50 % au niveau des vertébres au cours des 10 années de

vie qui suivent la ménopause.
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Figure A.4 : Conséquences de l'atteinte ostéoporotique sur l'os trabéculaire (col fémoral). a. Femme

de 23 ans. b. Femme de 82 ans [95].

La perte osseuse peut également étre aggravée par différents facteurs tels qu’une carence
nutritionnelle, la sédentarité ou étre secondaire a une pathologie. L'établissement de l'ostéoporose
dépend donc du capital osseux de départ (pic de masse osseuse atteint aux environs de 25 ans) et de la
vitesse de la perte osseuse. Au niveau de l'os trabéculaire, la perte osseuse se traduit par un
amincissement et une raréfaction des travées (Figure A.4) Au niveau de l'os cortical, elle résulte
majoritairement d'une résorption endostéale, qui conduit a une diminution d'épaisseur pouvant

atteindre 30 % a 50 %, a un accroissement de la porosité corticale et & une trabécularisation endostéale

Figure A.5 : Conséquences de ['atteinte ostéoporotique sur l'os cortical. a. Femme de 55 ans. b.
Femme de 90 ans. Images obtenues par microtomographie Synchrotron, avec l’aimable autorisation

d’Emmanuel Bossy

[92] Currey, Bones structure and mechanics, in Bones structure and mechanics, Editor, Pages,

[93] Martin, Burr and Sharkey, Skeletal Tissue Mechanics, in Skeletal Tissue Mechanics, Editor,
Pages, 1998

[94] C. Njeh, X. G. Cheng, J. M. Elliot and P. J. Meunier, Bone, bone disease and bone quality., in
Bone, bone disease and bone quality., 1-20, 1999
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Annexe B

Mode¢le unidimensionnel pour la simulation de la réponse
en fréquence d’un systeme résonant constitué d’un

échantillon d’os bovin couplé a un bloc d’acier

Systeme

On modélise le systéme expérimental comme indiqué sur le schéma suivant :

acier : milieul os : milieu 2

ANAANRRNNNNN

Equation d’onde

On considére ce systéme a une dimension. Le déplacement u obéit a 1’équation d’onde suivante :

A TU=9 (K1) +aflr) Sev—a) n

L’équation d’onde est composée d’un terme source, qui décrit 1’excitation forcée a la fréquence f(?)
générée par le transducteur positionné a 1’abscisse a. K représente le module d’élasticité et p la

densité.
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Ona p(x)= p; pour 0<x<a dans I’acier (milieu 1)
P(x)= p, poura<x<L dans1’os (milicu 2)
et K(x)= K; pour 0<x<a dans I’acier (milieu 1)

K(x)= K, pour a<x<L dans I’os (milieu 2)

Conditions aux limites :

Quatre conditions aux limites sont imposées :

En x=0, le systéme est fixé donc u1(0)=0 2)
En x=L, le systéme est libre donc %=0 3)
En x=a, la condition de continuité des déplacements donne ui(a)=u2(a) 4)

En x=a, la continuité de la contrainte, et la présence d’oscillations forcées impose

duxa) , ow(a), .
K> i Ki i Fafo=0 ®)

Régime stationnaire

On pose f(t)=foexp(—iax)

L’équation (1), en dehors de 1’abscisse x=a donne lieu a deux équations différentielles du second ordre

sans second membre :

—afplm(x)zKl% ©
@ pun(x)=K:> azg;gﬂ -

Posons ¢= \/K et k=2
P c



Les solutions a ces équations différentielles sont alors de la forme :

w(x)=Asinkix+Bcosk, x

u2(x)=Csink2x+Dcoskzx

La condition limite (2) donne B=0, soit

w(x)=Asinkix

La condition limite (3) donne C=Dtan(k2L), soit

_ ~coska(L—x)
uAx)=D cos(k2L)
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®)
)

(10)

(11)

Des conditions aux limites (4) et (5), on tire un systéme de deux €quations a deux inconnues

qui permet le calcul des constantes A et D.

cos(k2b)
coska2L

sink2(L—x)
cos(k2L)

Asinkia=D

Dpoc?he —Apcrlacos(kx)+afo=0

La résolution de ce systéme donne :

Y= cos(k2b) o
~ pichicos(kab)cos(kia)—prcrhesin(kabysin(ha)

D= sin(kia) e
~ pichicos(keb)cos(ka)—prchasin(kabsin(ha)

On a ainsi I’expression analytique des déplacements dans les deux

modéliser la réponse en fréquence du systéme.

(12)

(13)

(14)

(15)

milieux, qui permet de
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Annexe C

Détection de ’endommagement progressivement accumulé

par comparaison de coupes tomographiques

I s’agissait de comparer les images tomographiques d’un méme échantillon de fémur bovin
dans des états d’endommagement différents, afin d’évaluer la quantit¢ d’endommagement accumulé.
Les images ont d’abord été recalées, par une méthode de maximisation de I’information mutuelle [96],
afin de s’assurer que nous comparions bien la méme coupe d’os dans des états d’endommagement
différents. Elles ont ensuite fait I’objet d’une détection par des opérations de morphologic
mathématique, reposant sur la reconnaissance de formes d’objets modélisant des fissures.

Ce travail a fait I’objet du stage de Master Recherche de Mathieu Santin au laboratoire. Plus

de détails pourront étre trouvés dans son manuscrit de Master.

Recalage z
<« T
>y
/
r'd

X N S

N S ‘_
Série d’images de I’échantillon a une étape Série d’images de I’échantillon a une autre étape

Deux séries d’images représentant 1’ensemble des coupes tomographiques ont été recalées
I’une par rapport a I’autre, en trois étapes, par maximisation de 1’information mutuelle. L’information
mutuelle est une mesure de distance qui quantifie la quantité d’information qu’un ensemble apporte
sur un autre. L’information mutuelle entre deux images est maximale lorsque celles-ci sont

parfaitement recalées.
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Elle est définie comme :
IM(X,Y)=H(X)+HY)-H(X,Y) (1)

avec
N
H(X)= _sz (D)log, pyx())
i=1
et

N N
H(X,Y) :_Zsz,y(iaj)l()gz Py (s J)

i=l j=1

VI .. pXY(iaj)
IM(X,Y)= vy, )log, ———————
( ) ;;p ’ (- 1)log Py (@)py ()

p et q sont deux distributions de niveaux de gris. Les sommes sont effectuées sur le nombre de

niveaux de gris.

Premiére étape : recalage par translation dans le plan xy

Dans un premier temps, les centres des deux séries d’images sont recalés. Pour cela, les
contours de 1’échantillon dans le plan xy sont détectés et le rectangle circonscrit au plus grand des
contours est défini. Les centres des contours sur deux images provenant de deux séries sont ainsi

recalés.

Deuxiéme étape : recalage par rotation autour de I’axe z

Les images sont ensuite recalées par rotation autour de 1’axe z. Une des deux images est fixe
tandis que I’autre est soumise a une rotation par pas de 5 degrés. L’information mutuelle est calculée a
chaque pas. Elle est maximale lorsque les images sont recalées. On obtient typiquement une courbe de

la forme :
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Information mutuelle

1.4

0.2 A

I I I I I I
n &N 1nn 180 200 2580 2nn 28N ann

Angle de rotation (degrés)

Figure B.1 : Information mutuelle entre deux images prises sur le méme échantillon a deux
étapes d’endommagement différentes. Le maximum d’information mutuelle indique [’angle de
rotation pour lequel les images sont recalées. On observe deux maximas locaux, dus a la
géomeétrie des échantillons qui présentent trois points de forte courbure sur leur

circonférence. Avec I’aimable autorisation de Mathieu Santin

Troisiéme étape : Recalage par translation le long de ’axe z

11 s’agit 1a de déterminer les coupes correspondantes dans les deux séries de coupes. Une
coupe est fixée dans une série, a une cote z, dans la série « fixe », et on calcule I’information mutuelle
entre cette coupe et toutes celles situées de (zo-50) a (zo+50) dans la deuxiéme série d’images. Le
maximum d’information mutuelle donne la cote de la coupe correspondante a celle fixée dans la

premicre série.

Information mutuelle

1.48 T T T T T T T

138+ of

136 / 4

1.32 L !
Pas de translation

Figure B.2 : Le maximum d’information mutuelle indique le pas de translation pour lequel

les images sont recalées. Avec I’aimable autorisation de Mathieu Santin.
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L’opération de recalage en rotation est alors répétée, avec un pas plus fin de 0.1 degrés cette fois.

Détection de 'endommagement

La détection de I’endommagement a été réalisée en détectant les différences entre deux images

recalées prises a des étapes d’endommagement différents, par une méthode de morphologie

mathématique [97].

Les étapes de la détection sont présentées sur la figure B.3.

Image 1 Image 2
Moyennage Moyennage
3*3 3*3
¢ Fermeture Fermeture
par un par un

carré 99

carré 9*9

®

v

Quverture
par un

carré 99

!

Seuillage

Image

différences

des

Calcul en chaque pixel de la
valeur moyenne entre le pixel

et ses 8 voisins.

Dilatation suivie d’'une

érosion par un élément
structurant carré de 9
pixels de co6té

Erosion suivie d’une dilatation par
un élément structurant carré de 9
pixels de co6té

Binarisation de I'image. Le
seuil est fixé par I'utilisateur
selon le niveau de détail

Figure B.3 : Synoptique de la détection du micro endommagement par comparaison d’'images. Avec

[’aimable autorisation de Mathieu Santin.
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L'érosion d'un objet X par un élément structurant B est I'ensemble des positions u telles que le

translaté de B en u est inclus dans X.

La dilatation d'un objet X par un élément structurant B est I'ensemble des positions u telles que

le translaté de B en u touche X.

La figure B.4 montre une image type résultant de I’application de cette méthode.

Figure B.4 : Les pixels noirs montrent les différences entre deux images prises a des étapes

d’endommagement différentes. On peut faire I’hypothése que ces différences représentent

l’endommagement accumulé entre les deux étapes.

[95] Maes, Collignon, Vandermeulen, Marchal and Suetens, Multimodality Image Registration by

Maximization of Mutual Information, IEEE Trans Medical Imaging, 16 (2), 1997.
[96] J. Serra, Image analysis and Mathematical Morphology, in Image analysis and Mathematical

Morphology, Editor, Pages, 1982
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Annexe D
Coupes scanners de I’ensemble des échantillons de fémur

humain

Les figures suivantes représentent, pour chaque échantillon de fémur humain, une des coupes
obtenues par tomographie a ’aide du scanner conventionnel disponible dans le service de radiologie

de I’hopital Lariboisiére a Paris (service du professeur J. D. Laredo).

Les coupes représentées ici sont prises a mi-hauteur de 1’échantillon de diaphyse.

Echantillon 205 Echantillon 199 Echantillon 205

Echantillon 208 Echantillon 214 Echantillon 220




166

Echantillon 223 Echantillon 235 Echantillon 241
Echantillon 253 Echantillon 262 Echantillon 265

Echantillon 271 Echantillon 277 Echantillon 280

Q
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Echantillon 292 Echantillon 295 Echantillon 301

Echantillon 307 Echantillon 319 Echantillon 325

Echantillon 337 Echantillon 343 Echantillon 352
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Echantillon 361 Echantillon 367 Echantillon 382

.

Echantillon 391 Echantillon 394 Echantillon 400
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Valeurs de pente, hystérésis, et parametre oo a chaque

étape d’endommagement pour tous les échantillons
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w10t Echantillon 241 :

cassé en 4 étapes
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Echantillon 400 : non cassé

w10t Echantillon 394 : cassé en 4 étapes w10t

hysteresis

B
w
w
2
2002t
UI
0
300+
o o
= £ 200
o o ]
100 .
100% 1 & 1 1 1 1 1 hn| I- 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 0.5 1 15 2 25 3 35 4 0 05 1 1§ 2 25 3 35 4 45 &

heures d'endommagement heures d'endommagement



173

Liste des publications et communications personnelles

Revues a comité de lecture

Bercoff J, Tanter M, Muller M, Fink M, 2004, The role of viscosity in the impulse diffraction field of
elastic waves induced by the acoustic radiation force, IEEE transactions on UFFC, 51(11),

1523-1536

Muller M, Moilanen P, Bossy E, Nicholson P, Kilappa V, Timonen J,Talmant M, Cheng S, Laugier P.,
2005, Comparison of three ultrasonic axial transmission methods for bone assessment,

Ultrasound in Medicine and Biology, 31(5), 633-642.

Muller M, Sutin A, Guyer R, Talmant M, Laugier P, Johnson P, 2005, Nonlinear resonant ultrasound
spectroscopy (NRUS) applied to damage assessment in bone, JASA 188(6)

Muller M, Tencate J, Darling T, Sutin A, Guyer R, Talmant M, Laugier P, Johnson P, 2006, Bone
micro-damage assessment using nonlinear resonant ultrasound spectroscopy (NRUS)

techniques : a feasibility study, Ultrasonics, In press

Actes de conférences internationales

Muller M, Moilanen P, Bossy E, Nicholson P, Talmant M, Cheng S, Laugier P. In vitro study for the
comparison of three different approaches using ultrasonic axial transmission for cortical bone

assessment. Proceedings of the IEEE 2004, Montreal.

Muller M, TenCate J, Darling T, Sutin A, Guyer R, Talmant M, Laugier P, Johnson P. Nonlinear
Resonant Ultrasound Spectroscopy (NRUS) for bone micro-damage assessment. Proceedings

of the IEEE 2005, Rotterdam.

Muller M, Tencate J, Darling T, Sutin A, Guyer R, Talmant M, Laugier P, Johnson P, Nonlinear
resonant ultrasound spectroscopy (NRUS) applied to damage assessment in bone. 17th

International Symposium on Nonlinear Acoustics, State College, Pennsylvania, July 2005.



174

Muller M, D’Hanens A, Mitton D, Talmant M, Johnson P, Laugier P. Spectroscopie Non linéaire
Ultrasonore en Résonance (NRUS) pour la détection du micro endommagement de [’0s. Actes

du 8¢ Congres Francais d’Acoustique, Tours 2006, France.

M. Muller, A. D’Hanens, D. Mitton, M. Talmant, P. Johnson, P. Laugier, Nonlinear Resonant

Ultrasound Spectroscopy for micro-damage assessment in human bone, Proceedings of the

IEEE 2006, Vancouver.

Communications diverses

Muller M, Cleveland R, Sutin A, Johnson P. Talmant M. Laugier P. Nonlinear Ultrasound for bone

assessment. 10th International workshop on Nonlinear Elasticity of Materials, Karlskrona,

Sweden, Juin 2004.

Muller M, Moilanen P, Talmant M, Nicholson P, Cheng S, Laugier P. In vitro comparative study of
three devices based on ultrasonic axial transmission. International Bone Densitometry

Workshop, Annecy, France, Juillet 2004.

Muller M. Nonlinear ultrasound for damage assessment in bone. Young investigator award finalist.

International Bone Densitometry Workshop, Annecy, France, Juillet 2004.

Muller M, Moilanen P, Talmant M, Kilappa V, Nicholson P, Timonen J, Cheng S, Laugier P. In vitro
comparative study of three devices based on ultrasonic axial transmission. Meeting of the

Acoustical Society of America, San Diego, Californe, Novembre 2004.

Muller M, TenCate J, Darling T, Sutin A, Guyer R, Talmant M, Laugier P, Johnson P. Nonlinear
Resonant Ultrasound Spectroscopy (NRUS) for bone micro-damage assessment. 10th

International workshop on Nonlinear Elasticity of Materials, Taormina, Sicile, Juin 2005.

Muller M, TenCate J, Darling T, Sutin A, Guyer R, Talmant M, Laugier P, Johnson P. Nonlinear
Resonant Ultrasound Spectroscopy (NRUS) for bone micro-damage assessment. Prix du

meilleur poster étudiant. Dynamic Days, Bethesda, Maryland, Janvier 2006



175

Muller M, D’Hanens A, Mitton D, Talmant M, Johnson P, Laugier P. Development of nonlinear
ultrasound approaches to fatigue damage diagnostics in bone. 1st European Symposium on

Ultrasonic Characterization of Bone, Paris, Mars 2006.

Muller M, D’Hanens A, Mitton D, Talmant M, Johnson P, Laugier P. Nonlinear Resonant Ultrasound
Spectroscopy for micro-damage assessment in human bone. 11th International workshop on

Nonlinear Elasticity of Materials, Sorrento, Italie, Juin 2006.

Muller M, Moilanen P, Bosisio M, Mitton D, Talmant M, Timonen J, Cheng S, Skalli W, Laugier P.
Comparison of ultrasonic axial transmission and pQCT parameters to bone mechanical

properties in vitro. World congress of biomechanics, Munich, Allemagne, Aoit 2006

Muller M, D’Hanens A, Mitton D, Talmant M, Johnson P, Laugier P, Fatigue Damage in Cortical
Bone detected using Nonlinear Ultrasound. World congress of biomechanics, Munich,

Allemagne, Aotit 2006

Muller M, D’Hanens A, Mitton D, Talmant M, Johnson P, Laugier P, Bone damage assessment using

nonlinear ultrasound. International Bone Densitometry Workshop, Kyoto, Japon, Nov 2006.



176

Résumé

Ce travail de thése porte sur la caractérisation ultrasonore de la qualité osseuse de 1’os cortical in vitro.

La premiére partie compare plusieurs techniques d’évaluation ultrasonore de 1’os cortical par transmission
axiale. Les propriétés ultrasonores mesurées a différentes fréquences au radius in vitro sont comparées a celles
mesurées par tomographie quantitative (pQCT) ainsi qu’aux propriétés mécaniques des échantillons. Il en ressort
que si les paramétres ultrasonores sont indiscutablement capables de prédire les propriétés mécaniques, leur
apport sur les paramétres pQCT (actuellement mesurés en clinique) n’est envisageable que dans le cas d’une
approche multi-fréquences et multi-paramétres.

La seconde partie porte sur 1’étude du micro endommagement, impliqué dans la fragilisation de I’0s. Nous avons
fait appel a des parameétres ultrasonores nonlinéaires, qui ont fait leurs preuves dans d’autre domaines pour la
mesure de ’endommagement des matériaux. Nous avons montré, en utilisant la technique de Spectroscopie
Nonlinéaire Ultrasonore en Résonance, la sensibilité du parameétre ultrasonore nonlinéaire a ’endommagement
progressivement accumulé dans 1’os in vitro. Une relation exponentielle entre le parameétre ultrasonore
nonlinéaire et I’age des donneurs a été mise en évidence. Ceci a permis de montrer le potentiel de 1’acoustique
non linéaire pour la détection du micro endommagement osseux, méme si des efforts doivent encore étre fournis
pour I’application in vivo de la méthode.

De fagon plus générale, il ressort de ces travaux que le potentiel des ultrasons pour I’évaluation de la qualité
osseuse réside probablement dans une approche multi-fréquences, multi-parametres.

Mots-clés

Os cortical, Risque de fracture, Micro endommagement, Acoustique non linéaire, Spectroscopie Nonlinéaire
Ultrasonore en Résonance, Transmission axiale, Propriétés mécaniques, Propriétés pQCT

Abstract

This work is about ultrasonic characterization of cortical bone quality in vitro.

In the first part, different axial transmission technique for cortical bone assessment are compared. Ultrasonic
properties measured at different frequencies at the radius in vitro are compared to quantitative tomography
(pQCT) properties, as well as to mechanical properties. There is no doubt that the ultrasonic parameters are
capable to predict bone mechanical properties, but they may only be able to bring additional information over
that brought by the pQCT parameters (currently clinically used) in a multi-parameters, multi-frequencies
approach.

In the second part, another parameter influencing bone quality is studied : micro damage. We used nonlinear
acoustic techniques, used in other fields for material’s damage assessment. Using Nonlinear Ultrasound
Spectroscopy techniques, we demonstrated the sensitivity of nonlinear acoustic parameters to progressively
accumulated damage in bone in vitro. Interestingly, an exponential relationship between the nonlinear acoustic
parameter and the age of donors has been found. This allowed to show the potential of nonlinear acoustics for
bone micro damage characterization, even though more work has to be conducted for the in vivo application of
the technique.

The main result of this work is the fact that the potential of ultrasound for fracture risk assessment probably
relies on a multi-frequencies, multi-parameters approach.

Keywords

Cortical bone, Fracture risk, Microdamage, Nonlinear Acoustics, Nonlinear Resonance Ultrasound
Spectroscopy, Axial transmission, Mechanical properties, p-QCT properties
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