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Introduction :

Chez les sujets ostéoporotiques, le risque de fracture est lié à la quantité mais aussi à
l’architecture et à la qualité de l’os, ces trois éléments conditionnant les propriétés de
résistance mécanique du tissu osseux. La qualité de l’os (spongieux ou tissulaire) est
une notion complexe, faisant intervenir de nombreux paramètres. Au niveau de l’os
spongieux, sa qualité est fonction à la fois du degré de minéralisation au niveau
tissulaire, de sa microarchitecture et de la texture de celui-ci (ou structure) avec ses
propriétés intrinsèques (qualité des lignes cémentantes, de la matrice non minéralisée,
des packets  forme, disposition relative… , densité de micro-cracks, remodelage
osseux…) [LEG99] [LEG00].

In vivo, actuellement, l’évaluation de la quantité d’os et du risque
fracturaire est réalisée essentiellement par la mesure de la densité minérale osseuse
(BMD) par absorptiométrie biphotonique à rayons X, qui est une densité surfacique
moyenne, et ne donne d'informations ni sur la micro-architecture, ni sur
l’hétérogénéité de la minéralisation au sein des travées [BOI84] [MEU97] et encore
moins sur la texture (ou structure intrinsèque) et la qualité de ces dernières et du tissu
trabéculaire. L’interprétation des mesures obtenues par technique ultrasonore est
toujours délicate et soumise à discussion [IKI99] [CHE99]. L’intégration, en étude
clinique, de facteurs de risques propres à chaque sujet (poids, âge, antécédents,
facteurs d’analyses biologiques…) est en cours de développement de façon à corriger
et à pondérer la seule donnée du BMD et a été largement abordée lors du « 3ème

Symposium International sur les aspects cliniques et économiques de l’ostéoporose et
de l’ostéoarthrite » à Barcelone, en Novembre 2002 [Ost02].

Dans le but d’élaborer et d’évaluer un modèle par éléments finis permettant
d’estimer à terme et plus précisément le risque fracturaire, nous proposons d’utiliser
d’une part des techniques d’imagerie pour acquérir des données représentatives à la
fois de la quantité, de l'architecture et de la qualité de l’os [VAN95] [MUL95] et,
d’autre part, des tests biomécaniques. La question étant « est-ce que l’imagerie peut
donner une idée de la qualité tissulaire ? ».

La plupart des travaux récents [VAN98] [VAN99] sur la modélisation par
éléments finis de la structure spongieuse retiennent un module d'élasticité de l'os
trabéculaire estimé indirectement (Méthode inverse), en confrontant le Module
d'Young global obtenu par le modèle aux valeurs expérimentales déterminées in
vitro. De plus, la loi de comportement mécanique du tissu trabéculaire (élasto-
plastique idéale le plus souvent) est fixée arbitrairement, sans tenir compte des
caractéristiques propres à chaque tissu. L’imagerie par résonance magnétique (IRM)
devrait permettre d'obtenir dans un avenir proche, et in vivo, un modèle d'os
spongieux de géométrie plus fidèle. Les méthodes d'imagerie 3D offrent une
alternative non destructive à l’histologie, capables d’apporter de réelles informations
tridimensionnelles [HIL97], et non une estimation de l’architecture à partir d’images
bidimensionnelles. Des corrélations significatives ont déjà été obtenues entre des
paramètres architecturaux extraits d’images 3D et des tests biomécaniques évaluant
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l’élasticité et la résistance à une charge [BRU00], mais une part de celles-ci n’est
toujours pas expliquée, liée très vraisemblablement à l’indétermination de la qualité
intrinsèque du tissu trabéculaire.

Cette étude sera réalisée sur des calcanéums humains, os périphériques,
constitués essentiellement d’os spongieux, facilement accessibles à différentes
mesures in vivo, prélevés après autopsie. Deux échantillons cubiques et un
cylindrique (cubes médial et latéral, pastille inter médio-latérale) seront prélevés l’os
spongieux de cette pièce anatomique.

Au vu des problèmes méthodologiques énoncés ci-dessus et dans la
perspective de l'élaboration d'un modèle biomécanique utilisable à terme en santé
publique, nous avons retenu l'estimation du module d'élasticité E et de la limite
élastique σe du tissu trabéculaire de façon indirecte. Pour y parvenir, deux types
d’essais mécaniques seront mis en place : un essai de compression sur échantillons
cubiques et un essai de micro-flexion sur trabécules osseuses. Les propriétés
mécaniques expérimentales seront, dans un premier temps, mis en corrélation avec
les paramètres structuraux et architecturaux calculés par imagerie et par
histomorphométrie, ainsi qu’avec les paramètres calculés sur calcanéums entiers par
DXA, scanner X, ultrasons et IRM.

Dans un deuxième temps, ces propriétés mécaniques seront utilisées afin
d’ajuster un modèle numérique par éléments finis sur l’essai expérimental. Le
module d'Young global sera confronté et calé sur le module d'élasticité du modèle
par éléments finis, fournissant ainsi indirectement une estimation du module
d'élasticité du tissu trabéculaire. L’hypothèse d’une loi de comportement élasto-
plastique parfaite du tissu trabéculaire permettra enfin l’estimation de sa limite
élastique σe.

Concernant l'élaboration du modèle éléments finis, nous avons retenu la
reconstruction à partir d'images IRM 3D de haute résolution (environ 80 µm), certes
moins élevée que celle obtenue à partir d'images tomographiques (10 µm), mais
offrant un bon compromis entre coût et exactitude des résultats (Module d'Young E,
et limite élastique σe). Néanmoins, de nombreux modèles par éléments finis seront
construits à partir d’images tomographiques à haute résolution sous échantillonnées à
40 µm, et comparés aux résultats obtenus par IRM (80µm). La loi de comportement
du tissu trabéculaire est élastique ou élasto-plastique et sera aussi déduite
directement d'essais de micro-flexion sur trabécules isolées de certains échantillons
et les propriétés mécaniques seront comparées d’une part aux mesures de densité
issues des mesures classiques (HU, BMD, ρapp) ou de micro-radiographie (densité de
minéralisation) et/ou des paramètres de structure trabéculaire établis par examen
histomorphométrique, et d’autre part, aux résultats issus du couplage imagerie-essais
mécaniques sur cubes.

Enfin, les essais d'endommagement sur des échantillons cubiques et les
essais à rupture sur trabécule osseuses permettront de tester les capacités prédictives
de notre modèle, en relation avec les paramètres de structure et micro-architecturaux
traditionnels (BV/TV, épaisseur des travées, MIL, Nb d'Euler…) issus de l’imagerie
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IRM ou de la tomographie à très haute résolution (µCT). Les résultats de cette
modélisation biomécanique, en terme de charge de compression ultime (ou de ruine)
et d'endommagement (niveau de déformation du tissu trabéculaire) seront confrontés
aux mesures de charges d’affaissement et changement de raideur enregistrées lors des
tests biomécaniques destructifs et non destructifs afin de tester les capacités
prédictives du risque fracturaire du modèle.

Nous présenterons ainsi dans une première partie (Chapitres 1 à 5), l’état de
l’art de la recherche sur l’os spongieux tant pour sa caractérisation tissulaire
structurale et architecturale, que pour sa caractérisation mécanique et sa modélisation
mathématique. La deuxième partie (chapitre n°6) est consacrée à la description des
matériels et méthodes utilisés pour la réalisation de cette étude. La troisième partie
(chapitres 7, 8 et 9) expose les résultats obtenus, le chapitre 7 étant principalement
axé sur la caractérisation structurale et architecturale de l’os spongieux de
calcanéums humains, mettant en corrélations de façon classique, les différents
paramètres structuraux et architecturaux obtenus par imagerie ou par tomographie
aux paramètres mécaniques obtenus par essais de compression sur échantillons
cubiques. Les chapitres 8 et 9 mettent l’accent sur la modélisation par éléments finis
de l’os spongieux et du tissu trabéculaire, en relation avec les propriétés mécaniques
établies par essais de compression sur cube d’os spongieux ou de micro-flexion, et
une méthodologie de prédiction du risque fracturaire sera également proposée.

Dans un dernier chapitre de synthèse et de discussion (Chapitre 10), nous
reprendrons et analyserons les résultats obtenus et procéderons à la comparaison des
différentes techniques d’évaluations structurales et architecturales utilisées, ainsi que
les différentes modélisations par éléments finis utilisées, tout en  précisant leurs
limites et défauts. Le chapitre de Conclusions dégagera les principaux acquis de
notre étude en situant les résultats significatifs par rapport au contexte actuel clinique
de prévision du risque fracturaire et en soulignant les aspects restant à développer ,
en particulier l’appréciation in vivo de la qualité du tissu trabéculaire et
l’amélioration de l’aspect prédictif de nos modèles.
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1. L’os humain
1.1. Introduction p.14

1.2. Le squelette p.14

1.3. Le tissu osseux p.16
1.3.1. Composition
1.3.2. Structure de l’os cortical
1.3.3. Structure de l’os spongieux

1.4. Le remodelage osseux p.19

1.5. Les mécanismes de la perte osseuse p.21
1.5.1. L’ostéopénie physiologique
1.5.2. L’ostéoporose

1.6. Conclusions p.22

1.1. Introduction

Ce premier chapitre est destiné à présenter brièvement l’ossature humaine. Les os,
éléments durs et/ou résistants, constituent la charpente du corps humain en servant
de soutien aux parties molles. La composition de ces différents os sera présentée
ainsi que leur physiologie.

1.2. Le squelette

Les os (au nombre de 206) remplissent différentes fonctions dans le corps
humain. Ils donnent au corps sa forme extérieure, soutiennent et protègent les par-
ties molles, et renferment la moelle qui produit les cellules sanguines. D'un point de
vue statique, les os assurent le soutien du corps et la protection de certaines viscères
ou autre. D'un point de vue dynamique, ils représentent les éléments bras de levier
de transmission des forces musculaires au cours du mouvement. Les os contiennent
en outre les réservoirs de calcium que l'organisme peut mobiliser par résorption,
selon ses besoins. De plus, les os détoxifient le corps en éliminant les métaux
lourds, tels que le plomb et l'arsenic, ainsi que d'autres toxines, véhiculés dans la
circulation générale. Le tissu osseux est constitué d'eau (environ 1/4 du poids de
l'os), de matières organiques (environ 1/3 du poids de l'os, dont la majeure partie est
représentée par une protéine, l'osséine) et de sels minéraux inorganiques (le cal-
cium, le phosphore, et le magnésium prédominent, bien que l'on trouve également
du fer, du sodium, du potassium, du chlore, et du fluor en petites quantités). La plu-
part des os (à l'exception de ceux du crâne) apparaissent d'abord sous la forme d'une
ébauche cartilagineuse qui s'ossifie ensuite au fur et à mesure de la croissance du
nouveau-né. Deux méthodes fondamentales de classification servent à différencier
les os du corps. Le premier système de classification est basé sur l'emplacement
anatomique de l'os (axial ou appendiculaire), le second sur sa forme (long, court,
plat, ou irrégulier). Les os axiaux sont les quatre-vingt os qui se répartissent le long



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 15 -

de l'axe central, vertical du corps. Ils soutiennent et protègent la tête et le thorax et
comprennent le crâne et la colonne vertébrale (rachis). Les os appendiculaires, au
nombre de cent vingt six, sont ceux qui forment les membres, c'est-à-dire les épau-
les et les hanches, les bras et les jambes, les mains et les pieds, les doigts et les or-
teils.

Les os du squelette ont des formes variables qui dépendent de leur fonction
et de leur situation dans le corps [Cab95]. On distingue (Figure 1. 1) :

• les os longs, tels que le radius, l'humérus, et le fémur, qui se composent
du corps, ou diaphyse, et des extrémités, ou épiphyses, où l’on trouve
l’os spongieux.

• les os courts, tels que les os du carpe, les os du tarse, les phalanges de
la main et du pied, et le calcanéum, plus petits et comportant de nom-
breuses surfaces articulaires.

• les os plats, tels que l’omoplate, le sternum, et les os du crâne, de faible
épaisseur,

• les os irréguliers, tels que la vertèbre, ne pouvant pas être classés dans
les groupes précédents,

• les os pneumatiques, tels que les os du crâne, contenant de l’air,
• les os sésamoïdes, tels que des os de la main ou la rotule, petits os si-

tués dans l’épaisseur de tendons.
Les os sont composés d’une substance rigide, le tissu osseux et d’une

substance molle, la moelle, rouge ou jaune, selon l’âge du sujet.

Figure 1. 1. Organisation structurale des os, d’après Cabrol [Cab95]

1 Os cortical

2 Os spongieux

3 Table externe

4 Table interne

5 Diploé

6 Diaphyse

7 Epiphyse

8 Cavité médullaire

9 Cavité d’air
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1.3. Le tissu osseux

A la coupe, l'os frais présente de la superficie vers la profondeur :
• le périoste (membrane fibreuse)
• l'os compact
• et l'os spongieux, ou une cavité, limitée par l’endoste.

Figure 1. 2. Schéma de l’os cortical et spongieux, Système de Havers [Gra94]

Rq : Figure 1.2b : Par soucis de clarté, un seul ostéon est représenté par travée (qui en com-

porte normalement plusieurs accolés).
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1.3.1. Structure de l’os compact

L'os compact (ou cortical), dur et dense, constitue la coque externe des os et com-
prend des ostéons (unité histo-physiologique constituée par un canalicule vasculaire
et les lamelles osseuses concentriques qui l'entourent) et des lamelles arciformes
s'interposant entre les ostéons. L'os cortical est formé par une association dense
d'unités structurales élémentaires (USE) cylindriques appelées ostéons. L'ostéon est
composé de lamelles concentriques au canal de Havers [Cab95]. Les vaisseaux san-
guins irriguant l'os passent par les canaux de Havers. Les ostéons, de structure cy-
lindrique, sont reliés entre eux par des lamelles interstitielles formées par les restes
d’ostéons antérieurs, l'ensemble donnant une structure compacte, hétérogène, ani-
sotrope et viscoélastique (Figure 1. 2).

1.3.2. Structure de l’os spongieux

L'os spongieux ou trabéculaire, situé comme nous l’avons vu dans les épiphyses des
os longs, dans les os courts et les os plat, joue un rôle d’amortisseur grâce à la
moelle emprisonnée dans les alvéoles. Il est friable et constitué d’unités structurales
élémentaires (USE) figurant des arches ou des plaques, sortes d’ostéons déroulés à
texture lamellaire qui s’accolent les uns aux autres au niveau des lignes cémentantes
pour former une travée (ou trabécule osseuse). Celles-ci, épaisses de 0.1 à 0.5 mm
et de directions variées (espace entre les travées variant entre 0.5 et 1 mm), délimi-
tent de petites cavités et forment une structure alvéolaire (Figure 1. 3). Les parois
de celles-ci sont continues sur le sujet jeune mais se dégradent avec l’âge, se perfo-
rant et se réduisant à une structure filaire au stade ultime.

a) b)

Figure 1. 3. Exemples de structure spongieuse et trabéculaire

a) Structure spongieuse de calcanéum humain. (Homme, 73 ans) (Source : F.

Peyrin, ESRF, CREATIS)

b) Microstructure du tissu trabéculaire en lumière polarisée au niveau d’une tra-

vée (source J.P. ROUX. INSERM).
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Les trabécules osseuses résistantes aux contraintes de flexion, de traction, de com-
pression et de cisaillement, s'appuient sur l'os compact auquel elles transmettent les
forces. L'os trabéculaire est anisotrope [Mar93], c'est à dire qu'il ne présente pas
une unicité de comportement en réponse à des contraintes mécaniques, quel que soit
la direction d'application de ces contraintes. La résistance à la pression est maxi-
male suivant l'axe vertical des travées dans les vertèbres lombaires et parallèle aux
systèmes trabéculaires au niveau du col fémoral. Une description des propriétés
d'anisotropie et d'élasticité de l'os trabéculaire a été faite par Ashman et al. [Ash87].
Il s'agit d'un matériau composite, c'est à dire présentant une composition à l'échelle
macroscopique d'au moins deux composés non miscibles de nature, de forme, de
structure différentes dont les qualités individuelles se combinent et se complètent en
donnant naissance à un matériau hétérogène dont les performances globales sont
optimisées.

Si l'on observe l'os trabéculaire (ou l’os compact) au niveau microstructu-
rel, on remarque que ce matériau composite associe une phase organique (princi-
palement des fibres de collagène) représentant 35% du poids osseux et une phase
minérale (45% du poids osseux) constituée de cristaux de calcium, le reste étant es-
sentiellement constitué d'eau [Gra94].

Description de l’os trabéculaire à l’échelle cellulaire :

Au niveau cellulaire, l'os trabéculaire contient différents types de cellules : ostéo-
blastes, ostéoclastes et ostéocytes [Gib88], (Figures 1.4 & 1.5) :

Figure 1. 4. Les différentes cellules du tissu osseux [Gib88]

Ce dessin représentant une travée (5) montre les quatre types de cellules osseu-

ses. On peut voir les ostéoblastes (8) et leurs précurseurs (7) sur la plus haute

surface, au dessus d’un liseret de matrice ostéoïde non calcifiée (9). Les ostéo-

cytes (6) sont situés dans leur lacune. On peut aussi voir un ostéoclaste (1) et

une cellule bordante (3) sur la surface la plus basse. Un capillaire (4) et un fibro-

blaste (2) sont situés près de la travée.
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Cellule ostéogène Ostéoblaste Ostéocyte Ostéoclaste

Figure 1. 5. Cellules de l’os trabéculaire [Gib88]

• Les cellules ostéogènes sont des cellules non spécialisées qui proviennent du
mésenchyme.

• Les ostéoblastes sont les cellules qui contribuent à la formation de l'os mais qui
ne peuvent pas se diviser par mitose.

• Les ostéocytes sont des cellules osseuses matures qui proviennent des ostéo-
blastes et sont les cellules principales du tissu osseux. Comme les ostéoblastes,
ils ne présentent aucune possibilité de mitose. Les ostéoblastes se trouvent sur la
surface de l'os mais deviennent des ostéocytes quand ils sont couverts de ma-
trice. Ces derniers ne sécrètent plus de matrice. Alors que les ostéoblastes pro-
duisent d'abord le tissu osseux, les ostéocytes maintiennent les activités cellulai-
res quotidiennes de celui-ci, notamment l'échange des nutriments et des déchets
avec le sang. Le rôle physiologique de ces cellules est encore mal connu.

• Les ostéoclastes sont issus de monocytes en circulation (un type de globule
blanc). Ils se posent sur la surface de l'os et assurent la résorption osseuse (des-
truction de la matrice) essentiellement dans le développement, la croissance, le
maintien et la réparation de l'os.

1.4. Le remodelage osseux

En tant que structure adaptée, adaptable et optimisée, l’architecture osseuse est
continuellement régénérée par apposition et résorption locale d’os : c'est le remo-
delage osseux. L’os compact et l’os spongieux sont composés d’unités morphologi-
ques élémentaires ou BSU (« Basic Structural Units ») qui sont visibles en lumière
polarisée. Ces processus de formation et résorption d’os sont couplés et synchroni-
sés par l’intermédiaire de paquets d’ostéoblastes et d’ostéoclastes couramment ap-
pelés unités de remodelage. Chez un sujet en bonne santé, l’ensemble des taux de
résorption et de formation reste constant, permettant la conservation de la masse os-
seuse, mais le processus de remaniement n’est pas uniforme. Chaque année, un
homme adulte renouvelle 25 % de son os trabéculaire et 4 % de son os cortical.
Ce phénomène physiologique du remodelage osseux peut être schématisé de la fa-
çon suivante [Gra94] : les ostéoblastes apposent de l’os aux endroits réclamant plus
de renfort, pendant que les ostéoclastes assurent la résorption là où l’os devient in-
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utile dans ses fonctions mécaniques. La destruction ostéoclastique et la reconstruc-
tion ostéoblastique s’enchaînent dans le temps et l’espace à l’échelle microscopi-
que.
Le remodelage osseux est soumis à deux boucles de régulation :
• Un processus de régulation hormonale ayant pour but de maintenir la concen-

tration de calcium dans le sang. Elle a pour fonction de choisir à quel moment,
et, s’il est nécessaire de démarrer le remodelage.

• Le second processus dépend des efforts mécaniques agissant sur le squelette. Il
vise à préserver les propriétés mécaniques de l’os afin qu’il puissent remplir sa
fonction de soutien des tissus mous, et pour cela, choisit l’endroit du remanie-
ment.

Le remodelage se déroule de façon cyclique en quatre phases (Figure 1.6 ) :

Figure 1. 6. Description du remodelage osseux [Cow93]

• Phase d’activation : le long de la surface osseuse inactive recouverte de cellu-
les bordantes, ou ostéoblastes quiescents, surviennent les précurseurs mononu-
cléés des ostéoclastes.

• Phase de résorption : l’os ancien est résorbé par les ostéoclastes.
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• Phase d’inversion : les ostéoclastes sont remplacés par des cellules mononu-
cléées.

• Phase de reconstruction (ostéoformation) : les ostéoblastes colonisent la la-
cune et la comblent en apposant une nouvelle matrice osseuse. Durant cette der-
nière phase, certains ostéoblastes restent enfermés dans la matrice nouvellement
formée et deviennent alors des ostéocytes.

L’os s’adaptant de lui-même aux conditions de chargement auxquelles il est soumis,
hypothèse proposée par Wolff1 il y a plus d’un siècle, doit donc contenir des cap-
teurs internes capables de mesurer cette charge et de traduire les signaux pour acti-
ver le remaniement osseux. De nombreuses hypothèses ont été faites sur le fait que
ce serait les cellules ostéocytes qui agiraient comme des cellules mécano-sensitives.
En effet, d’après Cowin S.C. et al. [Cow91][Cow93], elles capteraient les signaux
mécaniques et seraient régulateurs de la masse osseuse (MO) en agissant sur les
cellules actrices du remodelage (ostéoclastes, ostéoblastes). Ces hypothèses sont
dues au fait que les ostéocytes se révèlent être les candidates appropriées pour ce
rôle de par leur architecture et leur position favorable dans la matrice extra-
cellulaire osseuse.
Il est à souligner, que récemment, une nouvelle hypothèse a été avancée par Qui et
al. [Qui97]. En effet, selon ces auteurs, la mort cellulaire des ostéocytes serait à
l’origine du phénomène de remodelage osseux. Quoiqu’il en soit, le débat reste ou-
vert sur l’activité cellulaire liée au remodelage osseux.

1.5. Les mécanismes de la perte osseuse

L'ostéoporose, un des problèmes majeurs de la santé publique, est un domaine en
pleine évolution du fait de l'allongement de l'espérance de vie dans les pays occi-
dentaux et du développement des moyens diagnostiques qui tendent à modifier la
définition même de l'ostéoporose. Il convient cependant de distinguer l'ostéopénie,
simple diminution de la masse osseuse (MO) et témoin d'une fragilité osseuse qui
n'est pas toujours associée à une fracture, de l'ostéoporose, maladie due à la raré-
faction du volume osseux et associée à des fractures.

1.5.1. La perte osseuse physiologique

La réduction de la masse osseuse (ostéopénie) avec l'âge est un phénomène physio-
logique inévitable, dont l'ampleur globale croît directement avec l'âge, ce qui fait le
terrain de l'ostéoporose. Il y a là plusieurs facteurs qui interviennent depuis l'ali-
mentation en passant par le mode de vie sans oublier les facteurs héréditaires. Le
risque principal est celui des fractures.
Le profil de la perte osseuse est très différent selon le sexe, la femme ayant, après
50 ans, une perte osseuse plus importante que celle de l'homme. L'accélération du
remodelage osseux est fonction de la carence estrogénique accélérant la raréfaction

1
 Wolff J. « Das Gesetz der Transformation der Knochen » Kirchwald, Berlin. 1892.
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osseuse, en particulier au niveau de l'os spongieux dont nombre de travées diminue
d'une manière irréversible. Le pic de masse osseuse est atteint entre 18 et 25 ans
puis la perte est nulle ou minime  jusqu’à la ménopause, Après la ménopause, la ca-
rence en estrogènes induit une augmentation  de la fréquence d’activation de nou-
velles unités multicellulaire de remodelage, avec une résorption plus élevée que ne
l’est la formation. Le bilan est donc négatif. La perte osseuse est très importante
dans les années qui suivent la ménopause puis elle se ralentit. Chez les personnes
âgées de plus de 70 ans, la perte osseuse est aggravée par la carence en calcium et
vitamine D. On estime que la femme perd 40% de son capital osseux trabéculaire
entre 20 et 80 ans alors que l'homme n'en perd que 27% selon une pente régulière
[Not93].

1.5.2. L’ostéoporose

L'ostéoporose est une diminution de la masse osseuse accompagnée de modifica-
tions de la microarchitecture entraînant une augmentation inacceptable du risque de
fractures. L’ostéoporose peut survenir chez des femmes ayant un pic de masse os-
seuse bas ou chez des femmes ayant après la ménopause une perte osseuse élevée.

Les ostéoporoses secondaires

A côté de la ménopause, du vieillissement et de l’héridité qui sont les facteurs de
risque majeurs de l'ostéoporose, il en existe beaucoup d'autres parmi lesquels le plus
important est un traitement au long cours par les glucocorticoïdes. Le mécanisme
physiopathologique de l'ostéoporose cortisonique s'explique par une action dépres-
sive directe au niveau de l'activité des ostéoblastes, ce traitement pouvant en outre
entraîner une hyperparathyroïdie secondaire à la réduction de l'absorption intesti-
nale du calcium, et donc associée à une augmentation de la résorption ostéoclasti-
que. Les corticostéroïdes diminuent également la réabsorption tubulaire rénale du
calcium et induisent donc une fuite calcique urinaire. D'autres facteurs de risque ont
été mis en évidence tels que l'alcoolisme, le tabagisme, des antécédents d'hyperthy-
roïdie ou la sédentarité.

1.6. Conclusions

Le pic de masse osseuse (PMO) atteint à la fin de l'adolescence est l'un des facteurs
prépondérants qui va conditionner la minéralisation du squelette et, par conséquent,
le risque de fracture ostéoporotique [Mat90]. Ce sont les facteurs génétiques qui
déterminent à 80% le PMO, les 20% restants sont liés à des facteurs environnement
(alimentation, exercice physique, climat hormonal) [Kel90]. Un exercice physique
régulier est favorable au remodelage osseux : la traction sur les tendons ainsi que
l'augmentation de la masse musculaire induisent des modifications positives de
l'activité osseuse. De même, la vitamine D joue un rôle essentiel dans l'absorption
du calcium et le maintien de l'équilibre calcique. Mais c'est l'arrêt de la sécrétion
œstrogénique qui est responsable de la plus grande partie de la perte osseuse subie
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par une femme au cours de sa vie. Le traitement hormonal substitutif (THS) est ca-
pable d'interrompre cette perte osseuse et, par conséquent, de diminuer le risque
d'ostéoporose et l'incidence des fractures.
Le dépistage des femmes à risque d'ostéoporose constitue alors la préoccupation
majeure du clinicien. Nous allons voir dans le chapitre suivant, quels sont les
moyens de mesurer et de quantifier cette masse osseuse afin de choisir le traitement
adéquat.
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2.4. Conclusions p.30

2.1. Introduction

Il est dorénavant possible de mesurer le contenu minéral osseux de manière précise
et reproductible et, ainsi, d'évaluer le risque d'ostéoporose. Plusieurs méthodes per-
mettent de mesurer la densité minérale osseuse (DMO) en de nombreux sites (ra-
dius, calcanéums, vertèbres, hanches, voire le corps entier) sans risque et avec pré-
cision. Il est maintenant bien démontré qu'une diminution de la DMO est associée à
un risque accru de fractures. La plupart des études montrent que le risque de frac-
ture du col fémoral est multiplié par 1,5 à 2 pour chaque diminution d'une déviation
standard de la DMO périphérique.

2.2. Les densités et leurs mesures

Au cours des dix dernières années, des progrès considérables ont été réalisés pour
l’évaluation non-invasive de la densité minérale osseuse in vivo. Un grand nombre
de techniques sont disponibles et ont été présentées dans un article de synthèse par
Genant et al. [Gen96].

In vivo, de nombreuses techniques absorptiométriques basées sur la mesure
d’atténuation de rayonnements X ou γ ont été développées pour la mesure de la
masse minérale osseuse appelée Bone Mineral Content (BMC en g) et de la densité
minérale osseuse, Bone Mineral Density (BMD en g/cm2), ces paramètres reflétant à
la fois la masse osseuse et la minéralisation osseuse.
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In vitro, la masse osseuse ou la densité minérale osseuse sont déterminées
sur des échantillons d’os spongieux dégraissés et plusieurs mesures de densités phy-
siques sont définies.

2.2.1. Absorptiométrie

L’absorptiométrie est basée sur l’étude de l’absorption d’un rayonnement de pho-
tons X. Cette technique permet la mesure du contenu minéral osseux (Bone Mineral
Content, BMC) et de la densité minérale osseuse (Bone Mineral Density, BMD).

2.2.1.1. Loi d’atténuation

Les techniques absorptiométriques sont fondées sur la mesure de l’atténuation d’un
rayonnement X ou γ . Un faisceau monochromatique de No photons traversant un
matériau homogène d’épaisseur e, subit une atténuation due aux différentes interac-
tions entre les photons et la matière. Cette atténuation est régie par la loi suivante :
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avec :
N : le nombre de photons ayant traversé l’épaisseur de matière sans subir

d’interaction,
ρµ  : le coefficient massique d’atténuation du milieu pour une énergie

donnée.
Dans le cas ou le matériau n’est pas homogène (variation de la densité ρ  ou du nu-
méro atomique Z), le coefficient d’atténuation µ  varie d’un point à l’autre de
l’objet. Dans ce cas, la relation s’écrit :
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Lorsque le faisceau incident est polychromatique, il faut considérer un nombre de
photons incidents et un coefficient d’atténuation différent pour chaque niveau
d’énergie du faisceau.

2.2.1.2. Absorptiométrie radiographique

L’absorptiométrie radiographique appelée aussi photodensitométrie, est la plus an-
cienne des techniques utilisées cliniquement pour la mesure de la masse minérale
osseuse. Elle est classiquement réalisée sur les phalanges. La masse minérale est
calibrée par des clichés de cales d’aluminium et le BMD est mesuré sur une ou plu-
sieurs phalanges à partir d’une radiographie conventionnelle de la main [Gen96].
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2.2.1.3. Absorptiométrie en simple énergie

L’absorptiométrie avec une énergie de photon unique (Single Photon Absorptiome-
try, SPA) puis l’absorptiométrie avec une énergie de rayon X unique (Single X-ray
Absorptiometry, SXA) permettent de mesurer la masse minérale osseuse sur des si-
tes présentant une épaisseur de tissus mous constante, tel que le calcanéum et le ra-
dius [Gen96]. Les résultats sont présentés sous la forme de valeurs de contenu mi-
néral osseux (BMC - Bone Minéral Content) exprimé en grammes, et de densité
osseuse (BMD - Bone Minéral Density), ramenée à l'unité de surface (en gram-
mes/cm²).

2.2.1.4. Absorptiométrie en double énergie

L’absorptiométrie à double énergie de rayon X (Dual X-ray Absorpsiometry, DXA)
permet de mesurer le contenu minéral osseux sur des sites dont l’épaisseur des tis-
sus mous varie, tels la colonne lombaire, le fémur proximal ou bien le corps entier,
mais les sites périphériques peuvent aussi être imagés.

En effet, la double mesure d’atténuation réalisée par un détecteur haute
énergie et un détecteur basse énergie permet d’évaluer l’épaisseur des tissus mous
et ainsi de les différencier de l’os [Gen96].

La DXA est la technique la plus répandue pour l’évaluation de la densité
minérale osseuse en examen clinique et pour des études épidémiologiques (BMC en
g et BMD en g/cm2). Cependant, les techniques d’absorptiométrie permettent seu-
lement d’obtenir une projection de la répartition de la densité minérale osseuse glo-
bale moyenne ne permettant pas de dissocier l’os cortical de l’os spongieux.

2.2.2 Tomodensitométrie

La tomodensitométrie, ou tomographie quantitative (Quantitative Computed Tomo-
graphy QCT), utilise une source de rayon X décrivant une rotation autour du patient
(tomographe de type scanner). Pour chaque position du faisceau, l’atténuation du
rayonnement est mesurée.

Ceci permet de déterminer en chaque point de la zone étudiée le coefficient
linéique d’atténuation lié à la densité et au numéro atomique du matériau présent en
ce point (§ 3.2.2.1). En utilisant des étalons présentant une composition identique à
celle de l’os, la densité peut donc être estimée point par point. Cette technique per-
met ainsi de mesurer de façon sélective la densité de l’os spongieux ou de l’os cor-
tical [Gen96].

La tomodensitométrie est couramment utilisée pour une analyse bidimen-
sionnelle de l’os spongieux vertébral et l’estimation du risque fracturaire vertébral
est meilleure que celle obtenue par DXA du fait de la différenciation, en tomoden-
sitométrie, entre l’os cortical et l’os spongieux, la densité (BMD) de celui-ci étant
plus affectée lors de la perte osseuse (ostéoporose).



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 27 -

Cependant, compte tenu des doses de rayons X admissibles pour le corps
humain, la tomographie quantitative appliquée aux vertèbres ne permet pas
d’imager nettement le réseau trabéculaire de l’os spongieux. En revanche, la tomo-
graphie quantitative appliquée à des sites périphériques (radius, calcanéum) permet
de réaliser des images de l’os spongieux à des résolutions suffisantes pour distin-
guer le réseau trabéculaire (100 µm – 200 µm) [Gen96].

2.2.3 Densités physiques

In vitro, différentes mesures de densité peuvent être réalisées sur les échantillons
d’os spongieux dégraissés. Aucune méthode standard n’existe pour le dégraissage
de l’os spongieux. Généralement, la méthode comprend une action mécanique (jet
d’eau sous pression, jet d’air) et une action chimique (bain de toluène, chloroforme
– méthanol) parfois accompagnée d’une agitation ultrasonore [Tur89] [Lin93]
[For96]. La déshydratation peut être assurée par un séchage simple, la température
variant selon les auteurs, ou bien par centrifugation [Tur89] [For96].

2.2.3.1. Densité apparente

La densité apparente appρ est calculée par :

néchantilloldetotalVolume
déshydratéosdMasse

app '
'

=ρ en g/cm3 (2.3)

Le volume de l’échantillon est donné par ses dimensions extérieures.
La mesure de masse osseuse est parfois réalisée sur échantillon humide, l’eau étant
chassée des pores par un jet d’air [Des95] ou une centrifugation [Tur89] [For96].

2.2.3.2. Densité réelle

La densité réelle est la densité du tissu trabéculaire. Le volume exact de ce matériau
dans un échantillon d’os spongieux est évalué par le principe d’Archimède (mé-
thode de double pesée, dans l’air puis dans l’eau). La relation devient :

eauréelle MM
M

ρρ
21

1

−
= en g/cm3 (2.4)

avec :
M1, masse de l’échantillon déshydraté dans l’air (g),
M2, masse de l’échantillon dans l’eau (g),

eauρ , densité volumique de l’eau.
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2.2.3.3. Densité de cendres

La densité de cendres est calculée par :

néchantilloldetotalVolume
cendresdesPoids

ash '
=ρ en g/cm3 (2.5)

Pour l’obtention des cendres, l’échantillon osseux est placé dans un four, la tempé-
rature et la durée variant suivant les auteurs (généralement 500°C pendant 48 à 60
heures).
La densité de cendres ne prend en compte que les composants minéraux du tissu os-
seux alors que les densités apparentes et réelles évaluent la quantité de composants
minéraux et organiques. L’un des inconvénients majeur de cette mesure est la des-
truction de l’échantillon étudié.

2.3. Minéralisation osseuse

L’étude des mécanismes de la perte osseuse et des effets des thérapeutiques osseu-
ses a conduit les chercheurs à évaluer la minéralisation osseuse afin de mettre en
évidence et quantifier son influence sur la résistance osseuse [Boi84] [Meu87]
[Ros95] [Fra96] [Meu97] [Boi99].
Deux techniques essentiellement permettent d’étudier la minéralisation osseuse : le
Backscattered Electron Imaging (BEI) et la Microradiographie.

2.3.1. Technique du « Backscattered Electron Imaging (BEI) »

La technique du BEI utilisée dans la microscopie à balayage électronique est basée
sur la détection des électrons renvoyés par la surface de l’échantillon. La relation
entre le signal du BEI, illustré par les niveaux de gris de l’image obtenue, et la con-
centration en minéraux de l’échantillon est relativement complexe. En théorie, la
fraction d’électrons renvoyée est proportionnelle au numéro atomique de l’élément
constituant l’échantillon, mais, dans le cas d’un échantillon composite, le niveau de
gris est lié à un numéro atomique moyen. Pour l’os, le calcium ayant le numéro
atomique le plus élevé parmi les constituants principaux, son influence sur le signal
est dominante. Les unités structurales élémentaires (USE) les moins minéralisées
apparaissent ainsi en noir et les plus minéralisées en blanc.

L’évaluation quantitative de la concentration en minéraux par BEI reste
difficile, bien que certains auteurs aient proposé une méthode de calibration utili-
sant l’absorption de rayons X [Ros95]. C’est pourquoi cette technique est essen-
tiellement qualitative et permet de visualiser l’hétérogénéité des degrés de minérali-
sation de l’os, mettant ainsi en évidence les différentes zones de formation osseuse.

En utilisant la technique du BEI, des études de Fratzl et al. [Fra94] [Fra96]
sur l’os spongieux humain et de cochons d’Inde, soumis à des traitements différents
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(Fluorure ou Biphosphonates) montrent l’influence de ces thérapeutiques sur la ré-
partition de la minéralisation osseuse. On peut observer sur les images obtenues,
l’effet du fluorure, stimulant la formation osseuse, qui conduit à un grand nombre
de lignes cémentantes et des unités structurales élémentaires plus faiblement miné-
ralisées. Chez l’humain, les auteurs observent une forte hétérogénéité de la minéra-
lisation avec, en noir, des zones non minéralisées. Les mêmes auteurs ont aussi pro-
cédé à une évaluation de la structure du composite collagène/hydroxyapatite par une
méthode de radiographie appelée Small Angle X-Ray Scattering, permettant de
quantifier la taille des cristaux d’hydroxyapatite [Fra96]. Pour l’os spongieux de
vertèbres de cochons d’Inde, il a été montré que le module d’élasticité est positive-
ment corrélé à la taille des cristaux [Fra97].

2.3.2. Microradiographie

La microradiographie est une radiographie de contact réalisée sur des sections d’os
inclus d’épaisseur située entre 100 µm et 150 µm [Boi84]. Les rayons X utilisés
sont des rayons mous (longueur d’onde = 1.54 Å [Boi99]). Comme les images obte-
nues par BEI, les microradiographies donnent la répartition des degrés de minérali-
sation. Les unités structurales élémentaires (USE) les moins minéralisées, étant ra-
dio-translucides, apparaissent en gris foncé. Ce sont les USE les plus récemment
formées et dont la minéralisation primaire vient de s’achever. Les unités structura-
les élémentaires complètement minéralisées apparaissent en blanc. Les niveaux de
gris intermédiaires correspondent à des USE dont la minéralisation secondaire est
en cours [Meu97].

Pour l’évaluation quantitative des différents degrés de minéralisation, un
étalon d’aluminium, d’épaisseur variable en escalier, est imagé simultanément sous
le même faisceau de rayons X. Chez l’homme, le degré de minéralisation moyen se
situe entre 0.9 et 1.44 grammes d’hydroxyapatite par cm3 d’os. Chez les sujets
masculins, le degré de minéralisation moyen augmente jusqu’à 40 ans et reste sta-
ble jusqu’à 60 ans avant de décroître lentement. Chez la femme, l’augmentation du
degré de minéralisation moyen existe jusqu’à 40 ans, suivi directement d’une dimi-
nution [Meu97] [Boi99].

Ces auteurs ont mis en évidence les mécanismes de l’ostéoporose et ont
quantifié les effets de thérapeutiques osseuses [Meu97] [Boi99]. Le fort taux de
remodelage (turnover) observé dans les ostéoporoses conduit à un fort taux de na-
talité des unités structurales élémentaires dont la minéralisation secondaire n’a pas
le temps de s’achever. Une étude réalisée sur 50 femmes ostéoporotiques traitées
par alandronate durant 2 ou 3 ans a montré une augmentation de 7 à 11% du degré
de minéralisation moyen ainsi qu’une homogénéisation de la répartition de la miné-
ralisation (Figure 2. 1). L’augmentation du degré de minéralisation moyen est lié
au ralentissement du remodelage par une réduction de la résorption qui permet une
plus longue évolution de la minéralisation secondaire.
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a) b)

Figure 2. 1. Micro-radiographie de l’os cortical de crête iliaque de femme
ostéoporotique, d’après Boivin & Meunier [Boi99].

a) après traitement placebo, b) après traitement à l’alendronate

2.3.3. Autres mesures liées à la minéralisation osseuse

La tomographie haute résolution utilisant un rayonnement X quasi monochromati-
que, telle que celle pratiqué à l’ESRF (European Synchotron Radiographic Facili-
ties, Grenoble) pourrait permettre d’évaluer la densité minérale osseuse, variable au
sein d’une travée, la difficulté résidant dans la détermination du numéro atomique
moyen d’un volume élémentaire de matière.
L’Imagerie par Résonance Magnétique permet aussi d’obtenir un paramètre lié à la
minéralisation osseuse : le temps de relaxation (T2*). Ce paramètre, dépendant de la
différence de susceptibilités magnétiques entre les composants de l’os, est sensible
à une variation de minéralisation à l’interface entre deux composants pouvant être
l’interface entre le tissu osseux et la moelle ou bien une ligne cémentante au sein
d’une travée.
Nous verrons plus en détail ces deux techniques dans le chapitre concernant la ca-
ractérisation structurale de l’os spongieux.

2.4. Conclusions

L’os spongieux présente un caractère composite à différentes échelles. A l’échelle
macroscopique, il est composé de 2 constituants : la moelle et le tissu osseux réparti
suivant une architecture particulière. A l’échelle microscopique, le tissu trabéculaire
est formé d’unités structurales élémentaires déposées en couche successives (pack-
ets), de maturations différentes et séparées par des lignes cémentantes. Enfin, à
l’échelle du nanomètre, la matrice osseuse est constituée essentiellement de colla-
gène et de cristaux d’hydroxyapatite de taille variable. Cette structure composite
multi-échelle confère à l’os spongieux des anisotropies structurales dont dépend in-
évitablement son comportement mécanique.
La qualité de l’os est couramment évaluée par des mesures de masse minérale os-
seuse (mesures cliniques de BMC ou BMD) qui reflètent à la fois la masse osseuse
et le degré de minéralisation. Dans l’étude des mécanismes de la perte osseuse et de
l’effet des thérapeutiques osseuses, il est aussi apparu important de quantifier de fa-
çon indépendante la minéralisation osseuse.
Chez l’homme, les relations entre la densité osseuse (ou la densité minérale os-
seuse) et le comportement mécanique de l’os spongieux ont largement été étudiées.
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En revanche, les relations entre la minéralisation du tissu osseux et ses propriétés
mécaniques restent mal connues et la notion de qualité de l’os doit être précisée en
la reliant aux facteurs propres de chaque individu (âge, poids, génétique, métabo-
lisme…).
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3. Caractérisation structurale et
architecturale de l’os spongieux
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3.3.2.1. Principe de la résonance magnétique
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3.3.2.3. Imagerie tridimensionnelle par résonance magnétique
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magnétique

3.4. Paramètres structuraux (2D) et architecturaux (3D) p.39
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3.4.5. Le Structure Model Index (SMI) (3D) p.54

3.5. Conclusions p.55

3.1. Introduction

Les techniques présentées précédemment et mesurant différentes densités
d’échantillons, c’est à dire la quantité d’os, ne permettent pas d’expliquer complè-
tement les propriétés mécaniques de l’os spongieux. En effet, la répartition de la
matière dans l’espace, c’est à dire sa structure et son architecture, doit pouvoir être
évaluée. Ce chapitre va recenser les différentes techniques (Histomorphométrie,
IRM et Tomographie µCT) et classifier les paramètres pouvant qualifier et quanti-
fier la structure (2D) et l’architecture (3D) de l’os spongieux.
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3.2. Techniques d’évaluation structurale 2D

3.2.1. Histomorphométrie [MEU83]

La structure osseuse peut être estimée, in vivo, par histomorphométrie. C’est à la
fois un outil clinique et de recherche, dont la technique est basée sur la réalisation
de coupes histologiques prélvées en clinique dans les ostéopathies métaboliques à
partir de biopsies de crête iliaque, prélevées sous anesthésie locale. Cette technique
mise au point par Frost [Fro69], a été développée en particulier par l’équipe du Pr.
Meunier à Lyon, puis appliquée, in vitro, à d’autres sites comme la vertèbre et le
calcanéum et constitue l’outil de référence pour l’évaluation de la structure osseuse.
[Cen99][Mit98].

Un échantillon d’os spongieux est inclu dans une résine de méthylmétha-
crylate sans décalcification préalable puis des coupes de 7 µm d’épaisseur sont
réalisées à l’aide d’un microtome spécial muni d'une lame en carbure de tungstène.
Ces coupes sont ensuite colorées afin d’assurer un bon contraste entre les travées et
la moelle (Von Kossa ou Goldner). La structure osseuse peut être analysée et quan-
tifiée automatiquement ou semi automatiquement à partir de l’image numérique
d’une coupe histologique et de son squelette (Figure 3. 1) (logiciel OstéoLab, Sté
Biocom). L’analyse histologique et histomorphométrique de ces coupes permet de
qualifier et quantifier les pathologies osseuses telles que l’ostéoporose en terme de
comportement cellulaire (remodelage osseux) et de structure osseuse. Cette techni-
que est le seul examen clinique permettant d’étudier de manière approfondie l’os
spongieux d’un patient, mais il s’agit d’une technique invasive.

Figure 3. 1. Coupe histologique d'une biopsie trans-iliaque obtenue
avec un trocart de 7.5 mm de diamètre intérieur (Source : J.P. Roux,
INSERM)

3.3. Techniques d’évaluation architecturale 3D

3.3.1. Microtomographie [PEI97]

La tomographie par absorption de rayons X est une technique non destructive et non
invasive issue du milieu médical qui permet la reconstitution d’images « en coupe »
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d’un objet à trois dimensions. Les systèmes tomographiques sont des outils quoti-
diens qui offrent aux médecins, aux chercheurs, aux ingénieurs, la possibilité d'élu-
cider des questions fondamentales sur les organismes ou sur les objets qu'ils doivent
étudier [Gra02]. Pour les applications médicales, on fait tourner l’ensemble tube X /
détecteur autour du patient. Nous envisageons ici le cas où c’est l’objet qui tourne
sur lui-même, tube X et détecteur étant alors fixes.

3.3.1.1 Principe

La tomographie est basée sur la mesure de l’atténuation d’un rayonnement X mono-
chromatique par un volume élémentaire de matière. Les tomographes sont consti-
tués d’une source de rayons X, d’un plateau tournant, permettant la rotation de
l’échantillon à imager, et d’un détecteur linéaire ou plan composé de photodiodes
(Figure 3. 2). Chacun des éléments sensibles (ou photodiodes) de ce détecteur déli-
vre un signal proportionnel à l’intensité transmise à travers l’objet. Dans notre cas,
le détecteur est de type « plan ». On obtient ainsi une image 2D appelée
« projection ». On acquiert successivement N projections, correspondant à diverses
positions angulaires de l’objet.

Figure 3. 2. Schéma de principe d’un tomographe. Acquisition de
l’image.

Pour l’échantillon représenté sur la Figure 3. 3, l’imageur étant parallèle au
plan ),,( yxO

rr
, chaque photodiode délivre un signal qui permet de mesurer

l’intégrale : ∫
+∞

∞−

dyyxi ),(µ  dans laquelle ( )yx,µ  représente le coefficient linéique

d’atténuation de l’objet au point de coordonnées (x, y) du plan de coupe.
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Figure 3. 3. Reconstruction d’une coupe

L’indice i souligne le fait que l’intégrale est calculée dans ce cas le long de la droite
parallèle à l’axe y (direction du faisceau) et définie par l’abscisse ix , correspondant

au centre de la diode de rang i, le long du détecteur. La valeur numérique de cette
intégrale est calculée à partir du flux de photons délivré par la source (soit D0) et du
flux arrivant sur la diode (soit Di), par l’application de l’équation d’atténuation :









−= ∫

+∞

∞−

dyyxDD ii ),(exp.0 µ (3.1)

avec :
D0 : Nombre de photons délivrés par la source.
Di : Nombre de photons reçus par la diode.

Le flux de photons détecté par chacune des diodes de l’imageur permet alors de me-
surer une intégrale particulière, par application de l’égalité (3.1). La plupart des
imageurs modernes sont constitués de 512 ou de 1024 photodiodes. En tournant
l’objet d’un léger angle autour d’un axe perpendiculaire au plan ),,( yxO

rr
 et passant

par l’échantillon, on obtient les valeurs d’un nouveau jeu d’intégrales qui caractéri-
sent une direction différente. On réitère alors ce processus sur un tour. Radon a
montré en 1917 que, mathématiquement, toute fonction de deux variables ),( yxµ
peut être reconstruite à partir d’un ensemble d’intégrales mesurées sur différentes
droites du plan ),,( yxO

rr
, plan dans lequel est définie la fonction. Avec un imageur

constitué de 512*512 photodiodes, un nombre de projections compris entre 600 et
900 est généralement suffisant pour reconstruire avec une bonne précision
l’ensemble des valeurs ( )yx,µ  qui définissent l’intersection de l’échantillon avec

le plan ),,( yxO
rr

. L’image ( )yx,µ  peut alors être reconstruite en utilisant un algo-

rithme de « rétroprojection filtrée » [Kak87].
La résolution de l’image 2D ou 3D obtenue dépend des dimensions des éléments
sensibles du détecteur (linéaire pour les images 2D et plan pour les images 3D) et
du grandissement [Pei97].
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3.3.1.2. Application à l’os spongieux

Un tomographe clinique (scanner) a une résolution en général supérieure à 500 µm
[Gen96], ce qui est très insuffisant pour évaluer la structure osseuse. Des tomogra-
phes à haute résolution ou micro-tomographes ont donc été développés. L’équipe
Suisse de Rüegsegger et Van Rietbergen a développé des microscanners permettant
d’obtenir in vivo des images 3D d’os spongieux avec une résolution située entre 100
et 200 µm et une dose de radiation acceptable [Ulr98a]. En comparant des images
de résolution 14µm et celles d’une résolution de 100 µm, Laib et al ont montré que
l’on pouvait distinguer les travées osseuses et ont proposé une analyse structurale
3D de l’os spongieux à partir d’images de résolution 100 µm réalisées in vivo
[Lai96]. Ulrich et al. ont utilisé une image 3D de l’extrémité du radius réalisée in
vivo et de résolution 165 µm, pour construire un modèle par éléments finis et propo-
sent d’évaluer le risque fracturaire de la patiente par simulation numérique du com-
portement radius - os de la main sous chargement [Ulr99]. Cependant, la résolution
étant très liée à la dose reçue, les examens in vivo ne peuvent être réalisés avec une
résolution maximale. Pour des études in vitro de caractérisation structurale, la ré-
solution est incontestablement meilleure. En 1989, Feldkamp et al. proposaient des
analyses architecturales de l’os spongieux à partir d’images tomographiques 3D de
résolution 70 µm d’échantillons de dimensions approximatives 8*8*6 mm3 [Fel89]
[Kuh90]. Depuis 1996, Rüegsegger et al. puis Müller et al. exploitent, par
l’évaluation de paramètres structuraux ou bien par la méthode des éléments finis,
des images tomographiques 3D de résolution 14 µm d’échantillons d’os spongieux,
de dimensions maximales 4*4*4 mm3 [Rue96] [Hil97] [Mul98]. D’autres auteurs
utilisent le rayonnement synchrotron pour obtenir une résolution de 8 µm sur
échantillons cubiques d’os spongieux de dimension 4*4*4 mm3 [Bon96] [Pat96]
[Sal99] et atteignant même 2 µm sur des travées osseuses isolée [Sal99] [Pey01].

3.3.2. Imagerie par résonance magnétique

La résonance magnétique (Magnetic Resonance, MR) est une technologie complexe
qui a rapidement évolué depuis son introduction dans le monde biomédical au début
des années 1970. Basée sur l’excitation des molécules d’eau dans un matériau, par
un fort champ magnétique et sur le calcul des temps de relaxation des noyaux ato-
miques, cette technique a révolutionné l’imagerie médicale en général.

3.3.2.1. Principe de la résonance magnétique [ANT98]

L’objet à examiner étant soumis à un champ magnétique intense 
→

0B , les noyaux

atomiques (les protons) s’orientent comme des aiguilles aimantées. Au champ pola-
risant est ajouté une onde radiofréquence générée par une antenne (excitation B1). A
l’arrêt de son application, chaque proton revient à sa position d’équilibre dans le
champ en redonnant de l'énergie qui peut être lue par une même antenne, permettant
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ainsi de définir un temps de relaxation, à partir du courant alternatif sinusoïdal in-
duit dans la bobine de réception. L'énergie redistribuée peut être décomposée sui-
vant un axe parallèle au champ magnétique (relaxation longitudinale ou T1) ou un
axe perpendiculaire au champ magnétique (relaxation transversale ou T2) (Figure
3. 4).

Figure 3. 4. Principe d'une mesure RMN

L'échantillon placé dans le champ magnétique 
→

0B  acquiert une aimantation Mo

dans l'axe du champ 
→

0B . Une excitation 
→

1B  à la fréquence de résonance du

noyau étudié modifie cet équilibre. A l'arrêt de l'excitation, le retour de l'aiman-

tation à sa valeur d'équilibre induit dans cette même bobine un signal à la fré-

quence de résonance : c'est le signal RMN ou FID (Free Induction Decay). Sa

transformée de Fourier est le spectre RMN.

Cette technique a été exploitée pour évaluer l’ostéoporose soit par résonance ma-
gnétique quantitative (Quantitative Magnetic Resonance, QMR), soit à l’aide de la
microscopie par résonance magnétique (Magnetic Resonance Microscopy, µMR)
[Gen96]. Contrairement à la tomographie, l’os cortical ne donne pas de signal, mais
on peut cependant avoir une information quantitative sur l’os spongieux indirecte-
ment, à partir du signal correspondant à la moelle qui remplit les espaces inter-
trabéculaire [Chu93]. Les propriétés magnétiques de l’os trabéculaire et de la
moelle étant significativement différentes, le champ magnétique apparaît localement
inhomogène et les propriétés de relaxation du tissu, comme le temps de relaxation
apparent transverse (T2*) [Chu93], sont modifiés.
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3.3.2.2. Temps de relaxation

Si le champ 
→

0B  était parfaitement homogène et si l'échantillon placé dans ce champ

n'induisait aucune inhomogénéité, la courbe de décroissance de la composante
transversale permettrait d'avoir accès directement au temps de relaxation T2 (encore

appelé temps de relaxation "spin-spin"). En fait, le champ 
→

0B  n'est jamais parfai-

tement homogène, l'échantillon lui-même peut être responsable d'inhomogénéités et
la désynchronisation des aimantations transversales élémentaires s'effectuent plus
vite que ne le voudrait le T2. Le T2*, qui correspond à la décroissance directement
observée du signal RMN, est toujours inférieur au T2. Ce T2* est d'autant plus
court que les inhomogénéités de construction sont importantes. D’après la théorie,
les changements de T2* sont directement liés à la densité du réseau trabéculaire en-
vironnant et à sa géométrie spatiale. La diminution du temps de relaxation est plus
prononcée pour un réseau trabéculaire normal que pour un os spongieux ostéoporo-
tique.

3.3.2.3. Imagerie tridimensionnelle par résonance magnétique

Afin de coder l’espace dans les 3 directions perpendiculaires (x, y, z), on applique
des champs magnétiques variant linéairement dans le volume.
La résolution xδ  de l’image obtenue (ou taille des voxels) dépend du gradient de

lecture du champ magnétique Gx dans cette direction et du temps d’observation T0

comme suit : [Ant98]

0x
x TG

2
γ

π
=δ (3.2)

avec :
γ  : le rapport gyromagnétique du proton ( πγ 2/  = 42.5 MHz/Tesla)

D’autre part, la résolution est également liée au rapport signal sur bruit (SNR) :

acc000 NVBMKSNR γ= (3.3)

avec :

0M  : l’aimantation par unité de volume, B0 le champ principal, V0 le vo-

lume du voxel, Nacc le nombre d’accumulation du signal et K une constante caracté-
ristique de l’imageur.

Pour des voxels cubiques, le rapport signal sur bruit décroît avec la dimension du
voxel à la puissance 3, 3

xδ .
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3.3.2.4. Analyse structurale et architecturale de l’os spongieux par

résonance magnétique

L’imagerie par résonance magnétique permet de reconstruire in vitro et in vivo le
réseau trabéculaire indirectement en réalisant l’image des espaces inter-
trabéculaires qui contiennent la moelle. In vitro, des images obtenues par IRM per-
mettent de réaliser des études structurales quantitatives [Maj95] [Duf96] et cette
technique peut atteindre une résolution spatiale de 33µm [Gen96]. Cependant,
Chung et al ont montré qu’une résolution spatiale de 100 µm à 300 µm pouvant être
obtenue in vivo permet de distinguer les travées osseuses [Chu95].
Dès 1993, Majumdar et al. réalisaient des analyses architecturales à partir d’images
d’os trabéculaire de calcanéums obtenues in vivo à une résolution de 200*200*1000
µm3 [Maj93]. Les images d’échantillons cubiques obtenues, par la suite par ces au-
teurs, à des résolutions pouvant être obtenues in vivo de 156*156*300 µm3 sur des
échantillons d’os spongieux de radius [Maj96] et de 117*117*300 µm3 sur des
échantillons d’os spongieux de calcanéums ou de fémur [Maj98], ont également
permis de réaliser des études structurales et architecturales quantitatives. En 1997,
Genant et al reportaient aussi l’évaluation du risque fracturaire du radius distal à
l’aide de paramètres architecturaux mesurés sur des images réalisées in vivo
[Gen97].
Cette nouvelle technique non-invasive, non-irradiante peut fournir des images tri-
dimensionnelles et représenter l’architecture trabéculaire mais reste cependant trop
coûteuse et longue pour être utilisée en examen de routine.

3.4. Paramètres structuraux 2D et architecturaux 3D

3.4.1. Paramètres histomorphométriques (2D)

L’architecture de l’os spongieux peut être estimée par différents paramètres utilisés
en histomorphométrie. Les paramètres de structure sont calculés sur des images bi-
naires et les paramètres de connectivité sur des images squelettisées. Ces paramè-
tres peuvent également être déterminés à partir des images 2D, fournies par les
techniques d’analyses non destructives.

3.4.1.1. Paramètres structuraux (2D)

Les paramètres structuraux sont évalués à partir d’images binarisées de coupes d’os
spongieux colorées par le trichrome de Goldner. Les mesures réalisées automati-
quement sont celles de TV (Tissue Volume), BS (Bone Surface) et BV (Bone Vo-
lume). Les paramètres structuraux sont calculés à partir de ces mesures en faisant
l’hypothèse d’un modèle de plaques parallèles pour la structure d’os spongieux tri-
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dimensionnelle (le plus couramment utilisé) ou bien d’un modèle de barres cylin-
driques [Par83]. Ceux-ci sont :

• Le volume trabéculaire osseux (Bone Volume / Tissue Volume)

( ) 100*TVBV en % (3.4)

• L’épaisseur des travées :

• Modèle plaques (Trabecular Thickness) :

BVBS
TbTh

/
2

= en µm (3.5)

• Modèle barres (Trabecular Diameter) :

BVBS
TbDm

/
4

= en µm (3.6)

• Le nombre de travées (Trabecular Number) :

• Modèle plaques :

TbTh
TVBV

TbN
/

= en µm-1 (3.7)

• Modèle barres :

TbDmTVBVTbN //
4

5.0







 ×=

π
en µm-1 (3.8)

• La distance inter-travées (Trabecular Separation) :

• Modèle plaques :

TbTh
TbN

TbSp −=
1

en µm (3.9)

• Modèle barres :











−






 ××= 1/

4

5.0

BVTVTbDmTbSp
π

en µm (3.10)

Les fortes corrélations entre ces paramètres structuraux calculés et leurs équivalents
mesurés directement ont été vérifiées par certains auteurs tels que Garrahan et al. et
Birkenhager et al. [Gar87] [Bir88]. D’autre part, Vogel et al. ont démontré que les
paramètres TbTh et TbDm calculés en utilisant respectivement le modèle plaques et
le modèle barres sont très bien corrélés aux épaisseurs moyennes des travées et aux
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diamètres moyens des trabécules mesurés directement dans les structures spongieu-
ses de chaque type [Vog93].

3.4.1.2. Paramètres dits de connectivité (2D)

Les paramètres dits de « connectivité » sont calculés à partir des caractéristiques du
squelette de l’image de la structure d’os spongieux : nombres de nœuds, de lon-
gueurs et de termini. Les définitions et abréviations standards de ces différents pa-
ramètres sont présentées dans le Tableau 3.1.

Tableau 3.1. Désignation des paramètres de connectivité

Noms usuels Noms standardisés
Abrévia-
tions stan-
dardisées

Unités

Nb. de nœuds / surf. de mesure Node number / Tissue Volume N.Nd /mm²
Nb. de termini / surf. de mesure Termini number / Tissue volume N.Tm /mm²
Dist. noeuds à nœuds / surf. de
mesure Node to node length / Tissue volume Nd.Nd / TV mm /

mm²
Dist. noeuds à nœuds / long.
Res.

Node to node length / Total strut
length

Nd.Nd /
TSL %

Dist. noeuds à termini / surf. de
mesure

Node to terminus length / Tissue
volume

Nd.Tm /
TV

mm /
mm²

Dist. noeuds à termini / long.
Res.

Node to terminus length / Total strut
length

Nd.Tm /
TSL %

Dist. termini à termini / surf. de
mesure

Terminus to terminus length / Tissue
volume

Tm.Tm /
TV

mm /
mm²

Dist. termini à termini / long.
res.

Terminus to terminus length / Total
strut length

Tm.Tm /
TSL %

Nb : Nombre, Dist : Distance, surf : Surface, long. res. : Longueur du réseau squelettisé.

En théorie, les principes de stéréologie ne peuvent pas s’appliquer à ces paramètres
de connectivité calculés sur une coupe d’os spongieux car l’évaluation de la con-
nectivité d’une structure 3D ne peut se faire qu’à partir de plusieurs coupes de cette
structure choisies de façon définie [Odg97]. Les paramètres de connectivité évalués
en histomorphométrie ne sont donc que des « indicateurs de connectivité » et Mel-
lish et al. ont montré de bonnes corrélations entre ces paramètres et la résistance
mécanique de l’os spongieux [Mel91].

3.4.1.3. Trabecular Bone Pattern Factor (TBPf)

Le Trabecular Bone Pattern Factor (TBPf), proposé par Hahn et al. utilise l’idée
qu’une structure très connectée présente de nombreuses surfaces concaves, tandis
que les surfaces convexes sont plus nombreuses dans une structure discontinue
[Hah92]. Il est calculé dans notre cas à partir du périmètre (P1) et de la surface (ou
aire, A1) des travées osseuse sur l’image initiale. Après dilatation mathématique de
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l’image entraînant un élargissement des travées d’un pixel [Hah92], le périmètre
(P2) et l’aire (A2) sont mesurés. Le TBPf est défini de la façon suivante :

)(
)(

21

21

AA
PP

TBPf
−
−

= en mm-1 (3.11)

Le type de structure rencontrée (convexe (lié à la non connectivité) ou concave (lié
à la connectivité)) influencera la valeur du TBPf, ce qui n’est pas pris en compte par
le BV/TV notamment. Une structure très connectée donne des valeurs de TBPf fai-
bles. Par contre, le TBPf présente l’inconvénient de dépendre de la résolution de
l’image de la structure analysée et du grandissement utilisé.

3.4.2. Anisotropie structurale et architecturale

L’anisotropie structurale d’une structure spongieuse tridimensionnelle est repré-
sentée mathématiquement par un tenseur de second ordre appelé tenseur de struc-
ture (tenseur de « Fabric ») [Cow85]. Ses vecteurs propres donnent les directions
principales de la structure et ses valeurs propres quantifient le degré d’anisotropie
de la structure trabéculaire.
Différentes méthodes d’analyse sont proposées ci après pour la détermination de ce
tenseur.

3.4.2.1. Méthode du Mean Intercept Length (MIL) en 2D ou 3D

Cet indice permet de quantifier l’anisotropie selon une procédure définie par Whi-
tehouse [Whi74]. Une région d’analyse circulaire est définie sur l’image à analyser.
Le BV/TV est alors calculé. Ensuite, un réseau de lignes parallèles est superposé à
l’image. Le nombre d’intersections entre la grille et les travées est compté pour
chaque ligne. Le nombre total d’intersections pour toutes les lignes de la grille est
divisé par la longueur totale des lignes considérées (PL). Cette opération est répétée
pour différents angles ω (0°<ω<180°) avec un incrément de 5°, permettant d’obtenir
PL(ω) et MIL(ω) [Gou94].

Le MIL est la longueur moyenne entre les interfaces os/moelle et est pro-
portionnel à la longueur totale divisée par le nombre d’intersections (3.12). Le
facteur 2 compense le double comptage.

)(
/

*2)(
ω

ω
LP

TVBV
MIL = en mm (3.12)

En représentant MIL(ω) en fonction de (ω) sur un graphe en coordonnées polaires,
on obtient une ellipse pour une structure anisotrope en 2D et un ellipsoïde en 3D.
Les axes principaux de l’ellipse (en 2D) ou de l’ellipsoïde (en 3D) donnent les
orientations privilégiées de la structure trabéculaire (le grand axe de l’ellipse don-
nant la direction principale des travées ou la direction de densité de tissu maximale)
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et les dimensions relatives de ses axes principaux quantifient les degrés
d’anisotropie. Pour une structure isotrope, la courbe obtenue est un cercle.

Cet ellipsoïde de répartition du MIL est défini par un tenseur du second
ordre M [Har84]. Le tenseur de structure H proposé par Cowin [Cow86] est
l’inverse de la racine carrée de M. A partir d’une image 3D, l’anisotropie est repré-
sentée par un ellipsoïde [Gol93]. Dans le cas de structures tridimensionnelles or-
thotropes, Harrigan et Mann ont montré que l’ellipsoïde structural peut être défini à
partir d’ellipses déterminées par l’analyse de trois coupes perpendiculaires de la
structure [Har84].

Figure 3. 5. Représentation graphique du MIL d'une structure d'os
spongieux en 2D, d’après Feldkamp et al [Fel89]

3.4.2.2. Méthodes volumiques

3.4.2.2.1. Star Volume
Il s’agit d’une méthode qui a largement été exploitée pour la caractérisation des
matériaux poreux en particulier des ciments et des roches. Elle est basée sur l’étude
des espaces médullaires : A partir d’un point quelconque de l’espace médullaire, on
peut projeter dans toutes les directions de l’espace, des rayons. Ces rayons
s’arrêtent dès qu’ils rencontrent, soit une travée osseuse, soit une corticale osseuse,
soit les bords de la coupe. On constitue ainsi une sorte d’étoile. Il suffit alors de
mesurer la longueur de chaque rayon de l’étoile. On voit que plus le réseau sera dé-
connecté, plus la longueur des rayons sera importante. Si un grand nombre d’étoiles
est alors réalisé, on peut ainsi mettre en évidence de petites perforations à
l’intérieur du réseau trabéculaire [Ves91] [Cha96] [Cha97] [Odg97a]. Le star vo-
lume est une mesure qui prend en compte le moment du cube de ces rayons. Vester-
by et al. et Chappard et al. [Ves91] [Cha96] [Cha97] utilisent une méthode de calcul
du star volume appelée « méthode de distribution des cordes » proposée par Levitz
et Tchoumbar [Lev92]. Odgaard et al. [Odg97b] ont calculé le star volume de la
même façon mais pour chaque orientation de la grille de lignes parallèles et déter-
minent ainsi la répartition du star volume (Figure 3. 6.b). Cette répartition peut aus-
si être traduite par un tenseur de Fabric.

ω

ω

MIL( ω )
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Le star volume peut être calculé à partir :
• de l’espace inter-travées, appelé marrow star volume ( *

.spacemV ), qui est un indi-

cateur de la taille moyenne des cavités de moelle osseuse, lié à la connectivité
[Com94].

3
0

*
. 3

lV spacem
π

= en mm3 (3.13)

Avec :
l0 : Longueur des segments formés par les intersections de grilles de lignes

parallèles orientées suivant différents angles et les cavités de moelle (Figure 3.5a).

• Du réseau de travées, appelé trabecular star volume ( *
trV )

3*

3 lTr lV
π

= en mm3 (3.14)

Avec :
ll : Longueur moyenne des segments formés par les intersections entre ces

mêmes grilles et les travées.

a) b)

Figure 3. 6. Représentation 2D du Star Volume

a) Mesure du Star Volume par la méthode des cordes[Cha96], b) Méthode de dis-

tribution du Star Volume [Odg97b]

3.4.2.2.2. « Volume Orientation »
La détermination de l’anisotropie et notamment des directions principales d’une
structure donnée est un paramètre important. Les méthodes classiques sont généra-
lement basées sur l’orientation des éléments d’interface. Odgaard et al. [Odg90] ont
développé une méthode basée sur l’orientation du volume. Pour une analyse 2D,
une grille de points est placée sur la structure à étudier. A partir de chaque point,
des lignes sont tracées dans toutes les directions. Pour chaque ligne est définie la
longueur d’intersection avec la structure environnante. La direction d’orientation
locale du volume est la direction du segment de longueur maximum.
La répartition polaire des fréquences des orientations volumiques locales peut met-
tre en évidence différentes directions privilégiées de la structure trabéculaire
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(Figure 3. 7). En 3D, cette répartition peut aussi être exprimée sous la forme d’un
tenseur du second ordre pouvant définir un tenseur de Fabric.

a) b)

Figure 3. 7. Représentation 2D du « Volume Orientation ».

a) grille de points appliquée sur l'objet, b) direction du segment de longueur

maximum en chaque point, d’après Odgaard et al. [Odg90]

3.4.2.3. Comparaison des différents paramètres

Différents tenseurs de fabric peuvent donc être déterminés pour traduire
l’anisotropie structurale. Pour certaines structures, l’évaluation de différents para-
mètres d’anisotropie peut conduire à des conclusions différentes : une même struc-
ture peut paraître isotrope ou anisotrope lorsqu’elle est évaluée par deux paramètres
différents (Figure 3. 8).

Figure 3. 8. Exemple de structure présentant des propriétés structu-
rales évaluées différemment par le MIL et le VO, d’après Odgaard
[Odg97a].

Pour 29 échantillons d’os spongieux de vertèbres de baleine, Odgaard et
al. et Van Rietbertgen et al. ont comparé les directions structurales privilégiées,
évaluées par les différentes méthodes, aux directions mécaniques principales éva-
luées par une modélisation par éléments finis [Odg97b]. Les directions structurales
privilégiées sont très proches des directions mécaniques principales mais la répar-
tition du Trabecular Star Volume donne la meilleure estimation de ces directions
mécaniques principales. La répartition du MIL donne des directions structurales
privilégiées significativement différentes des directions mécaniques principales et
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la répartition du Volume Orientation ne donne pas une bonne indication des direc-
tions mécaniques principales secondaires et tertiaires. Une telle étude n’a pas été
menée sur des échantillons d’os spongieux humains.

3.4.3. Connexité

Une structure T est dite connexe si à toute paire de points appartenant à celle-ci, il
existe au moins un chemin entre ces deux points qui est totalement inclus dans la
structure. Pour les structures complexes, la propriété de connexité peut être quanti-
fiée par plusieurs paramètres liés entre eux et exprimés différemment.

3.4.3.1. Nombre de connexité

Le nombre de connexité 3N  d’une structure tridimensionnelle est un paramètre qui

dépend de la topologie des j surfaces la délimitant :

( )∑
=

=

−=
Ji

i
igN

0
3 1 (3.15)

Avec :
J : Le nombre de surfaces,

ig  : le genre de la surface i, c’est à dire le nombre maximal de coupures

que l’on peut faire de telle façon que la surface reste connexe [Cos89].

Le genre d’une surface délimitant une structure tridimensionnelle est aussi appelée
connectivité [Odg93]. Autrement dit, le genre est le nombre de « trous » présents à
l’intérieur des surfaces connexes délimitant la structure, ainsi 3N  = nombre de sur-

faces connexes - nombre de trous (Figure 3. 9)

a) J = 1, g = 0,    N3 = 1 b) J = 1, g = 1,    N3 = 0 c) J = 2, g = 0,    N3 = 2

Figure 3. 9. Exemples de calcul du nombre de connexité N3

a) Cas d’une sphère, b) Cas d’un tore, c) Cas d’une sphère présentant une cavité

3.4.3.2. Nombre de Betti

Le Nombre de Betti. correspond au nombre maximum de coupes qui peuvent être
faites sur une surface en des endroits appropriés sans que celle-ci soit divisée en
deux pièces ou plus. Par exemple, si on coupe un tube de papier dans le sens de la
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longueur, le papier reste en une pièce. Comme une et une seule coupe est possible,
le nombre de Betti du tube est 1. Le nombre de Betti du carré, du disque ou de la
sphère est 0; celui du ruban de Möbius est 1; celui du tore ou de la bouteille de
Klein est 2.

Mathématiquement, pour une structure tridimensionnelle, la topologie
peut être décrite à partir des nombres de Betti jusqu’au second ordre β0, β1, β2 ; β0

étant le nombre de parties connexes, β1, le nombre maximum de connexions que
l’on peut enlever sans séparer une partie du réseau en deux parties connexes (égal à

∑
i

ig ) et β2 le nombre de cavités isolées [Fel89] [Odg93]. Si on considère une

structure d’os spongieux suffisamment dense pour ne pas observer un ensemble de
travées isolées, on a β0 = 1 et β2 = 0 car il n’y a pas de cavité close de moelle. La
valeur de β1 varie suivant les auteurs, pour Gundersen et al., Odgaard et al., β1 est
égal au (nombre de trabécules-1) [Gun93] [Odg93], alors que pour Boyce et al., β1

est égal au nombre de trabécules [Boy95a]. Plus récemment, Mawatari et al. ont dé-
fini β1 comme étant le nombre de boucles fermées dans la structure 3D et l’ont cal-
culé pour des échantillons d’os spongieux de fémur de rats [Maw97].

3.4.3.3. Nombre d’Euler

Le Nombre d'Euler est un entier associé à toute surface orientable. C'est un inva-
riant topologique de celle-ci, dans le sens qu'il ne change pas si la surface subit une
déformation continue. Il peut également, dans notre cas, traduire la connectivité du
réseau trabéculaire.

Aspect topologique

Le nombre de connexité d’une structure de dimension d peut être déterminé à partir
du nombre de connexité de l’image de cette structure dans un espace de dimension
d-1 grâce à la construction d’Euler Poincaré [Cos89]. C’est pourquoi le nombre de
connexité dans un espace de dimension d est aussi appelé nombre d’Euler, noté dχ .

Pour une structure tridimensionnelle, le nombre d’Euler peut aussi être défini à par-
tir des nombres de Betti [Odg93] :

210
3 βββχ +−= (3.16)

Dans le cas d’une structure d’os spongieux, 1
3 1 βχ −= .

Formulation mathématique [Odg93] :

La définition mathématique du nombre d’Euler pour une dimension quelconque est
de la forme :

( )∑ −=
d

i
id n

0

1χ (3.17)

Avec :
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dχ  : Nombre d’Euler à la dimension d,

in  : nombre de corps convexes de dimension i, i ≤ d.

Pour une structure unidimensionnelle , on a : 10
1 nn −=χ

Dans le cas d’une structure d’os spongieux squelettisée, 1n = nombre de

branches et 0n = nombre de nœuds. On retrouve ainsi : Euler = n – b, avec n =

nombre de nœuds (nœuds et termini) et b = nombre de branches.

Pour une structure tridimensionnelle, on a 3210
3 nnnn −+−=χ .

Dans le cas simple d’un cube élémentaire,

0n  : nombre de coins du cube, 0n = 8,

1n  : nombre d’arêtes du cube, 1n = 12 ,

2n  : nombre de faces du cube, 2n = 6,

3n  : nombre de volume (de cube), 3n = 1,

ainsi, 13 =χ .

Si le nombre d’Euler d’une structure tridimensionnelle T est calculé à
partir d’échantillons cubiques V de cette structure, les effets de bords doivent être
pris en compte. Sachant que la connexité d’une union de structures A et B vérifie :

( ) )()()( BABABA ∩−+=∪ χχχχ (3.18)

Le nombre d’Euler de la structure tridimensionnelle T dépend des con-
nexités des différents échantillons cubiques V qui la composent et de leurs inter-
sections : faces (F), arêtes (E) et coins (P) [Odg93] (Figure 3. 10). Ainsi, on a :

( ) ∑ ∑∑∑ −+−= )()()()( PEFVT χχχχχ (3.19)

Pour un volume cubique V de la structure tridimensionnelle isolé, on ne
peut calculer qu’une contribution au nombre d’Euler de la structure. Sachant que
les faces, arêtes et coins de V contribuent au nombre d’Euler de plusieurs volumes
cubiques, 2, 4 et 8 respectivement (Figure 3. 10), la contribution de V au nombre
d’Euler de la structure tridimensionnelle s’écrit [Odg93] :
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Exemple :
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Figure 3. 10. Exemple de calcul des caractéristiques d’Euler pour un
volume de 3×3×3 voxels, d’après Odgaard et Gundersen [Odg93]

Discrétisation en voxels

Le nombre d’Euler des structures tridimensionnelles d’os spongieux est
calculé à partir d’images tomographiques ou IRM, c’est à dire de volumes discréti-
sés en voxels, considérés comme des cubes élémentaires. Feldkamp et al. ont pro-
posé en 1989 une méthode simplifiée de calcul du nombre d’Euler à partir de ces
images [Fel89]. Les auteurs considèrent les voxels uniquement connectés par leurs
faces et ne prennent pas en compte les effets de bords. De nombreux auteurs ont
appliqué cette méthode à leurs images tomographiques [Gol93] [Gou94] ou IRM
[Maj96] [Maj98]. Odgaard et Gundersen ont développé la méthode présentée ci
dessus en calculant la contribution au nombre d’Euler du volume étudié (Equation
3.19, Figure 3.9) [Odg93]. Récemment, Ding et al. ont calculé le nombre d’Euler,
par cette méthode, d’os spongieux de tibia humain à partir d’images tomographi-
ques (résolution 22 µm). Les auteurs présentent des valeurs de densité de connecti-
vité (nombre Euler/volume étudié) de 7.25 mm-3 et 7.02 mm-3 pour deux méthodes
de seuillage différentes [Din99].

3.4.3.4. L’estimateur Conneuler

La connexité ou nombre d’Euler étant un paramètre topologique, on peut le déter-
miner pour une structure de dimension d à partir du nombre de connexité de l’image
de cette structure dans un espace de dimension d-1. Cependant, pour déterminer le
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nombre d’Euler d’une structure tridimensionnelle à partir d’informations bidimen-
sionnelles, il est nécessaire d’utiliser des coupes sériées.
En 1993, Gundersen et al. ont proposé d’évaluer le nombre d’Euler d’une structure
d’os spongieux tridimensionnelle à partir d’une série de coupes parallèles de cette
structure [Gun93].
Les coupes parallèles, d’une épaisseur h, sont appelées disector et sont séparées
d’une distance d. Gundersen et al. préconisent une valeur de d = 30 µm pour l’os
spongieux de crête iliaque humaine.
Trois événement dits « Eulériens » peuvent se produire entre deux disectors consé-
cutifs (Figure 3. 11) :
  -  l’apparition ou la disparition d’un îlot osseux (Island),
  -  la formation ou la disparition d’une cavité de moelle (Hole),
  -  la formation ou la disparition d’un pont osseux (Bridge).

L’estimateur Conneuler est défini de la façon suivante :

2
)(

*
IBH +−

=χ (3.21)

Avec :
I : Nombre d’Island,
H : Nombre de Hole,
B : Nombre de Bridge.

Le facteur ½ compense le double comptage (apparition et disparition) des événe-
ments.

Figure 3. 11. Exemple de comptage de Bridge, Hole et Island entre
deux coupes a) et b) d’après Boyce et al. [Boy95a]

Les limites des disectors étant artificielles, les extrémités des travées situées sur ces
limites peuvent être considérées comme des terminis (qui conditionnent l’apparition
ou la disparition d’un îlot osseux) ou bien comme des coupures de travées (qui con-
ditionnent l’apparition ou la disparition d’un pont osseux). Afin d’estimer au mieux
le nombre d’Euler par cette méthode, Gundersen et al. considèrent deux cotés de la
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coupe comme étant artificiels (extrémités considérées comme des terminis) et les
deux autres naturels (extrémités considérées comme des coupures de travées).
L’estimateur de connectivité Conneuler a aussi été utilisé par Boyce et al. dans
l’étude de l’influence des œstrogènes et des biphosphonates sur l’os spongieux de
vertèbres de rats [Boy95a] [Boy95b]. Comparativement à d’autres paramètres
structuraux (Star Volume, TbN), les auteurs ont observé que l’estimateur Conneuler
est plus sensible pour distinguer les différentes structures de ces échantillons d’os
spongieux.

3.4.3.5. Conclusions sur la connexité

Il est important de bien définir les différents paramètres de la connexité,
l’appellation « connectivité » étant souvent utilisée pour définir la propriété de con-
nexité et le terme « paramètres de connectivité » nommant des paramètres issus de
l’histomorphométrie qui sont des paramètres topologiques mais pas de réels para-
mètres de connexité. D’autre part, il est également important de définir les relations
générales entre les paramètres de connexité, celles ci étant souvent présentées sous
des formes simplifiées.
Les caractéristiques de connexité d’une structure tridimensionnelle ne peuvent être
évaluées à partir des caractéristiques d’une coupe unique de cette structure. Pour
évaluer la connexité d’une structure 3D à partir de coupes 2D, il est nécessaire
d’étudier des coupes sériées [Cos89]. Gundersen et al. ont utilisé ce principe et ont
proposé le paramètre Conneuler [Gun93].
La connexité d’une structure 3D peut être évaluée directement par le calcul des
nombres de Betti ou par l’analyse d’une discrétisation de la structure en voxels.
L’évaluation des nombres de Betti peut se réduire au calcul de β1; cependant,
l’application de la définition de ce paramètre aux structures spongieuses varie selon
les auteurs. La discrétisation en voxels d’échantillons d’os spongieux, obtenue di-
rectement par imagerie tomographique par exemple, permet d’appliquer les formu-
lations mathématiques du nombre d’Euler, la méthode proposée par Odgaard per-
mettant de calculer une contribution de l’échantillon au nombre d’Euler d’une
structure plus large [Odg93].

3.4.4. Dimension Fractale D (2D) et (3D)

Formulation mathématique

A maintes reprises, le monde présente une irrégularité régulière. C'est pour cela que
Mandelbrot [Man89] a mis au point une nouvelle géométrie de la nature : la géo-
métrie fractale. Les structures fractales sont constituées d'un motif particulier dont
la reproduction recursive génère une autosimilarité invariante quelque soit l'échelle
d'observation.
A titre illustratif, on peut facilement évaluer la dimension fractale D pour les cour-
bes de Von Koch (de type « flocon de neige »). Dans le cas illustré ci-dessous
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(Figure 3. 12), les mathématiciens trouvent D = log 2 / log (2 cos α / 2), ce qui con-
duit aux valeurs indiquées sur la droite.

Figure 3. 12. Tracé d’une fractale

Successivement la Figure 3. 12. montre le schéma d'indentation de chaque segment,
un tracé au bout de 3 ou 4 étapes, et le tracé "final" de la fractale. Le point intéres-
sant est le suivant : on obtient des valeurs proches de 1 pour les fractales peu acci-
dentées (1ère ligne ci-dessus), alors qu'on se rapproche de plus en plus de 2 au fur
et à mesure que la courbe se complexifie et occupe davantage la surface sur laquelle
elle est tracée. Dans le cas limite α = 90°, où la courbe remplit tout le triangle, on
obtient D = 2. On obtient aussi D = 2 pour la courbe de Péano, qui remplit tout un
carré.

En géométrie ordinaire, on dit qu'une courbe est un espace à 1 dimension
précisément parce qu'on sait mesurer les longueurs le long de la courbe et qu'on
peut repérer tout point de la courbe par un seul nombre, son abscisse, ie sa distance
depuis le point pris comme origine. De même, toujours en géométrie ordinaire, on
dit que les surfaces sont des espaces à deux dimensions parce qu'il suffit de deux
coordonnées pour en repérer les points. Ces nombres entiers 1 ou 2 sont appelés
dimensions euclidiennes. Il est impossible de désigner ainsi un point d'une fractale,
puisqu'on ne peut pas mesurer de longueur le long de la fractale. Une ligne fractale
dessinée dans un plan appartient bien à ce plan, de dimension 2, mais on ne peut
pas dire qu'elle soit de dimension 1. Par contre, on dispose du nombre D, nombre
réel, qui est proche de 1 quand la fractale est "plutôt" lisse, qui augmente quand la
fractale devient plus accidentée, et qui tend vers 2 quand la fractale remplit la por-
tion de plan qui lui sert de support, ie. quand la fractale ressemble à une surface.
En quelque sorte, ces fractales réalisent une sorte d'évolution entre les courbes lis-
ses et les surfaces de la géométrie classique, alors que le nombre D évolue de 1,
dimension euclidienne d'une courbe lisse, à 2, dimension euclidienne d'un morceau
de plan. Pour cette raison, ce nombre D est appelée dimension fractale de la courbe
fractale.
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Application à l’os spongieux

La dimension fractale D est un paramètre de texture qui quantifie la complexité
d’une structure fractale d’un objet [Faz96]. De nombreux éléments biologiques sont
assimilés à des objets fractals afin de quantifier leur complexité par la dimension
fractale (réseau vasculaire par exemple). D’un point de vue mathématique, ces élé-
ments ne sont pas des objets fractals parfaits mais montrent cette propriété pour une
gamme d’échelle limitée [Wei94]. De même, l’os spongieux n’est pas un objet
fractal parfait [Cro93] mais l’interface os/moelle présente des propriétés d’objet
fractal dans un intervalle de dimension limité [Faz96][Maj95]. Dans le cas du calcul
de la dimension fractale D sur des échantillons d’os spongieux, on utilise la mé-
thode du « Box counting » [Wei94] sur des images binaires. Elle est mesurée sur
des coupes 2D d’os spongieux, en appliquant sur l’image, des grilles de différentes
tailles de cases élémentaires ( ε ε× ) [Wei94] [Maj95] [Faz96]. Le nombre de cases
contenant des travées ou parties de travées ( N( )ε ) est porté sur un graphe en fonc-

tion d’ ε , après transformation logarithmique de ces deux paramètres. La dimension
fractale D est alors définie par la relation suivante : [Wei94]

εε log/log )(ND −= (3.22)

La courbe log N(ε) en fonction de log(ε) présente une partie linéaire
(Figure 3. 13b), D est la valeur absolue de la pente de cette droite. L’analyse 2D
d’une image binarisée donne une dimension fractale comprise entre 1 et 2. Cette
méthode peut être extrapolée au 3D, une grille de fenêtres de dimension d3 est su-
perposée à l’image 3D de l’os spongieux. La dimension fractale d’une image 3D
binarisée est comprise entre 2 et 3.

a) b)

Figure 3. 13. Détermination de la dimension fractale 2D d’après
Weinstein et al [Wei94]

a) Grilles de fenêtres de dimensions variables superposées à une coupe d’os

spongieux, b) Détermination de la dimension fractale à partir de la courbe N(ε)

fonction de (ε)
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De nombreux auteurs ont appliqué cette méthode de mesure de la dimension fractale
aux images 2D d’os spongieux. De fortes corrélations entre la dimension fractale et
les paramètres histomorphométriques classiques ont été établies [Maj93]. Majumb-
dar et al. ont aussi mis en évidence une bonne corrélation entre la dimension frac-
tale et le module d’Young pour l’os spongieux de radius [Maj96] et Weinstein et al.
ont montré la possibilité d’évaluer le risque fracturaire par une mesure de dimen-
sion fractale, mais bien que des corrélations entre D et Tb.Sp ou Tb.N aient été rap-
portées [Wei94], aucune relation n’a été établie entre la dimension fractale et la
connectivité. La possibilité de différencier des structures d’os spongieux pathologi-
ques par une mesure de dimension fractale a aussi été montrée par Mawatari et al. à
partir d’image tomographiques 3D d’os spongieux de rats [Maw97].
D’autres analyses fractales ont été développées pour évaluer la texture d’une image.
Lespessailles et al. ont utilisé une analyse fractale basée sur la méthode de FBM
(Fractional Brownian Motion) pour calculer le paramètre fractal H le long de lignes
droites d’orientations variables, d’images radiographiques d’os spongieux de calca-
néums [Les98]. H est lié à la dimension fractale par la relation suivante : H = 2 – D,
ainsi, en 2D, H varie entre 0 et 1. Ce paramètre sert au calcul de deux estimateurs
de texture, le MLE (Maximum Likelihood Estimator) et le PSD (estimateur basé sur
le Power Spectral Density). Les auteurs ont obtenu une corrélation moyenne entre
ces paramètres de textures et la résistance mécanique de l’os spongieux mais cette
quantification de la structure spongieuse n’améliore pas l’estimation de la résistance
osseuse par la densité.

3.4.5. Le Structure Model Index (SMI)

Le SMI a récemment été proposé par Hildebrand et al. et son principe de calcul
s’applique directement aux images 3D de structures d’os spongieux [Hil96].
Le calcul du SMI est basé sur un modèle de structure où le volume dépend d’une
longueur caractéristique de l’architecture, r, suivant la formulation suivante :

erkV = (3.23)
où e peut prendre les valeurs :

1 pour une structure de type plaque,
2 pour une structure de type barre,
3 pour une structure de type sphérique.

La surface S est la dérivée du volume :

r
V

S
∂
∂

= (3.24)

A partir de ce modèle, le SMI est défini de la façon suivante :

2

'

6
S

VS
SMI = (3.25)
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Le facteur 6 permet d’obtenir des valeurs simples. Ainsi, ce paramètre varie entre 0
et 3 et quantifie le type de structure d’os spongieux : plaques (SMI = 0), barres
(SMI = 3) ou intermédiaire (0 < SMI < 3).
Hildebrand et al  calculent ce paramètre à partir d’images tomographiques d’os
spongieux de résolution 14 µm. Les valeurs de SMI obtenues représentent bien les
différents types de structures imagées, montrant l’évolution des structures du mo-
dèle plaque au modèle barre en fonction de l’âge et du site de prélèvement. D’autre
part, différentes valeurs de SMI sont obtenues pour de mêmes valeurs de BV/TV
montrant l’apport de ce paramètre dans la caractérisation structurale [Hil97].

3.5. Conclusions

Comme en témoigne l’énumération précédente, le nombre de paramètres permettant
d’estimer la connectivité, la structure 2D et l’architecture 3D du réseau trabéculaire
est important. Dans un article relativement récent, Chappard et al. [Cha96] ont
montré que les paramètres suivants (Tb.N, Tb.Th., TBPf, Vm space.

* , Vtr
* ), sont très

liés les uns aux autres. Ces paramètres sont également très liés au volume trabécu-
laire osseux (BV/TV). Mais malgré leur corrélation avec les propriétés mécaniques,
ces paramètres améliorent peu l’estimation de la résistance osseuse obtenue par la
mesure de la quantité osseuse. Aussi, les techniques d’analyse de l’architecture os-
seuse s’orientent de plus en plus vers la représentation fidèle 3D du tissu trabécu-
laire. De nouveaux paramètres doivent donc être définis pour exploiter pleinement
ces nouvelles sources d’informations, en particulier le calcul des MIL 3D permet de
caractériser directement l’anisotropie architecturale. Pour l’instant, les paramètres
classiques de l’histomorphométrie sont calculés sur des coupes 2D issues des ima-
ges 3D. Mais de nouveaux paramètres de type histomorphométrique, dits
« directs », sont mesurés in vitro par tomographie [Sal99]. Les performances des
nouvelles techniques d’imagerie 3D permettent de mieux évaluer et modéliser
l’architecture osseuse, mais ces techniques restent lourdes à mettre en œuvre (coût,
temps, …) et peu de grandes séries ont été étudiées, notamment sur le calcanéum.
Le développement de ces nouvelles techniques s’oriente également vers l’imagerie
3D in vivo (IRM), associée à une modélisation par éléments finis (Cf Chapitre 8),
qui permettrait l’évaluation par des méthodes non invasives du risque fracturaire à
condition de mieux connaître les propriétés intrinsèques de résistance du tissu tra-
béculaire ainsi que ses lois de comportement mécanique.
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4.1. Introduction

Actuellement, l’évaluation du comportement mécanique de l’os spongieux paraît es-
sentielle pour améliorer la connaissance de ses propriétés dans plusieurs domaines :
celui des pathologies osseuses par exemple, telle l’ostéoporose, par l’évaluation du
risque fracturaire dû à la perte osseuse, pour quantifier les effets des thérapeutiques
osseuses ou du remodelage osseux, celui aussi des prothèses articulaires et des dis-
positifs d’ostéosynthèse ancrés dans l’os spongieux.

De plus, le développement de méthodes numériques servant à modéliser et
à simuler le comportement de pièces anatomiques nécessite de bien connaître les
propriétés mécaniques des matériaux mis en jeu.

Dans les méthodes expérimentales de caractérisation, de nombreux para-
mètres influencent les propriétés mécaniques ou physiques obtenues : les dimen-
sions, les modes de conservation et de tests des échantillons (température,
fluide…), les conditions aux limites des échantillons, les modes de chargement
(statique ou dynamique) dans le cas de la caractérisation mécanique et évidemment
les moyens de mesures. Compte tenu d’une plus grande facilité de mise en œuvre,
l’essai de compression statique est le plus souvent utilisé pour la caractérisation
mécanique de l’os spongieux et l’influence de ces différents facteurs expérimen-
taux sur les propriétés mécaniques a largement été étudiée. Nous présenterons suc-
cinctement les autres tests pouvant également être mis en œuvre sur échantillons
d’os spongieux et sur tissu trabéculaire.

4.2. Rappels de mécanique [Lem85]

Nous allons aborder dans ce paragraphe quelques notions de base mais néanmoins
essentielles de mécanique et de la théorie de l’élasticité.
Pour modéliser les phénomènes physiques de déformation et de rupture, il faut une
méthode fondée sur des principes généraux gouvernant les variables représentatives
de l’état du milieu matériel. La schématisation mécanique présentée repose sur le
principe des puissances virtuelles. L’idée de base figurait déjà dans les travaux de
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d’Alembert vers 1750 mais c’est le développement récent des méthodes variation-
nelles de l’analyse fonctionnelle dans les années 1970 qui a surtout contribué à son
utilisation systématique. Le choix d’un mouvement virtuel particulier pour un milieu
donné conduit naturellement à une définition cohérente des déformations et des con-
traintes et aux équations d’équilibre avec les conditions aux limites correspondantes.
Un milieu matériel étant isolé, on peut distinguer les actions extérieures qui agissent
sur le milieu, des actions intérieures qui représentent les liaisons existant entre tou-
tes les parties possibles du milieu. Deux axiomes entraînent la loi fondamentale de la
dynamique :
Axiome d’objectivité : La puissance virtuelle des efforts intérieurs associée à tout
mouvement rigidifiant est nulle.
Axiome de l’équilibre (statique ou dynamique) : Pour tout milieu matériel repéré
dans un référentiel absolu, à chaque instant et pour tout mouvement virtuel, la puis-

sance virtuelle des quantités d’accélération 
∧

)(aP est égale à la somme des puissances

virtuelles des efforts intérieurs 
∧

)(iP  et des efforts extérieurs
∧

)( xP . L’application du

principe des puissances virtuelles conduit directement aux équations de la mécanique
des milieux continus.
Ainsi : on a

)()()( xia PPP
∧∧∧

+= (4.1.)

Sans entrer dans les détails, il est nécessaire de définir un tant soit peu ces notions
de puissances virtuelles pour parvenir aux notions simples de contraintes et de dé-
formations que nous avons utilisées dans ce mémoire.
Si l’on considère un domaine D  (équivalent à un corps, Figure 4. 1) de frontière D∂
intérieur à un milieu de volume V et de frontière V∂ , et n , la normale extérieure en
un point M de D∂  repérée dans un repère orthonormé (O, x, y, z).

a) b)

Figure 4. 1. Action des efforts sur un corps [DOR86].

a) Corps soumis à un ensemble de forces extérieures F1, F2,… F7. b) Force de

réaction FR sur la surface S et décomposition de FR selon les trois axes Ox, Oy et

Oz.
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Alors, la puissance virtuelle des efforts intérieurs est définie par l’intégrale sur tout

le domaine D  d’une densité volumique qui à priori contient trois termes en 
→

v , 
∧

D  et
∧

Ω  associés respectivement à un vecteur f et deux tenseurs du second ordre, σ symé-
trique et Γ antisymétrique1 et elle s’écrit (équation (4.2)) :

dVDvfP
D

i )::.()(

∧∧→→∧

ΩΓ++−= ∫ σ   2 (4.2)

Avec :
→

v  : Champ de vecteurs vitesse de déplacement.
∧

D  : Tenseur (2nd ordre) des taux de déformation

[ ]TvgradvgradD )(
2
1

+=
∧

 ou en notation indicielle : )(
2
1

,, ijjiij vvD +=
∧

∧

Ω  : Tenseur des taux de rotation : )(
2
1

,, ijjiij vv −=Ω
∧

En appliquant le lemme fondamental de la physique des milieux continus et le pre-
mier axiome du principe des puissances virtuelles, l’équation (4.2) se réduit à :

∫
∧∧

−=
D

i dVDP :)( σ (4.3)

Le tenseur des contraintes ainsi introduit σ est le tenseur de Cauchy (matrice 3*3).
Le premier axiome du principe des puissances virtuelles et le choix du mouvement
virtuel en théorie du premier gradient sont équivalents à l’hypothèse habituellement
faite pour introduire le tenseur des contraintes, hypothèse qui consiste à supposer
que les efforts intérieurs peuvent être schématisés par une densité surfacique de for-

ces de cohésion 
→

T  qui représente des actions à très courte distance. C’est en déve-
loppant cette hypothèse que l’on définit un vecteur contrainte qui dépend du point

considéré M, du temps t, et qui dépend linéairement de la normale n  à D∂  en M. Le
tenseur des contraintes σ s’ent déduit par :

→→→

= ntMntMT ).,(),,( σ
σ est symétrique et les composantes de sa matrice représentative dans le repère (O,
x, y, z) sont reliées à celles du vecteur contrainte par : (Figure 4. 2) :

jiji nT σ= (4.4)

1
 Un tenseur du second ordre est représenté par une matrice [x, y].2
 Les deux points : désignent le produit tensoriel contracté sur deux indices.



Etat de l’Art : Caractérisation mécanique de l’os spongieux et du tissu trabéculaire – Chapitre 4 -

INSA Lyon - 60 -

y

x

z σz

σx

σy

τxz

τxy
τyx

τyz

τzx
τzy

Tz

Ty
Tx

Figure 4. 2. Ensemble des contraintes sur un élément d’un corps.

Sur chaque face, le vecteur contrainte se décompose en une contrainte normale et
deux contrainte tangentielles.
En définissant les efforts extérieurs comme étant des efforts exercés à distance par

des systèmes extérieurs à V, supposés définis par une densité volumique de force 
→

f ,

et des efforts de contacts schématisés par une densité surfacique de forces 
→

T , la
puissance virtuelle des efforts extérieurs s’écrit : (4.5)

∫ ∫
∂

→→→→∧

+=
D D

dSvTdVvfxP ..)( (4.5)

Et en nommant 
→

γ le vecteur accélération en chaque point M et ρ la masse volumi-

que, la puissance des quantités d’accélération s’exprime par :

∫
→→∧

=
D

dVvaP ργ .)( (4.6)

En remplaçant les expressions des différentes puissances dans l’équation (4.1) et en
appliquant le théorème de la divergence, on obtient les équations de l’équilibre stati-
que ou dynamique.

0=−+
→→

γρσ fdiv  dans D ou 0, =−+ iijij f ργσ (4.7)
→→

= nT .σ   sur D∂ ou  jiji nT σ= (4.8)
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Nous nous sommes familiarisés avec le phénomène des contraintes, nous allons
maintenant aborder le problème des déformations. Dans le cas d’une transformation
infinitésimale, on peut confondre les variables d’Euler et les variables de Lagrange
(qui sont deux descriptions différentes du mouvement), ce qui a pour conséquence
d’éliminer les termes du 2nd ordre. La déformation ε  est définie à partir du taux de

déformation D (équation 4.2) et est fonction du gradient du déplacement 
→

u . Elle
peut s’écrire comme suit sous l’hypothèse des petites déformations et des petits dé-
placements : ( 210.52 −< àε )














+=

→
→

→
→

Tugradugrad )(
2
1

ε ou )(
2
1

,, ijjiij uu +=ε (4.9)

Le problème fondamental pour l’étude de la répartition des contraintes consiste à re-
chercher s’il n’existe pas des directions privilégiées. Dans la terminologie matri-
cielle, cette recherche est identique à la recherche des valeurs et vecteurs propres de
la matrice carrée symétrique [ ]σ . Les éléments principaux sont appelés valeurs et di-

rections principales des contraintes ; les valeurs principales étant réelles et les direc-
tions principales orthogonales si elles sont relatives à deux valeurs principales dis-
tinctes. Ce problème ne sera pas abordé dans ce chapitre, le principe de
diagonalisation des matrices étant généralement bien connu.
Par contre, nous allons nous attarder sur le moyen de relier les contraintes et les dé-
formations obtenues dans le solide étudié. Pour cela, la loi de Hooke généralisée est
étudiée dans le cas des petites déformations et consiste à poser qu’il existe une rela-
tion linéaire entre ε et σ sous forme symétrique, par l’intermédiaire d’un tenseur
d’ordre 4 ijklC .

)31,,,( àdelkjiC klijklij εσ =  ou encore [ ] [ ][ ]εσ C= (4.10)

ou encore (en introduisant les propriétés de symétrie des différents tenseurs) :
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(4.11)

Avec :

ijklC  : Tenseur d’élasticité, tenseur d’ordre 4, noté parfois A

Par inversion de l’équation (4.10), on peut encore écrire :

[ ] [ ][ ]σε .a=
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Où [ ]a  s’écrit (notée parfois [ ]D ) [ ] [ ] 1−= Ca  et devient :
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(4.12)

Avec :

iE  : Module d’Young dans le direction i

ijG  : Module de Coulomb (ou cisaillement) dans le plan (i, j)

ijν  : Coefficient de poisson caractérisant la contraction dans la direction i pour

une tension dans la direction j.

ijη  : Coefficient dit « d ‘influence mutuelle », caractérisant l’allongement dans la

direction i dû à la contrainte tangentielle jσ  (si i<j) ou la distorsion iε  due à une

contrainte normale jσ  (si i>j)

ijµ  : Coefficient de « Chentsov » caractérisant la distorsion dans un des plans de

coordonnées due à un contrainte tangentielle parallèle à un autre plan de coordon-
nées.

Dans différents cas particuliers, et sous certaines hypothèses, on peut réduire le
nombre de constantes dépendantes dans la matrice [ ]a . Par exemple, dans le cas

d’un matériau orthotrope (ie : ce matériau possède trois plans de symétrie élastique
orthogonaux), la matrice [ ]a  se réduit à (4.13) et dans le cas de contraintes planes

(plaques orthotropes), la loi de Hooke généralisée s’écrit (4.14):
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Avec les relations suivantes dans chacun des cas :

311133233322122211 ..;..;.. νννννν EEEEEE ===   et 122211. νν EE =
Dans le cas où l’on a un plan d’isotropie (ie la loi de Hooke a la même forme pour
toute rotation des axes autour de l’axe de symétrie) et un cas de contrainte plane, la
loi de Hooke se réduit également à l’équation (4.14).
Dans le cas ou le corps étudié est isotrope ou considéré comme tel, cela implique
qu’en chaque point, la matrice [ ]a  des constantes élastiques est invariante dans un

changement d’axes. Il ne reste plus alors que deux constantes élastiques indépen-
dantes et la loi de Hooke s’écrit en fonction de E, G et ν (4.15) :
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G (4.15)

En revenant aux notations tensorielles ou indicielles, on a :

[ ] [ ] [ ] dtr
EE

Ι−
+

= )(
1

σ
ν

σ
ν

ε      3 ijkkijij EE
δσ

ν
σ

ν
ε −

+
=

1
     4 (4.16)

Avec :
ν  : coefficient de poisson et 211 <<− ν

3
 Id : Matrice Identité

4
 ijδ  : Indice de Kroënecker.
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Lors d’un essai de compression dans le domaine élastique, si le matériau est considé-
ré comme ayant un comportement isotrope, la relation (4.8) et la loi de Hooke de-
viennent :

S
F

=σ εσ E= (4.17)

Avec :
σ  : Contrainte Normale en MPa
F : Effort de Compression en N
S : Surface apparente de la section en mm²
E : Module d’Young du matériau en MPa
ε  : déformation (généralement exprimée en %)

Un exemple d’essai de traction sur une éprouvette d’acier doux est donné Figure 4.
3a et représente la valeur de la contrainte normale σ en fonction de la déformation ε.
La partie rectiligne OA définit le domaine élastique, c’est à dire que si l’on inter-
rompt l’effort de traction, la courbe revient à l’origine sans déformation résiduelle.
L’ordonnée du point A correspond à la limite élastique σe. La loi de Hooke simpli-
fiée reste de la forme εσ E=  tant que la contrainte σ est inférieure à σe. Au-delà du
point A, on entre dans la zone des déformations non réversibles. Le palier AB ca-
ractérise le domaine parfaitement plastique dans lequel l’éprouvette s’allonge sans
que l’effort de traction augmente. Au-delà du point B commence le domaine des
grandes déformations, la courbe se relevant jusqu’à un maximum C dont l’ordonnée
est la limite de rupture σr. Le phénomène de striction apparaît alors : la déformation
se concentre au voisinage d’une section dont l’aire diminue rapidement (section CD)
jusqu’à la séparation de l’éprouvette en deux parties. Si, après avoir dépassé la li-
mite élastique, on décharge l’éprouvette, on obtient une courbe de retour sensible-
ment rectiligne et parallèle à la partie rectiligne de la première mise en charge (//
OA). Tout se passe comme si l’on avait obtenu un nouveau matériau de limite élasti-
que σr’ plus élevée. On dit alors qu’il y a écrouissage du matériau.

En toute rigueur, la limite d’élasticité σe correspond à la contrainte à par-
tir de laquelle le comportement du matériau s’écarte de la loi de Hooke, c’est à dire
au moment où apparaît la première déformation plastique irréversible. En pratique,
une telle limite est difficile à apprécier car le passage du domaine élastique au do-
maine plastique (Figure 4. 3b) se fait de façon progressive, la limite d’élasticité
vraie dépend donc de la précision que l’on a sur la mesure de l’allongement. Cette
ambiguïté est levée en définissant une limite d’élasticité conventionnelle à 0.2%,
notée Re0.2%. Ainsi, Re0.2% est la contrainte à laquelle correspond une déformation
plastique égale à 0.2%. Sa construction graphique est donnée Figure 4. 3b.
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ε

σ

σe

σr

a) b)

Figure 4. 3. Essai de traction sur acier doux

a)Courbe expérimentale, b) Limite d’élasticité conventionnelle à 0.2 %

L’exemple présenté précédemment est très caractéristique, mais l’on a également
différents types de comportement selon la nature du matériau. Quelques exemples
sont illustrés Figure 4. 4. Le matériau ne présentant pas de domaine plastique, la
rupture se produit alors que les déformations sont élastiques : son comportement est
de type fragile (Figure 4. 4a) (verre, céramiques..). Si une déformation plastique
permanente, accompagnée généralement d’un durcissement du matériau, suit la dé-
formation élastique, alors le comportement est de type ductile (Figure 4. 4b) (mé-
taux…) et enfin si la déformation élastique n’est pas proportionnelle à la charge qui
la provoque, alors le comportement est élastique non linéaire (polymères thermo-
plastiques, élastomères…) Figure 4. 4c.

a) b) c)

Figure 4. 4. Comportements caractéristiques en traction.

a) Comportement fragile, b) Comportement ductile, c) Comportement élastique

non-linéaire
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Lien Mécanique – Anisotropie architecturale

• Pour quantifier l’anisotropie d’une structure, Whitehouse [Whi74] a déterminé
un paramètre de longueur moyenne interceptée, « Mean Intercept Length » ou
MIL. Ce paramètre a été défini au chapitre 3. Il est également possible de lier ce
paramètre en 3D aux paramètres mécaniques. En analysant trois plans orthogo-
naux avec cette méthode (Chapitre 3), L’anisotropie 3D de l’échantillon étudié
peut être quantifiée comme suit d’après Harrigan et Man [Har84]. Cette méthode
suppose une symétrie orthotropique et que l’anisotropie peut être décrite par un
ellipsoïde. L’équation de cet ellipsoïde peut être calculée si l’on fait l’hypothèse
que les ellipses déterminées en analyse plane sont les projections de l’ellipsoïde
dans ces mêmes plans. L’équation générale s’écrit :

{ } [ ]{ }nHn
nMIL

T=
)(

1
2

(4.18)

Avec

{ }n  : vecteur unitaire dans la direction d’intérêt

[ ]H  : tenseur de second rang symétrique et anisotropique (tenseur de

« fabric » ou « d’architecture »).
















=

CFE
FBD
EDA

H , où A, B, C, D, E et F sont les coefficients de

l’équation de l’ellipsoïde.
En déterminant les valeurs propres du système, les directions principales structurales
sont obtenues. Ces valeurs propres déterminent également le degré d’anisotropie
(DA) comme étant :

1

3

3

1

λ
λ

==
MIL
MIL

DA  avec iiMIL λ1=  et λi, valeurs propres de H
(4.19)

Et on classe MIL1>MIL2>MIL3.

• Autres relations basées sur le tenseur de fabric H
L’os spongieux ayant une anisotropie structurale, il semble judicieux  d’établir une
relation liant les constantes élastiques osseuses aux constantes  du tenseur de fabric
(qui représente l’anisotropie de la structure trabélaire) [Cow85]. La relation entre les
constantes élastiques et les valeurs propres du tenseur de fabric normalisé est donné
par :
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Avec :

ijklC  : Composantes du tenseur d’élasticité C

313221 HHHHHH ++=Π , second invariant de H

k1 à k9 : fonctions de densité structurale ou de fraction volumique

4.3. Préparation des échantillons d’os spongieux

4.3.1. Conservation

Il est important qu'entre le moment du prélèvement sur le sujet (cadavre ou animal)
et celui des mesures, les propriétés mécaniques de l'os soient préservées afin que les
résultats obtenus in vitro puissent constituer une bonne approximation de la situa-
tion in vivo.

L’Ethanol

Linde et al. ont montré que la conservation dans l'éthanol, durant 100 jours,
d'échantillons d'os spongieux, n'entraîne pas de modification significative des pro-
priétés mécaniques [Lin93a].

La Congélation

La congélation semble être une bonne solution pour une conservation à long terme.
Pelker et al. [Pel83] n'ont pas détecté de modification de la contrainte ou de la rigi-
dité en torsion pour des échantillons d'os spongieux congelés à -20°C ou -70°C
pendant 14 jours. De même, Linde et Sorensen [Lin93a], lors d'essai de compres-
sion sur échantillons d'os spongieux, n'ont pas trouvé de différence significative sur
la raideur, ni pour des échantillons congelés à -20°C pendant 100 jours, ni pour les
échantillons décongelés et recongelés cinq fois successivement.
Une autre méthode de conservation de l'os est la lyophilisation. Elle peut être ac-
compagnée d'une stérilisation aux rayons gamma pour diminuer les risques de con-
tamination en cas d'implantation du tissu (greffes osseuses).

La Lyophilisation

La lyophilisation est un procédé de conservation dont le principe date de 1906. La
pharmacopée française la définit comme « une technique de dessiccation par subli-
mation de la glace de solutions, de suspensions, ou de tissus animaux préalablement
solidifiés par congélation ». Cette méthode consiste à sublimer la glace d'un produit
congelé, sans passer par l'eau liquide. La sublimation n'est possible qu'à une pres-
sion inférieure au point triple de l'eau (0°C à 1 mmHg ¸ 6 mbar ou 600 Pa). La su-
blimation est endothermique (680 kcal/kg d'eau).

La lyophilisation se décompose en 3 étapes (Figure 4. 5.) :
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• La congélation rapide : il faut que l’échantillon soit amené à une température
suffisamment basse pour rester inférieur à -20°C durant la lyophilisation.

• La dessiccation primaire : correspond à la sublimation de la glace du produit.
La vitesse de dessiccation est fonction de la différence de pressions partielles
entre la vapeur d'eau et la glace, respectivement du front de sublimation et du
condenseur. Un fort abaissement de la pression à l'intérieur de l'enceinte conte-
nant le produit congelé est exigé et ceci nécessite un apport contrôlé de calories
pour compenser l'importante absorption de chaleur dû au changement de phase.
La vapeur produite est mise hors circuit par une condensation sur une paroi
froide (le condensateur) dont la température doit être impérativement inférieure
à celle du produit.

• La dessiccation secondaire : correspond à une déshydratation : lorsque toute la
glace a disparu, la température s'élève spontanément (plus de réaction endo-
thermique).

Figure 4. 5. Cycle de Lyophilisation

L'intérêt majeur de la lyophilisation est d'obtenir un produit stable. D'une part, la
rapidité de la congélation bloque les réactions enzymatiques, comme la croissance
bactérienne et d'autre part ces réactions ne peuvent reprendre ensuite à température
ambiante, le produit étant déshydraté.

La Stérilisation par rayonnement gamma (γ)

La radiostérilisation des greffes osseuses peut se faire par rayonnement gamma dé-
livré par le cobalt ou par le rayonnement bêta d'un accélérateur de particules. Le
mécanisme d'action des rayonnements ionisants sur les micro-organismes est le sui-
vant [Gou83] :
- l'eau (élément le plus important des micro-organismes) subit une radiolyse :

**
2 OHHOH +→   : radicaux libres à durée de vie brève.

En présence d'oxygène dissous : *
2

* OOHOH −−→+
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et en présence d'hydrogène 22OH   (eau oxygénée)

- au niveau des micro-organismes : ionisation et excitation des atomes constitutifs
de la cellule et de son milieu par éjection des électrons périphériques. Il y a forma-
tion de radicaux libres très réactifs et de molécules excitées qui se recombineront
entre elles.

Dans les grosses molécules protéiques, il y a rupture des liaisons hydrogè-
nes et formation des ponts désulfures. Les bases des acides nucléiques sont alté-
rées.

La sensibilité varie considérablement d'un micro-organisme à l'autre. Elle
dépend :

- de la nature du germe (espèce, souche),
- du milieu dans lequel il est irradié. Ainsi, les virus sont plus résistants

que les levures, elles mêmes plus résistantes que les bactéries,
- de la présence d’oxygène qui augmente la radiosensibilité alors que les

réducteurs et la déshydratation la réduisent.
La lyophilisation seule n’entraîne pas de modification significative de la

contrainte de compression obtenue sur des échantillons provenant de tibias et fé-
murs humains [Con93]. La radiostérilisation induit une différence significative des
propriétés mécaniques en compression d’échantillons de tibias humains, unique-
ment pour une irradiation à 6 Mrads [And92]. La contrainte maximale de compres-
sion des échantillons d’os spongieux lyophilisés et radiostérilisés à 2.5 Mrads n’est
pas significativement différente de celle d’os spongieux décongelé de tête fémorale
humaine [Mit94a].

4.3.2. Géométrie

Les pièces anatomiques ne pouvant pas toujours être testées dans leur ensemble, une
découpe est nécessaire. Les échantillons sont élaborés, à l'état congelé, à l'aide
d'appareils de découpe, travaillant à vitesse lente, qui limitent l'échauffement des
pièces osseuses. Les scies à lame diamant (type ISOMET, Buelher) offrent de
bons résultats.

D'après Odgaard et Linde [Odg91], un diamètre D de 5 mm offre la taille
minimum pour la surface de compression d'un échantillon cylindrique d'os spon-
gieux. Une dimension de 5 mm constitue la longueur L minimale pour assurer les
propriétés de continuité de la structure de l’os spongieux [Bro80].
L’influence de la géométrie de l’échantillon a été évaluée par les études de Linde et
al. [Lin92] et Keaveny et al. [Kea93]. Ces études ont montré que la différence entre
des échantillons cubiques et des échantillons cylindriques de rapport L/D=1 n’est
pas significative mais le devient lorsque L/D=2. Par contre, le module et la con-
trainte d’échantillons cubiques sont supérieurs de respectivement 36% (p<0.01) et
18% (p<0.05) aux valeurs correspondantes d’échantillons cylindriques de rapport
L/D de 2 [Kea93c]. Ces deux études ont également montré que la corrélation entre
le module d’Young et la densité apparente s’améliore lorsque le rapport L/D de
l’échantillon augmente.
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L’étude de Zhu et al. [Zhu94] a montré que le module d’élasticité de com-
pression est 42% plus faible sur des échantillons de 5 mm de hauteur par rapport à
des échantillons de 16 mm de hauteur, lorsque la densité apparente est très faible
0.064 g.cm-3; par contre cette différence n’est plus significative pour des densités
de 0.64 g.cm-3.

Les géométries d’échantillons les plus couramment utilisées sont des cu-
bes de 6 à 8 mm de côté ou des cylindres avec un rapport L/D de 1 ou 1.5 et un
diamètre D de 6 à 8 mm. Keaveny et al. [Kea93] recommande l’utilisation
d’échantillons cylindriques de rapport L/D de 2, car notamment la corrélation entre
le module d’élasticité et la densité apparente augmente. Cependant, pour une
meilleure comparaison inter-études, Linde [Lin93b] recommande l’utilisation en
géométrie standard d’échantillons cubiques de 6.5 mm de côté ou d’échantillons
cylindriques de 7.5 mm de diamètre et de 6.5 mm de hauteur. Ainsi, la différence
de géométrie n’est pas significative [Lin92] et les échantillons cubiques présentent
le grand avantage de permettre l’étude de l’anisotropie de l’os spongieux sur le
même échantillon.

4.4. Conditions d’essai

4.4.1. Hydratation

Pour que les conditions de test se rapprochent le plus des conditions existantes in
vivo, il est préférable, selon Turner et Burr [Tur93], de tester l'os hydraté. Cepen-
dant, seuls quelques auteurs prennent cette précaution pour des essais de compres-
sion [Bre88] [Hod90] [Hod92], de fluage [Rim93], de relaxation [Shc74] et de fati-
gue [Mic93].

Des échantillons ont été testés avec ou sans moelle dans certaines études
[Pug73] [Car77] [Lin93a]. Enlever la moelle mécaniquement et chimiquement a un
effet déshydratant sur le tissu trabéculaire, ce qui modifie ses propriétés mécani-
ques [Tow75]. Bien que les échantillons sans moelle soient réhydratés avant le test
mécanique, il peut y avoir, selon les auteurs, des différences significatives entre ces
deux types d'échantillons. De précédentes études sur ce sujet ont montré différents
résultats.

D'après l'étude de Linde et Sorensen [Lin93a], dégraisser les échantillons,
à l’aide d’un jet d’air et d’un bain d’éthanol, entraîne une augmentation de 30% du
module d’Young et une diminution de 50% de l'énergie dissipée au cours du test.
Townsend et al. [Tow75] ont trouvé que les trabécules sèches ont une raideur aug-
mentée de 25% par rapport à celles du tissu hydraté. La grande différence des pro-
priétés mécaniques des échantillons avec ou sans moelle dans l'étude de Linde et
Sorensen [Lin93a] peut être due à l'effet du séchage. Il semblerait qu'une réhydra-
tation pendant plus de trois heures dans du sérum physiologique diminue cette dif-
férence. Mais cette étude a été réalisée avec des échantillons provenant de deux in-
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dividus seulement et par conséquent, des conclusions générales concernant
l'homme ne peuvent être avancées avec certitude.

L'os spongieux dégraissé a été utilisé dans quelques laboratoires. Il n'est
cependant pas possible de comparer les résultats des études utilisant des échan-
tillons dégraissés et les résultats d'études sur échantillons avec moelle à cause de
l'importante variation de nombreux paramètres : la densité entre échantillons, la
technique utilisée pour le test, la géométrie de l'échantillon et l'espèce choisie no-
tamment.

Des comparaisons ont été faites uniquement sur quelques séries. Carter et
Hayes [Car77] ont trouvé une contrainte et un module d’Young plus élevés pour les
échantillons avec moelle que pour les échantillons sans moelle, à une vitesse de dé-
formation de 10s-1, mais aucune différence significative pour des vitesses inférieu-
res. On pourrait voir là l'effet viscoélastique de la moelle.

Les résultats d’une étude, in vitro, chargeant une tête fémorale entière,
avec et sans moelle [Och91], montrent qu’il peut y avoir une augmentation de la
raideur par un effet hydraulique de la moelle, à considérer particulièrement in vivo.

4.4.2. Température

Comme pour la plupart des matériaux biologiques, les propriétés mécaniques de l'os
sont dépendantes de la température environnante. L'os étant un matériau viscoélas-
tique [Lak74] [Lak79], il est important de prendre en compte la température lors de
l’essai mécanique. Pour une mesure exacte des propriétés mécaniques de l'os, les
échantillons devraient être testés à 37°C, ce qui n'est pas toujours aisé à réaliser.

La variation des caractéristiques mécaniques de l'os compact, en fonction
de la température, est faible pour des tests statiques. Par contre, elle semble être
beaucoup plus importante pour des essais dépendants du temps : l'os compact testé
à température ambiante supporte deux fois plus de cycles de chargement jusqu'à la
rupture que l'os testé à 37°C [Car76a].

Sur l’os spongieux, à notre connaissance, seule l’étude de Brear et al.
[Bre88] a évalué l’influence, sur les résultats d’un essai de compression, de la tem-
pérature physiologique (37°C) par rapport à la température ambiante (20-22°C).
Cette étude, réalisée sur os spongieux bovin, a montré une réduction de 7% du mo-
dule d’Young, de 13% pour la contrainte maximale de compression, de 5% pour la
déformation à la contrainte maximale et de 22% pour l’énergie emmagasinée pen-
dant l’essai lorsque la température augmente de 20°C à 37°C.

4.4.3. Conditions de liaison

Les erreurs expérimentales associées à l’essai de compression sur os spongieux sont
dues essentiellement au frottement à l’interface échantillon-plateau, à la découpe
des échantillons ainsi qu’à la raideur du montage utilisé [Lin92].
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Le Frottement

Expérimentalement, la zone centrale des échantillons est moins déformée que les
parties extrêmes à cause des frottements à l’interface plateau-échantillon. Selon
Linde et al., une telle inhomogénéité de la déformation axiale est une cause d’erreur
dans la détermination du module d’Young [Lin93b].

Dans la plupart des essais (de compression), les échantillons n’ont pas de
liaison particulière avec les plateaux de la machine. Quelques auteurs ont utilisé un
plateau inférieur rotulé pour éviter les phénomènes de flexion parasite [Vah87]
[Mos88b] [Tur89] [McC95].

Linde et Hvid [Lin89] ont étudié l'effet des conditions de liaisons de
l'échantillon avec les plateaux de la machine. Le module obtenu avec des plateaux
polis est 5% plus faible qu’avec des plateaux non-polis. Si les plateaux de la ma-
chine sont polis et recouverts d'un film d'huile, le module est réduit de 7% par rap-
port à un essai avec des plateaux non lubrifiés. Lorsque l'échantillon est lié par une
fine couche de PMMA (Polyméthacrylate de méthyle), le module augmente de 40%
et l'énergie de dissipation diminue de 67% par rapport à un échantillon non lié.
Ainsi, la différence de module entre un échantillon fixé en ses extrémités et un
échantillon ayant un frottement minimal avec les plateaux de la machine est prati-
quement de 50%.

Perte de continuité

La découpe des échantillons entraîne inévitablement une perte de conti-
nuité du réseau trabéculaire et une certaine dégradation locale de celui-ci (effets de
bords). En conséquence, les travées au contact de la surface des plateaux de com-
pression vont avoir tendance à se déformer plus que dans une structure intacte. La
combinaison de l’inhomogénéité de la déformation due aux frottements à
l’interface et des effets de bord entraînent une sous-estimation de 20% du module
d’élasticité sur un échantillon cubique de 6 mm de côté [Lin93b].

Dans une autre étude, Allard et Ashman [All91] ont réalisé simultanément
une mesure de la déformation globale et une mesure avec un extensomètre placé au
centre de l’échantillon. Le module obtenu par la mesure au centre de l’échantillon
est beaucoup plus important que celui déterminé par la déformation globale pour un
échantillon cubique de 10 mm de côté. Cette différence n’apparaît plus pour des
échantillons de plus grande dimension dans le sens de la sollicitation. L’influence
des bords semble donc moins grande lorsque la taille de l’échantillon est impor-
tante.

Linde et Hvid [Lin89] se sont également intéressés aux effets du maintien
des parois latérales de l'échantillon (confinement) soit par de l'os spongieux (tests
in situ, A) soit par un cylindre d'acier ajusté aux dimensions de l'échantillon (C)
(Figure 4. 6). Dans le cas A, la rigidité est augmentée de 19%, l'énergie dissipée ne
varie pas. Dans le cas C, la rigidité augmente de 22% et l'énergie dissipée de 68%
par rapport à un essai dans les conditions classiques, B.
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a) b) c)

Figure 4. 6. Différents types d'échantillons testés en compression

a) in situ, b) conventionnel, c) confinement avec parois latérales en acier d'après

Linde et Hvid [Lin89]

Mesure de la déformation de compression de l’échantillon

La déformation axiale est mesurée suivant principalement deux méthodes :
• Méthode globale :

Cette mesure généralement réalisée indirectement par le capteur de dépla-
cement de la machine d’essai, enregistre la déformation de l’échantillon mais aussi
celle des différentes pièces constitutives du montage utilisé, induisant une raideur
parasite. Suivant la raideur du montage et des échantillons testés, l’erreur réalisée
sur la mesure de la déformation est plus ou moins importante. Utilisant une ma-
chine Instron type 4302, équipée d’un capteur d’effort de 1 kN et de colonnes de 10
mm de diamètre, Linde et Hvid [Lin89] ont mis en évidence une erreur de 30% sur
le calcul de la déformation de l’échantillon.

Il est possible de tenir compte de la raideur parasite pour une mesure plus
précise de la déformation. Cependant, seuls quelques auteurs apportent cette cor-
rection [Bre88] [Car77] [Cia91] [Hod90] [Hod92] [Kuh89b] [And92] [Kea93c]
[Kel94].

• Méthode directe :
Cette solution consiste à placer un extensomètre sur les colonnes du mon-

tage, le plus près possible de l’échantillon [Duc77], [Hvi85], [Han87]. Avec un
extensomètre de 5 cm de base de mesure, l’erreur est réduite à 3% selon Linde et
Hvid [Lin89]. Certains auteurs ont même utilisé l’extensomètre directement au
contact de l’échantillon (tibia proximal humain, [Roh91]; os pelvien, [Dal93]; tibia
proximal bovin, [Ash87] [Tur89] [Kea94a] [Kea94b] [Kea94c]). Pour améliorer
cette technique, Turner [Tur89] a utilisé deux extensomètres placés de part et
d’autre de l’échantillon, Dalstra et al. [Dal93] ont réalisé une mesure suivant deux
directions perpendiculaires en faisant pivoter l’extensomètre, permettant ainsi la
mesure du coefficient de poisson. Cette mesure complète a également été réalisée
par Ashman et al. [Ash87] pour valider leur mesure ultrasonore du module
d’élasticité. Cependant, les échantillons, surtout d’origine humaine, sont trop fra-
giles pour fixer l’extensomètre directement sur l’os spongieux. De plus,
l’échantillon doit être de taille importante et l’effet de la fixation sur la distribution
des contraintes n’est pas connu. Aussi, Mitton et al ont développé un extensomètre
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permettant de mesurer la déformation au plus proche de l’échantillon [Mit97b] (Cf
Chapitre 6 Matériels &Méthodes).

Une mesure par méthode optique a été proposée par Odgaard et al.
[Odg89], [Odg91]. Mais la mauvaise précision de cette méthode ne permet pas de
l’utiliser comme méthode de mesure standard.

Une détermination des déplacements, à la périphérie d’échantillons cubi-
ques, à l’aide d’une caméra CCD 1024*1024 Kodak et d’un logiciel de corrélation
d’images développé au Laboratoire de Mécanique des Solides de l’INSA de Lyon
[Mgu96] a été appliquée à l’os spongieux. La corrélation d’images n’est possible
que pour des objets présentant un motif aléatoire (ce qui est le cas pour l’os spon-
gieux), pouvant être renforcé par une projection de fines particules sur la surface
mesurée. Cette méthode optique consiste à enregistrer des images de l’échantillon
testé pour différents niveaux de chargement, leur analyse par le logiciel de corréla-
tion d’images permettant de connaître le champ des déplacements sur une face de
l’échantillon. Lors d’un essai à rupture, le trait de fracture peut être relevé quand
celui-ci se produit sur la face filmée. La précision obtenue par cette méthode de
mesure sans contact est de 1/60ème de pixel, soit pour une analyse d’une zone de
7*7 mm, 0.5 µm [Mgu97]. L’inconvénient de cette technique est qu’elle nécessite
un nettoyage préalable de l’échantillon (modifiant les propriétés mécaniques de
l’os spongieux), la moelle pouvant se déplacer pendant l’essai et influencer la me-
sure. De plus, le temps de mesure et la quantité de données numériques enregistrées
rendent son application fastidieuse sur une grande série d’échantillons. Aussi, cette
méthode n’a pas été utilisée par la suite sur échantillons d’os spongieux globaux
mais uniquement sur travées isolées (Cf Chapitre 9 travées).

Conclusions

Pour éviter les problèmes d’interfaces et de mesure globale de la déformation, cer-
tains auteurs recommandent l’utilisation d’échantillons attachés aux plateaux de la
machine et une mesure de la déformation directement au contact de l’échantillon à
l’aide d’un extensomètre [Roh91][Kea93b][Kea94a][Kea94b][Kea94c].
L’inconvénient de cette solution réside dans la taille relativement importante des
échantillons nécessaires, rendant pratiquement impossible son application à l’étude
de l’os humain.

La méthode la plus communément retenue consiste à effectuer une mesure
de la déformation à proximité de l’échantillon en imposant un précyclage
d’amplitude 0.8% (7 à 15 cycles d’après Linde et Hvid [Lin89]), afin d’atteindre un
état stable et une meilleure précision de la mesure tout en déterminant sa reproduc-
tibilité [Lin87].
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4.5. Influence du temps

Comme nous l’avons déjà indiqué, l’os est un matériau viscoélastique et ses pro-
priétés dépendent du temps. Certains tests mécaniques permettent d’estimer cette
influence. Nous indiquons ci-après les principaux essais.

4.5.1. Vitesse de déformation

La vitesse à laquelle est effectuée le test est importante, car le comportement visco-

élastique de l'os dépend du temps et donc de la vitesse de déformation (
dt
dε

ε =& ).

Suivant les études, la vitesse de déformation choisie pour réaliser un essai de com-
pression quasi-statique varie sensiblement entre ε& = 6.10-5 s-1 (tibia proximal,
[Odg91]) et ε& = 1.10-2 s-1 (tibia proximal, [Lin85][Ben87]). Carter et Hayes [Car77]
se sont intéressés, lors d’un essai de compression, à l'influence de la vitesse de dé-
formation sur le comportement de l'os spongieux ( 13 1010 −−= sàε& ) et ont mis en

évidence une régression en puissance liant la contrainte maximale de compression,
la vitesse de déformation et la densité apparente :

206.068 appρεσ &= en MPa (4.21)

Cette étude a montré que l'influence de la vitesse de déformation est relativement
faible par rapport à celle de la densité apparente.
Linde et al. [Lin91] ont également réalisé une étude pour évaluer l’influence de la
vitesse de déformation ( 14 1010 −−= sàε& ) et ont trouvé que le modèle linéaire est

identique au modèle en puissance, avec un coefficient de 0.073 au lieu de 0.06. Ces
auteurs préfèrent le modèle linéaire car il permet une extrapolation des propriétés
mécaniques pour des vitesses de déformation très faibles.

4.5.2. Relaxation [SAI97]

L’essai de relaxation permet de décrire l’évolution de la contrainte, en fonction du
temps, d’un matériau soumis à une déformation constante.
Les précautions à mettre en œuvre pour la réalisation d’un essai de relaxation peu-
vent être appréhendées à partir de la description d’un essai de relaxation idéal : cet
essai ne prend pas en compte l’effet de la machine sur les résultats de l’essai de re-
laxation. L’essai peut se décomposer en deux étapes : une mise en charge puis une
relaxation (Figure 4. 7a) [Sai97].
Il est comparable à un essai de traction. La déformation totale tε  est la somme de la

déformation élastique eε et de la déformation plastique pε : pet εεε += . La dé-

formation élastique est reliée à la contrainte σ par la loi de Hooke :

Ee
σ

ε = (4.22)
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Avec :
E : module d’Young du matériau (MPa).

Pendant la relaxation, la déformation est imposée et donc, au cours du temps, la
contrainte décroît (sauf modification structurale particulière). En cours de relaxa-
tion, la déformation totale est constante, on a donc : [Sai97]

ctepet =+= εεε (4.23)

L’essai de relaxation consiste alors à réaliser :
• dans un 1er temps, une mise en charge à vitesse de déformation totale imposée ;

ce chargement s’arrête à une valeur de déformation totale choisie au départ;
• dans un 2nd temps, la déformation totale atteinte en fin de chargement est

maintenue constante : la relaxation des contraintes a lieu.
Le suivi de l’essai de relaxation consiste à enregistrer la décroissance de la con-
trainte avec le temps. La mise en charge doit aussi être enregistrée pour connaître
précisément la vitesse de chargement et la contrainte initiale de relaxation. Il est
important d’avoir une vitesse d’enregistrement élevée en début d’essai pour saisir
les variations importantes de la contrainte pendant les tous premiers instants de la
relaxation, et ainsi, pouvoir mesurer les variations de la vitesse de relaxation.

Enfin, comme pour tous les phénomènes activés thermiquement, la tempé-
rature a une influence importante sur le comportement en relaxation.

En pratique, l’échantillon d’os spongieux est comprimé jusqu’à une cer-
taine déformation maintenue constante tout au long de l’essai, la contrainte étant
enregistrée en fonction du temps (Figure 4. 7b). Quelques auteurs ont réalisé des
essais de relaxation en compression [Sch74] [Zil80] [Del94] permettant de simuler
l’action d’une prothèse articulaire ancrée dans l’os spongieux.

a) b)

Figure 4. 7. Essai de relaxation idéal [Sai97]
a) Essai de relaxation isotherme, b) Courbe de relaxation : a : contrainte de relaxa-

tion=f(temps);b : vitesse de déformation de relaxation=f(contrainte de relaxation)
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4.5.3. Fluage [SAI95]

L’essai de fluage consiste à appliquer une contrainte constante pendant un certain
temps et à analyser l’évolution de la déformation. Il est décomposé en deux étapes
(Figure 4. 8a) : la mise en charge et le fluage proprement dit.

En pratique, il n'est pas toujours facile de réaliser un essai à contrainte
constante. En effet, si la déformation est importante, l'essai est réalisé à force
constante : la contrainte augmente lors de l'essai avec l'allongement de l'éprouvette
(Figure 4. 8a). En général, les essais de fluage sont réalisés sur des machines à
charge constante utilisant la force de pesanteur : une masse est fixée à l'éprouvette
ou, bien souvent, pour les essais de longue durée, un système d'amplification de la
charge à bras de levier est utilisé [Sai95].

La courbe de fluage est présentée dans un graphe déformation-temps. La
déformation e0 atteinte en fin de chargement n'est pas représentée sur le graphe.

En général, pour des températures supérieures à 0,3 Tf (Température fi-
nale) il existe trois stades de fluage (Figure 4. 8b) :

• Le fluage primaire, ou transitoire, pendant lequel la vitesse de fluage (ou vi-
tesse de déformation) diminue avec le temps, ce qui correspond à une augmen-
tation de la résistance du matériau, ou encore à une consolidation.

• Le fluage secondaire, ou stationnaire, ou encore quasi visqueux, pendant lequel
la vitesse de déformation est constante avec le temps.

• Le fluage tertiaire, pendant lequel la vitesse de déformation croît jusqu'à la
rupture, un phénomène de striction pouvant apparaître au cours de ce stade.

Pour des températures inférieures à 0,3 Tf, les trois stades décrits précédemment ne
s'observent pas.

a) b)

Figure 4. 8. Essai de fluage [Sai95]

a) Courbes de fluage ; a : théorique, b : expérimental, b) Différents stades de

fluage

L’essai de fluage a été réalisé sur os spongieux de tête fémorale humaine [Zil80] et
de tibia proximal bovin [Bow94] au cours d’un essai de compression. Cette dernière
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étude a montré que la résistance de l’os spongieux pouvait être réduite de façon
conséquente lorsqu’une contrainte moitié de la contrainte maximale était appliquée
pendant 5 heures. Si ces phénomènes de fluage ne sont pas réduits par le remode-
lage adaptatif in vivo, la position assise, avec mauvaise posture, entraînant des ef-
forts importants sur la colonne vertébrale, peut être une des causes des tassements
vertébraux chez les personnes âgées [Bow94].

4.5.4. Fatigue

L’essai de fatigue consiste à imposer à une éprouvette une force ou un déplacement
périodique : en général, on soumet l’éprouvette à une force ou à un déplacement si-
nusoïdal. D’une façon plus générale, un essai de fatigue consiste à faire subir à cette
pièce ou à ce matériau des sollicitations variables dans le temps de façon périodique
ou aléatoire.

Figure 4. 9. Différents types de sollicitations périodiques en fatigue

Une sollicitation périodique (Figure 4. 9) sera dite :
• répétée, quand le paramètre (par exemple la déformation ou la contrainte) varie

de 0 à S ;
• alternée, quand il varie de – S à + S ;
• ondulée, quand il varie de S0 – S à S0 + S.

En sus de la mesure du module d’Young en statique, la caractérisation en fatigue
des propriétés mécaniques de l’os spongieux, ou cortical, est importante pour mieux
comprendre les comportements mécaniques et physiologiques normaux en réponse,
par exemple, à la mise en place d’implants orthopédiques. Choi et al. ont ainsi
montré en flexion 4 points, que l’os spongieux avait une résistance en fatigue signi-
ficativement supérieure à celle de l’os cortical [Cho92].



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 79 -

4.5.5. Essais dynamiques cycliques

Le but des essais de fatigue dynamique est de définir quantitativement la limite
d'endurance d'un matériau soumis à une sollicitation périodique, c'est-à-dire l'am-
plitude maximale qu'il peut supporter indéfiniment, sans rupture apparente. En fait,
il s'agit souvent d'une limite pratique ou conventionnelle pour laquelle la rupture
n'intervient qu'après un certain nombre de cycles qui peut être imposé dans la durée
de vie en utilisation ou, le plus souvent, par l'appareillage d'essai.
Des essais de cyclage en contrainte ou déformation, à différentes vitesses, permet-
tent de déterminer plus rapidement que les essais précédents, les caractéristiques
viscoélastiques des tissus étudiés (modules d’Young et de Coulomb complexes, et le
déphasage).

4.6. Caractérisation mécanique de l’os spongieux

4.6.1. Essai de compression

L’essai de compression est un essai très courant de caractérisation mécanique de
l’os spongieux à l’échelle globale. Il peut être non destructif (Figure 4. 10a), se li-
mitant au seul domaine élastique et permettant ainsi de déterminer le module
d’élasticité dans différentes directions si la forme de l’échantillon s’y prête (échan-
tillon cubique), ou destructif (Figure 4. 10b), et permet ainsi d’obtenir le module
d’élasticité et la résistance mécanique pour la direction de sollicitation, ou. Une
synthèse des résultats de caractérisation en compression par différents auteurs est
donnée dans le Tableau 4.1 (en fin de Chapitre).

a) b)

Figure 4. 10. Essai de compression d’après Linde et al [Lin88]

a) Essai non destructif b) Essai destructif

Suivant la valeur de déformation limite (exemple 0.8%), l’essai de compression
non-destructif permet de calculer (cf.Figure 4. 10) :
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• Le module à 0.8% ( %8.0E ) en MPa, calculé à partir de la pente de la zone li-

néaire de la courbe.
• L'énergie à 0.8% ( %8.0W ) en 3. −mkJ , aire sous la courbe de charge

• L'énergie élastique ( elasW ) en 3. −mkJ , aire sous la courbe de décharge

• L'énergie viscoélastique ( elasvsc WWW −= %8.0 ) en 3. −mkJ ,

Les énergies emmagasinées sont toutes rapportées au volume de l’échantillon con-
sidéré.

4.6.1.1. Comportement de l’os spongieux en compression

La courbe Contrainte -Déformation d’un essai de compression sur un échantillon
d’os spongieux se décompose en trois phases : [Car80]
• une partie linéaire correspondant au domaine élastique,
• une phase de déformation plastique rapidement suivie de la ruine de

l’échantillon puis de la stabilisation de la contrainte de compression donnant
lieu à un plateau sur la courbe de compression,

• une phase de consolidation, qui intervient après l’affaissement complet des cel-
lules de la structure spongieuse (Figure 4. 11).

Figure 4. 11 Comportement de l’os spongieux de fémur humain en
compression, d’après Carter et al. [Car80]

Certains auteurs ont décrit, par l’utilisation de modèles ou observé expérimentale-
ment, les modes de déformation et de rupture de la structure dans les différentes
étapes de la compression.

Dans la phase élastique, les travées longitudinales (parallèles à la direc-
tion de chargement) sont soumises à la flexion élastique pour les structures asymé-
triques [Pug73] et à une compression axiale pour les structures symétriques
[Wil82].

Hayes et Carter ont observé la structure d’un échantillon d’os spongieux
au début de la seconde phase de l’essai de compression [Hay76]. Les modes de
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ruine des travées sont le flambage, le cisaillement et le décollement des lamelles
qui constituent les travées, le nombre de travées endommagées ou rompues aug-
mentant jusqu’à la phase de consolidation. Les travées longitudinales les plus élan-
cées cèdent par flambage pur et celles présentant un faible élancement cèdent par la
création de rotules plastiques ou par rupture fragile si le tissu trabéculaire est sec
[Gib85] [Tow75]. Fyhrie et al. ont également mis en évidence le flambage des tra-
vées longitudinales durant un essai de compression mais aussi des ruptures par ci-
saillement des travées horizontales [Fyh94]. Le cisaillement de ces travées, don-
nant lieu à des ruptures en leur centre ou à leur base et à des décollements le long
de leur axe, est induit par des sollicitations en flexion.

L’apparition de la phase de consolidation dépend de la densité de
l’échantillon d’os spongieux. Si les échantillons sont denses, les cellules de la
structure spongieuse se ferment plus rapidement et cette phase apparaît plus tôt.
Pour des échantillons d’os spongieux de bovin, Hayes et Carter ont montré diffé-
rentes allures de courbe de compression en fonction de la densité, les échantillons
les moins denses présentant un début de consolidation autour de 50% de déforma-
tion [Hay76]. Pour des échantillons d’os spongieux de vertèbres humaines, Fyrhie
et al. ont obtenu le début de la consolidation autour de 12% de déformation
[Fyh94]. Plus récemment, Lespessailles et al. ont vérifié, pour une série
d’échantillons d’os spongieux de calcanéums humains, que les échantillons pré-
sentant une courbe de compression sans plateau correspondaient à une population
plus âgée et une densité plus faible [Les98]. A partir de modèles de structures cel-
lulaires, types à barres ou à plaques, pour représenter l’os spongieux, Gibson et al
ont décrit les mêmes allures de courbes de compression en fonction du rapport

réelleapp ρρ , rapport équivalent à BV/TV, que celles obtenues par Hayes et Carter

[Gib85].

4.6.1.2. Echantillons de compression

Les premiers critères conditionnant la géométrie des échantillons d’os spongieux
servant à la caractérisation mécanique sont des critères d’homogénéité et de repré-
sentativité du volume prélevé par rapport à la structure spongieuse étudiée. La di-
mension caractéristique minimale d’un échantillon d’os spongieux classiquement
citée est 5mm [Bro80] et les échantillons sont généralement cylindriques ou cubi-
ques (cf § 4.3.2. Géométrie). L’hydratation des échantillons et la température des
essais influencent également les résultats (cf § 4.4. Conditions d’essai).

4.6.1.3. Conditions aux limites de l’échantillon de compression

Les conditions aux limites des échantillons testés en compression ne sont pas celles
observées in vivo : les surfaces libres de l’échantillon conduisent à un comporte-
ment global de l’os spongieux différent du comportement lorsque l’échantillon est
entouré du massif osseux réel ou bien totalement confiné [Lin89] et les conditions
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de liaisons entre les plateaux de compression et l’échantillon ont une influence va-
riable sur la mesure des propriétés mécaniques (cf § 4.4. Conditions d’essai).

4.6.1.4. Essai à rupture

Le test de compression destructif a été largement utilisé, dans un premier temps,
pour caractériser la résistance de l’os spongieux, imposant la rupture de
l’échantillon par un chargement dans une seule direction. Généralement, l’essai de
compression destructif n’est pas mené jusqu’à la consolidation mais est stoppé
après l’obtention de l’effort (ou la contrainte) maximum. Il permet ainsi de détermi-
ner dans la direction de sollicitation le module d’élasticité E, la contrainte maximale

maxσ nommée parfois résistance mécanique, la déformation à la contrainte maximale

maxσε  et l’énergie emmagasinée W (Figure 4. 12) :

Figure 4. 12. Essai de compression à rupture.

Avec :
E  : Module d’Young = pente du domaine élastique en MPa

S
Fmax

max =σ , contrainte maximale en MPa (4.24)

maxF  : Effort maximum en N
S  : Surface de l’échantillon en contact avec les plateaux de
compression

en mm²

)
h

d
1ln(100 max

max

F+×=σε  : Déformation à la contrainte

max
en %, (4.25)

maxFd  : déplacement à effort maximum en mm

h  : hauteur de l’échantillon en mm
W  : Aire sous la courbe contrainte – déformation jusqu’à la
contrainte maximale, rapportée au volume de l’échantillon

en kJ/m3
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Le module déterminé par un essai non destructif et celui mesuré par un essai à rup-
ture sont très bien corrélés [Mit97b] et l’ensemble des études concernant le com-
portement de l’os spongieux en compression a montré la forte corrélation entre le
module d’élasticité et la contrainte maximale.

4.6.1.5. Essai élastique

4.6.1.5.1. Intérêt de l’essai dans le domaine élastique
Bien qu’il existe une grande variabilité spatiale des propriétés élastiques de l’os
spongieux, ce matériau présente des orientations structurales privilégiées en fonc-
tion du site considéré. Ainsi, l’os spongieux est anisotrope mais vérifie parfois des
conditions d’orthotropie [Shc74], [Mar83] et même des conditions d’isotropie
transversale (plan isotrope). Afin de quantifier l’anisotropie d’un point de vue mé-
canique, il parait nécessaire soit de prélever plusieurs échantillons (en tenant
compte des grandes variations topologiques des propriétés mécaniques dans la plu-
part des zones anatomiques), soit de réaliser un essai de compression limité au do-
maine élastique permettant d’évaluer le module d’élasticité (ou module d’Young)
dans la direction de compression. Cet essai pouvant être reproduit sans endommager
la structure d’os spongieux, il permet de réaliser différentes études sur un même
échantillon.

Ainsi, des essais de compression élastiques réalisés dans trois directions
perpendiculaires permettent de déterminer les propriétés élastiques de la structure
dans les directions d’orthotropie (Ex, Ey, Ez et les Mil2, Mil3, Mil1 correspondants
aux axes principaux de l’ellipsoïde). Cette méthode permet d’obtenir les informa-
tions nécessaires sur les propriétés mécaniques d’un échantillon d’os spongieux
pour l’évaluation de son anisotropie mécanique.

De plus, la réalisation d’un essai non destructif permet d’appliquer, à un
échantillon caractérisé mécaniquement dans le domaine élastique, des techniques
d’analyse de structure destructives (histomorphométrie) ou non (tomographie, ima-
gerie par résonance magnétique), indispensables à la connaissance de sa structure.

Enfin, une série d’essais de compression élastique peut servir à évaluer la
reproductibilité de l’essai [Lin93b].

4.6.1.5.2. Limite du domaine élastique
La difficulté de réalisation d’un essai élastique réside dans la détermination et
l’observation d’une limite de chargement. Différentes méthodes sont utilisées pour
définir cette limite de chargement.

Jugement « à vue » de l’opérateur

Certains auteurs considèrent la fin du domaine élastique comme la fin de linéarité
de la courbe effort déplacement. Brown et al déterminent cette fin de linéarité à vue
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au cours du déroulement de l’essai. Ils montrent que le temps de réaction de
l’opérateur est suffisamment court pour éviter l’endommagement de l’échantillon en
donnant une variation du module élastique, après plusieurs essais, inférieure à 5%
[Bro80]. Pour déterminer le module d’élasticité à la fin du domaine linéaire et stop-
per l’essai, Linde et al. calculent la pente de la courbe effort déplacement tant que
l’augmentation de cette pente est supérieure à 5%.

Limite en contrainte

Une seconde méthode pour délimiter le domaine élastique consiste à définir une li-
mite en contrainte [Lin87] [Ash89] [Gou94]. Cependant  il est difficile de choisir
une contrainte suffisamment faible pour ne pas endommager les échantillons les
moins résistants et suffisamment élevée pour s’assurer que pour les échantillons les
plus résistants, la phase de transition qui précède le domaine élastique (mise en
place de l’échantillon et réalisation des contacts avec les plateaux de compression)
est largement dépassée. Certains auteurs évaluent préalablement à l’essai de com-
pression non destructif la contrainte ultime par une mesure non invasive de densité
[Lin87] [Gou94] et considèrent que la courbe Effort – Déplacement d’un essai de
compression est linéaire entre 40 % et 65% de la contrainte ultime [Lin87].

Limite en déformation

Cette troisième méthode développée pour effectuer des tests non-destructifs est ba-
sée sur le contrôle de la déformation. En effet, alors que la contrainte ultime varie
beaucoup (facteur 20 ou plus), la déformation à la contrainte maximale ou à la con-
trainte d’écoulement varie seulement d’un facteur 3  [Bre88] [Jen91] [Lin88]. Linde
et al. [Lin88] ont donc développé un test non-destructif basé sur la mesure de la dé-
formation entre 0.1 MPa (zéro de déformation) et une valeur supérieure de 0.6% de
déformation. Ainsi, le module d’élasticité mesuré est noté %6.0E .

Suivant la valeur de déformation limite (exemple 0.8%), l’essai de compression
non-destructif permet de calculer (cf. Figure 4. 10.) :
• Le module à 0.8% ( %8.0E ) en MPa, calculé à partir de la pente de la zone li-

néaire de la courbe.
• L'énergie à 0.8% ( %8.0W ) en 3. −mkJ , aire sous la courbe de charge

• L'énergie élastique ( elasW ) en 3. −mkJ , aire sous la courbe de décharge

• L'énergie viscoélastique ( elasvsc WWW −= %8.0 ) en 3. −mkJ ,

Les énergies emmagasinées sont toutes rapportées au volume de l’échantillon con-
sidéré.

4.6.1.6. Conclusions

La caractérisation mécanique de l’os spongieux par test de compression (méthode
de référence en la matière) utilise des échantillons de géométrie simple, cubique ou
cylindrique. Cependant, le comportement de l’os spongieux dépendant des condi-
tions de conservation de l’échantillon et environnementales, il est préférable d’en
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uniformiser les modalités d’essais afin de faciliter la comparaison de différentes
études. De plus, certaines précautions doivent être prises afin de maîtriser les con-
ditions de liaison entre l’échantillon et les plateaux de compression, entre autres la
découpe de faces parallèles et/ou le rotulage d’un appui et l’assurance d’un glisse-
ment entre l’échantillon et les plateaux (présence d’un fluide). Le protocole de
compression présentant les meilleures conditions utilise une mesure de déformation
locale (par extensométrie), au plus près de l’échantillon et comprend un précyclage
préalable à l’essai non destructif ou à rupture, permettant d’atteindre un état stable
[Lin89]. Les trois essais élastiques dans les directions (x, y, z) étant sensiblement
les directions anatomiques principales.

4.6.2. Essai de traction

Ce type d’essai exige des conditions relativement strictes sur la géométrie des
échantillons et la réalisation des liaisons os/machine. Il est alors plus délicat à met-
tre en œuvre qu’un essai de compression et a donc été peu étudié. Pour résoudre les
problèmes de liaison os/machine, certains auteurs enrobent l’extrémité des échan-
tillons dans une résine, ce qui nécessite parfois le dégraissage de l’os avant l’essai
[Car80] [Ash87] [Roh91]. Kaplan et al. ont choisi d’usiner des échantillons d’os
spongieux de bovin afin d’obtenir une section réduite au centre de l’échantillon et
d’utiliser des mors de traction coniques [Kap85].
Le comportement global de l’os spongieux en traction est différent de celui en com-
pression : la rupture en traction se traduisant par la séparation progressive de
l’échantillon en deux parties, peu d’énergie est dissipée après la rupture des travées
[Car80] et l’os spongieux ne supporte pas en traction de grandes déformations.
Selon les auteurs, différentes conclusions sont données concernant la comparaison
du module d’élasticité et de la contrainte maximale en traction et compression
(Figure 4. 13.). Certains auteurs ont observé des propriétés mécaniques comparables
en compression et traction sur des échantillons d’os spongieux de fémurs humains
[Car80] et de tibia humains [Roh91], tandis que Kaplan et al ont obtenu pour des
échantillons d’os spongieux bovin, une résistance statistiquement supérieure en
compression [Kap85].

a) b)

Figure 4. 13. Comportement en traction et compression

a) pour l’os spongieux humain, d’après Carter et al.[Car80], b) pour l’os spon-

gieux de bovin, d’après Kaplan et al. [Kap85].
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4.6.3. Essai de cisaillement et de torsion

Bien que la structure de l’os spongieux s’adapte essentiellement aux sollicitations
de traction et/ou compression, ce tissu peut être soumis à un état de contraintes
multiaxiales ou de contraintes de cisaillement, dans le cas de défauts de structure
dues aux pathologies osseuses [Bro80], de mise en place de prothèses articulaires
[Che92] [Ask79] ou bien dans le cas de chargement accidentel, dans une direction
différente des directions privilégiées de la structure trabéculaire [For96]. C’est
pourquoi, le comportement de l’os spongieux sous contraintes de cisaillement a été
assez étudié [Tur93].

4.6.3.1. Essai de cisaillement

La réalisation d’essais de cisaillement purs tels que les tests de Iosipescu ou
d’Arcan, nécessite l’usinage des échantillons d’os spongieux (encoche ou forme de
papillon) [Tur93] (Figure 4. 14). Stone et al. ont utilisé le principe d’Arcan pour
réaliser des essais multiaxiaux (essais de cisaillement pur et essais de cisaillement
et traction combinés) sur des échantillons d’os spongieux de bovin [Sto83], mettant
en évidence des ruptures de travées par flexion et cisaillement direct.

a) b)

Figure 4. 14. Tests de cisaillement, d’après Turner et Burr [Tur93]

a) Test de Iosipescu, b) Test d’Arcan

Cependant, l’usinage de l’os spongieux est délicat, particulièrement s’il s’agit d’os
spongieux humain de sujets âgés. C’est pourquoi, Hallawa et al. et Saha et al. ont
réalisé des essais de cisaillement sur des échantillons d’os spongieux humain de
géométrie simple, respectivement parallélépipèdique et cylindrique [Hal78]
[Sah81]. Plus récemment, Mitton et al. ont proposé un essai de cisaillement sur des
échantillons d’os spongieux de géométrie libre dont le principe est le poinçonne-
ment par un emporte-pièce tubulaire en acier inoxydable et affûté à son extrémité
pour limiter l’effet de compression de l’échantillon d’os spongieux sur la section de
l’outil et permettre ainsi une découpe essentiellement par cisaillement de la struc-
ture trabéculaire [Mit97b] [Cen99] (Figure 4. 15). Cet essai est moins « pur » que
les précédents mais a l’avantage d’être relativement simple d’emploi, peu destructif
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et assez bien corrélé aux paramètres structuraux. De plus, Mitton et al. ont observé
sur des échantillons d’os spongieux de vertèbres et calcanéums humains que les
propriétés de cisaillement ainsi évaluées sont corrélées aux propriétés de compres-
sion, de densité et de structure [Mit97b] avec une valeur de contrainte de cisaille-
ment entre 1.6 et 4 MPa sur calcanéum, assez proches des valeurs données dans la
littérature. Enfin, de façon remarquable, les propriétés de cisaillement sont trouvées
être sensiblement identiques selon deux directions principales de chargement ortho-
gonales (réseaux supérieur et inférieur sur calcanéum) validant indirectement la
méthode.

Figure 4. 15. Essai de cisaillement par poinçonnement, d’après Mitton
et al. [Mit97b]

4.6.3.2. Essai de torsion

Certains auteurs ont proposé une caractérisation par essai de torsion sur des échan-
tillons d’os spongieux animal [Ash87] [Kas95] [Zys96] [For96]. Les échantillons
utilisés sont cylindriques et les liaisons os/machine sont assurées par un moulage en
résine ou bien un simple collage acrylique. Les mesures de l’angle de rotation sont
globales ou bien réalisées par un torsiomètre local [Zys96] [For96].
Kasra et al. ont étudié sur des échantillons d’os spongieux de brebis, l’influence de
la vitesse de déformation et l’influence de la moelle sur les propriétés mécaniques
mesurées. Celles-ci dépendent de la vitesse de sollicitation mais la présence ou non
de la moelle n’a pas d’influence pour les vitesses de déformations utilisées
(<0.340rad/s) [Kas95]. Ford et al. ont évalué l’influence de l’orientation du tissu
trabéculaire sur les propriétés en cisaillement pour des échantillons d’os spongieux
bovin. Les auteurs ont ainsi montré que, contrairement aux contraintes de cisaille-
ment maximales, les déformations à la contrainte maximale sont indépendantes de
la densité apparente de l’os spongieux et de l’orientation du réseau trabéculaire
[For96]. Ces mêmes auteurs ont presque systématiquement observé une ligne de
fracture de l’échantillon orientée environ à 45° par rapport à l’axe de torsion
[For96], similaire en cela au mode de rupture en torsion des matériaux fragiles.
Bruyère et al. [Bru99] ont montré sur os spongieux de têtes fémorales humaines des
résultats proches de ceux de Ford et al. [Ford96] en terme de limite élastique en ci-
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saillement, ainsi qu’une très forte part explicative de la densité sur les propriétés
mécaniques de l’os spongieux (Figure 4. 16).

a) b)

Figure 4. 16. Essai de torsion d’après Bruyère et al. [Bru99]

a) Montage de l’essai de torsion, b) Courbe expérimentale de torsion

4.6.4. Comportement des travées dans un échantillon d’os spongieux « global »

Fyhrie et Schaffler [Fyh94] ont étudié expérimentalement, après essais destructifs,
les modes de rupture des travées d’échantillons d’os spongieux de vertèbres humai-
nes. Trois grands types de fractures ont été rencontrés lors d’un test de compres-
sion, suivant l’axe inféro-supérieur, jusqu’à 15% de déformation :
• à la liaison entre une travée verticale et une travée horizontale
• dans la longueur d’une travée horizontale
• au milieu d’une travée horizontale.

Une coupe histologique leur a permis de visualiser l’endommagement de
la matrice osseuse au niveau microstructural.

Le type de sollicitations appliqué aux travées, lors d’un test de compres-
sion, a fait l’objet de nombreuses discussions. Dans le domaine linéaire élastique,
les trabécules longitudinales travaillent soit en compression dans le cas des structu-
res symétriques [Wil82], soit en flexion dans le cas des structures asymétriques
[Pug73]. Les travées horizontales sont principalement soumises à de la flexion.
Pour de grandes déformations et selon l’état de l’os, les trabécules cèdent soit par
flambage pur, soit par rotule ou écoulement plastique (endommagement irréversible
du matériau), soit par rupture fragile. L’élancement (longueur d’une travée rappor-
tée à son épaisseur) important des travées conduit au flambage pour des échan-
tillons secs ou humides. Dans le cas d’un faible élancement, les échantillons hy-
dratés céderont par plastification de compression ou rotules plastiques et les
échantillons secs par rupture fragile [Tow75]. En général, on rapporte que le flam-
bage est le principal mode de déformation des trabécules [Pug73], [Tow75],
[Car77].
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4.6.5. Essais multiaxiaux et critères de résistance

Yahia et al. ont mis au point un essai de compression suivant trois axes simultanés
afin de déterminer sur un échantillon unique, les différents modules d’Young et
coefficients de Poisson [Yah88].
Stone et al et Ford et al ont réalisé des essais sur os spongieux bovin dans différen-
tes directions et ont utilisé plusieurs critères de résistance afin, pour les premiers
auteurs d’évaluer les résistances mécaniques dans des directions non testées et afin
de mettre en évidence le mode de rupture prépondérant dans les essais multiaxiaux
pour les seconds [Sto83] [For96].

4.6.5.1. Le critère de Hoffmann

Stone et al ont réalisé des essais de compression, de cisaillement pur et des essais
de cisaillement et traction combinés puis ont utilisé le critère de Hoffmann pour
l’évaluation de la résistance de l’os spongieux de bovin dans les différentes direc-
tions de sollicitation [Sto83]. L’application de ce critère aux données obtenues
montre que la contrainte maximale de cisaillement acceptable diminue lorsque la
contrainte en traction augmente.
Le critère d’Hoffmann s’écrit de la façon suivante :
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σσσσσ (4.26)

Avec :
St, Sc, Ss respectivement les contraintes maximales en traction pure, compression
pure et cisaillement pur.
La projection de ce critère dans le plan xyxyxx τσσ =,  est une ellipse. L’application

de ce critère aux données de Stone et al. ont permis de déterminer les résistances St,
Sc et Ss pour une densité apparente d’os spongieux bovin de 0.48 g/cm3.
Les résistances mécaniques St et Sc ainsi obtenues sont dans un rapport 3 environ
avec St < Sc.
Ce résultat est en contradiction avec les conclusions de Carter et al. et Rohl et al.
[Car80] [Roh91] (§ 4.6.2 ) et les provenances et orientations diverses des échan-
tillons testés dans cette étude, d’une part en compression et d’autre part en cisaille-
ment et traction combinée, ne permettent pas de conclure sur l’adéquation du critère
d’Hoffmann à l’os spongieux. Par ailleurs, peu de sites de prélèvement présentent
un réseau trabéculaire isotrope.

4.6.5.2. Le critère de la contrainte maximale et le critère de Tsai Wu

En combinant les résultats de résistance de l’os spongieux bovin en cisaillement,
traction et compression et en utilisant le critère de la contrainte maximale puis le
critère de Tsai Wu, Ford et al. ont évalué sa résistance en compression lorsque la di-
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rection de chargement est différente de la direction privilégiée du réseau trabécu-
laire [For96].
Les formulations des deux critères utilisés s’appliquent aux matériaux orthotropes,
transversalement isotropes (dits à plan isotrope).
Dans ce cas, le critère de la contrainte maximale s’écrit :
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Avec :
Xc, Yc, S respectivement les contraintes limites élastiques en compression

dans la direction longitudinale, dans la direction transversale et en cisaillement
dans la direction transversale et θ l’orientation du chargement par rapport à la di-
rection mécanique privilégiée.

Contrairement au critère de la contrainte maximale qui consiste à évaluer
indépendamment les différents modes de sollicitation, le critère de Tsai Wu utilise
une combinaison de ces différents modes :

,1cossin2cossin
1

sin
1

cos
1

sin
11

cos
11

222
12

222
2

424222

=++

++







−+








−

θθσθθσ

θσθσθσθσ

F
S

YYXXYYXX ctctctct (4.28)

Avec :
Xt, Yt, les contraintes limites élastiques en traction (respectivement, lon-

gitudinale et transversale), Xc, Yc, les contraintes limites élastiques en compression
(longitudinale et transversale), S, la contrainte limite élastique en cisaillement, F12,
un terme d’interaction des sollicitations choisi à –0.0108 MPa-1 par les auteurs et
σ , la contrainte de compression appliquée.

En faisant varier la contrainte limite élastique en cisaillement yS τ=  au-

tour de la valeur obtenue par les essais de torsion, les auteurs ont montré pour les
deux critères proposés, l’influence de la contrainte limite élastique en cisaillement
de l’os spongieux sur son comportement lors de sollicitations de compression hors
axe, c’est à dire exercées dans une direction différente de la direction privilégiée du
réseau trabéculaire.

4.7. Caractérisation expérimentale du tissu trabéculaire

4.7.1. Introduction

Le comportement mécanique de l’os spongieux in vivo est expliqué principalement
par la densité osseuse (BMD), l’architecture osseuse et la qualité du tissu trabécu-
laire, cette dernière pouvant être évaluée par ses propriétés mécaniques ou de miné-
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ralisation (§ 2.3), in vitro, ce comportement est expliqué principalement par la
quantité osseuse (BV/TV) et la structure (histomorphométrie et essais mécaniques).
D’autre part, les modélisations par éléments finis (abordées au chapitre suivant) de
l’os spongieux et la simulation de son comportement nécessite d’intégrer dans les
codes de calcul les propriétés intrinsèques du matériau constituant les travées os-
seuses. Or, la détermination in vitro des propriétés mécaniques du tissu trabéculaire
est délicate, et celle in vivo, plus encore, et seulement effectuée sur prélèvements de
crête iliaque. En effet, ce matériau inhomogène et anisotrope présente un caractère
composite et sa structure faite de lamelles d’os de minéralisations différentes (Cf
Chapitre1.), est particulière à chaque travée. Par ailleurs, les faibles dimensions des
travées rendent l’obtention d’échantillons difficile.

Compte tenu de ces difficultés, les contributions des différents auteurs à la
caractérisation mécanique du tissu trabéculaire se sont limitées à l’évaluation d’un
module d’élasticité global, en faisant pour la plupart l’hypothèse d’un matériau
homogène et isotrope (certains auteurs ont tout de même étudié expérimentalement
l’anisotropie de l’os trabéculaire [Ash89] [Mar83] [Tur90]). Depuis 1975, certains
auteurs choisissent de réaliser des essais mécaniques sur travées isolées ou sur des
échantillons usinés de tissu trabéculaire [Tow75] [Men89]. Rho et al ont dévelop-
pé, en 1997, une méthode de caractérisation mécanique par nanoindentation
[Rho97] et les modélisations et caractérisations à l’échelle macroscopique de l’os
spongieux ont également permis d’estimer le module d’élasticité du tissu trabécu-
laire par méthode inverse [Van95].

L’ensemble des méthodes et résultats sont résumés dans le Tableau 4.2., et
l’essentiel des méthodes de caractérisation utilisées est précisé ci-après.

4.7.2. Essais mécaniques sur travées ou échantillons isolés

4.7.2.1. Flambage

Lors d’un essai de compression de l’os spongieux, le flambage est un mode de solli-
citation des travées prépondérant [Hay76]. L’essai de flambage consiste donc à ap-
pliquer une charge dans la direction principale d'une travée isolée jusqu'à ce qu'une
rotule plastique apparaisse et ruine la structure. Townsend et al. et Runkle et al. ont
proposé d’évaluer le module d’élasticité du tissu trabéculaire humain par un essai
de flambage sur travées isolées, respectivement de tibia et fémur, et encastrées à
leur extrémités [Tow75] [Run75] (Figure 4. 17). Ces auteurs ont calculé le module
d’élasticité à partir de la mesure de la charge critique de flambement en utilisant la
formulation d’Euler. En analysant l’évolution de la charge critique en fonction de
l’élancement des travées, Townsend et al. ont observé le comportement ductile du
tissu trabéculaire hydraté avec un module d’élasticité moyen de 11.4 GPa et un
comportement fragile après dégraissage et déshydratation avec un module
d’élasticité moyen de 14.1 GPa. Runkle et al. ont obtenu un module d’élasticité
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moyen de 8.7 GPa. Par contre, cet essai impose d’usiner des travées et de mesurer la
section au microscope.

Figure 4. 17. Schéma d'une expérience de flambage d'après Runkle,
[Run75]

4.7.2.2. Micro-traction

Ryan et al. [Rya89] ont développé un essai de traction sur des travées isolées de
fémur de bœuf. Les travées sont testées de façon à obtenir une longueur
d’échantillon suffisante présentant une section constante. Les auteurs obtiennent
ainsi des modules d’élasticité compris entre 0.4 GPa et 1.8 GPa, dont la moyenne
est inférieure à celle obtenue par d’autres auteurs. Le même type d’essai a été réali-
sé par Rho et al. sur des travées isolées d’un tibia humain. Les auteurs ont obtenu
un module d’Young moyen de 10.4 GPa [Rho93], proche des valeurs obtenues par
flambage sur os humain.
L’essai présenté Figure 4. 18. est le même que les essais de traction classiques. Ce-
pendant, la taille réduite des échantillons impose des moyens de mesure spécifiques
et la mesure de la section est faite par photographie.

Figure 4. 18. Essai de micro-traction d'après Ryan et Williams
[Rya89]



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 93 -

4.7.2.3. Flexion 3 points et 4 points

Afin de comparer le module d’élasticité de l’os cortical et celui du tissu trabécu-
laire, l’équipe de Kuhn et Choi a choisi de réaliser des essais de flexion 3 points sur
des échantillons de crêtes iliaques humaines usinés de faibles dimensions [Kuh87].
Les auteurs ont obtenu un module d’élasticité moyen pour le tissu trabéculaire de 3
à 5 GPa et ont montré, sur des échantillons de mêmes dimensions, une différence
significative entre le module du tissu trabéculaire et celui de l’os cortical [Kuh89]
celui-ci étant supérieur d’environ 20% [Cho90]. D’autre part, ces auteurs ont mon-
tré pour l’os cortical un effet d’échelle sur les résultats obtenus lors de l’essai de
flexion, indiquant des résultats constants à partir d’une longueur d’échantillon égale
à 500 µm.

Essai de flexion 3 points :

Cet essai est l'un des plus couramment utilisé pour la caractérisation du tissu trabé-
culaire car sa mise en œuvre est moins délicate que pour les autres méthodes. Il né-
cessite cependant d'usiner les travées testées. Choi et al. ont obtenu un module
d’élasticité de 4.6 GPa sur tibia humain (Figure 4. 19).

Figure 4. 19. Essai de flexion 3 points d'après Choi et al. [Cho90]

Essai de flexion 4 points :

Cet essai ressemble à la flexion 3 points. Il est cependant moins utilisé car plus dif-
ficile à mettre en œuvre. Seul Choi et al. l'ont utilisé pour déterminer d'une part les
propriétés mécaniques du tissu trabéculaire mais également ses propriétés en fati-
gue. Ils ont obtenu lors de ce type d’essai, un module d’élasticité de 5.7 GPa sur ti-
bia humain. Les dimensions de l’échantillon ont été mesurées au microscope et nu-
mérisées (Figure 4. 20).
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Figure 4. 20. Essai de flexion 4 points d'après Choi et al. [Cho92]

4.7.2.4. Micro-Flexion et modélisation poutre-console

Mente et Lewis ont proposé des essais de flexion type poutre console sur des tra-
vées isolées de fémur et tibia humains [Men89]. Ce type d'essai évite l'usinage des
travées mais nécessite de connaître parfaitement la géométrie de l'échantillon.
Compte tenu de la difficulté d’obtenir des échantillons de géométrie régulière, les
auteurs ont choisi de reconstruire la géométrie réelle des échantillons et de réaliser
une modélisation par éléments finis adaptée à chaque test. Une trabécule est alors
isolée et testée en flexion afin de déterminer la raideur (rapport entre la charge ap-
pliquée et le déplacement de ce point d'application) de l'échantillon. Mente et Lewis
ont inclu la travée testée dans une résine puis ont effectué des coupes successives à
hauteur donnée pour reconstruire la géométrie. Le module d'élasticité utilisé pour la
simulation numérique est modifié de façon à obtenir une raideur numérique égale à
la raideur obtenue expérimentalement. Le module d’élasticité pour le tissu trabécu-
laire est évalué par identification ou ce qu’on appelle communément une « méthode
inverse ». Le module moyen obtenu par Mente et al est environ 8 GPa.
L'expérimentation présentée Figure 4. 21 est relativement simple à mettre en œuvre,
la difficulté principale restant la reconstruction fidèle de la géométrie de la travée.
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Figure 4. 21. Essai de flexion de type poutre console et reconstruc-
tion en éléments finis, d'après Mente et Lewis [Men89]

Van Rietbergen [Van95] a également utilisé cette méthode associant caractérisation
mécanique et simulation par éléments finis. Les auteurs ont proposé la caractérisa-
tion mécanique d'échantillons cubiques d'os spongieux à partir d'une mesure de den-
sité et d'une relation entre densité et module d'Young établie précédemment à partir
d'essai de compression. Les modèles complets des échantillons cubiques ont été
construit pour la simulation par éléments finis des essais de compression présentés
au chapitre suivant.

4.7.2.5. Nano-indentation

Afin d’éviter les difficultés expérimentales liées à la mise en œuvre d’essais méca-
niques tels que la flexion de travées, Rho et al. ont mis au point la détermination du
module d’élasticité du tissu trabéculaire par nanoindentation [Roy96] [Rho97]
[Rho98]. Cette méthode consiste simplement à faire une série d'essais de dureté
Vickers sur une travée. Des hypothèses de microstructure permettent de relier cette
dureté aux propriétés mécaniques du matériau. Cette technique apporte une mesure
très locale du module d’élasticité dans une direction, permettant de réaliser une
cartographie des propriétés élastiques avec une résolution de l’ordre du micron.
L’échantillon testé est déshydraté puis enrobé dans une résine et la surface destinée
à l’indentation est polie. L’indenteur est une pyramide à trois faces et la profondeur
d’indentation étant de 1 µm environ, on peut penser que la raideur de contact ne dé-
pend que d’une seule lamelle osseuse.
En faisant l’hypothèse d’un matériau homogène et isotrope, le module d’élasticité
est lié à la raideur de contact mesurée lors du déchargement S (Figure 4. 22) et à la
surface de contact A évaluée à partir de la géométrie de l’indenteur, suivant la rela-
tion :
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Avec :

bE et bν  le module d’Young et le coefficient de Poisson de l’os

iE et iν  les mêmes quantités pour l’indenteur

β  est un coefficient dépendant de la géométrie de l’indenteur ( 034.1=β
pour l’indenteur Berkovich.

Cette relation reste valable pour un matériau anisotrope dont on connaît les direc-
tions d’orthotropie et si l’essai est réalisé suivant ces directions.

Figure 4. 22. Schéma d’une courbe typique d’indentation, d’après Rho
et al.[Rho97] et [Tur93]

Pour le tissu trabéculaire situé dans le plan transversal isotrope de l’os spongieux,
Rho et al. ont obtenu une valeur moyenne du module d’élasticité égale à 13.4 GPa,
sur des travées isolées de vertèbres et tibia humains [Rho97]. Cette valeur est pro-
che de celle obtenue précédemment par Roy et al. : 16 GPa [Roy96]. Plus récem-
ment, Turner et al. ont obtenu une valeur de 18.1 GPa et Zysset et al. une valeur de
11.4 GPa pour des travées issues d’échantillons de fémur distal humain [Tur99]
[Zys99]. Roy et al. ont également mis en évidence l’anisotropie du tissu trabécu-
laire, obtenant un module d’élasticité moyen de 22.7 GPa pour des travées longitu-
dinales [Roy96].
Cette méthode est relativement simple à mettre en œuvre mais elle pose un pro-
blème. L'os étant un matériau très hétérogène et anisotrope, la dureté est très varia-
ble selon la structure testée (packets ou ligne de cémentation ou matrice) et les ré-
sultats doivent être traités avec précaution.

4.7.3. Conclusions

On observe une grande variabilité des valeurs du module d’élasticité du tissu trabé-
culaire. Cette variabilité peut être expliquée par le caractère composite, hétérogène
et anisotrope de l’os, le mode de conservation mais aussi par la variabilité des con-
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ditions d’essai avec également l’influence des appuis et des liaisons. Les essais mé-
caniques sur travées isolées ou usinées présentent également des difficultés liées à
la géométrie des échantillons et à l’échelle de réalisation des essais, sous charge et
déplacement très faibles. Leur usinage entraîne inévitablement un affaiblissement
de leur propriétés mécaniques. L’utilisation d’essais macroscopiques et d’une mé-
thode inverse comporte la construction d’un modèle de structure réelle, nécessitant
d’importantes capacités numériques et reproduisant plus ou moins fidèlement la
réalité. La technique de nanoindentation, relativement simple, semble intéressante
mais l’influence des conditions de chargement (vitesse) et de préparation des
échantillons (séchage, réhydratation) reste à étudier. De plus, cette technique ne
renseigne que sur les propriétés locales et directionnelles d’une lamelle osseuse, et
le lien avec le comportement élastique d’une travée entière pose problème.

4.8. Caractérisation ultra-sonore

Les méthodes ultrasonores appliquées à l’étude de l’os spongieux apportent diffé-
rentes informations. Les ondes ultrasonores utilisées en transmission permettent
d’évaluer les caractéristiques mécaniques élastiques d’un matériau [Ash84] et des
mesures d’atténuation et de célérité sont utilisées cliniquement pour la caractérisa-
tion de l’os spongieux [Han96]. La microscopie acoustique, basée sur les principes
de réflexion des ondes ultrasonores par un matériau, permet aussi de caractériser
l’os spongieux [Tur99].

4.8.1. Détermination des modules d’Elasticité par transmission

4.8.1.1. Principe

Les modes purs de propagation des ultrasons dans les solides correspondent à la
propagation d’ondes longitudinales pures (caractérisée par un mouvement des parti-
cules solides parallèle à la direction de propagation de l’onde), et à la propagation
d’ondes transversales pures (caractérisée par un mouvement des particules perpen-
diculaire à la direction de propagation de l’onde) (Figure 4. 23).

a) b)

Figure 4. 23. Propagation d’onde ultrasonore dans un échantillon os-
seux, d’après Turner et al. [Tur93]

a) Propagation d’onde longitudinale, b) Propagation d’onde transversale
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Si les dimensions de l’échantillon sont très grandes devant la longueur d’onde
transmise, on considère la propagation de l’onde ultrasonore dans un milieu élasti-
que illimité, appelée aussi propagation en mode « infini ». Dans ce cas, en combi-
nant la loi de Hooke et la loi de propagation des ondes ultrasonores, on obtient
[Yoo76]:

nsrmrnsm UNNCUV =2ρ (4.30)

Avec :
ρ  : Densité du matériau

V  : Célérité de l’onde ultrasonore
U : Cosinus directeurs donnant la direction de mouvement des particules
N  : Cosinus directeurs donnant la direction de propagation de l’onde ultra-
sonore

mrnsC  : Composantes de la matrice des coefficients d’élasticité du matériau

Si l’on considère le cas particulier d’un matériau orthotrope, la matrice des coeffi-
cients d’élasticité s’écrit :
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La résolution de l’équation (4.10) permet d’obtenir pour le cas particulier d’un ma-
tériau orthotrope les relations entre les vitesses de propagation ultrasonore et les
coefficients élastiques [Van81] :
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Avec :

ijV  : Vitesse des ondes se propageant dans la direction i, avec un mouvement

des particules dans la direction j(onde longitudinale si ji =  ou onde trans-
versale si ji ≠ ).

ijijV /  : Vitesse des ondes se propageant dans la direction 
2

ji +
 avec un

mouvement des particules dans le plan ij
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Si les dimensions de l’échantillon dans les directions perpendiculaires à la direction
de propagation des ondes ultrasonores, sont petites par rapport à la longueur d’onde,
et la dimension dans le sens de propagation, supérieure à la longueur d’onde, on
considère la propagation dans un milieu élastique limité. Ce mode de propagation
est aussi appelé le mode « barre ». Dans ce cas, chaque point d’une section de
l’échantillon vibre de la même façon et l’équation de propagation d’une onde lon-
gitudinale dans cette barre est donnée par :

2
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∂
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ρ (4.33)

Avec :
E  : Module d’Young
ρ  : Densité du matériau

( )txu ,  : Déplacement longitudinal de la section à l’abscisse x.

La résolution de l’équation (4.13) donne la relation entre la célérité des ondes ultra-
sonores longitudinales et le module d’Young dans la direction de propaga-
tion [Des95] :

2
L

CE ρ= (4.34)

Avec :
E  : Module d’Young en MPa
ρ  : Densité du matériau en g/mm3

LC  : Célérité de l’onde longitudinale en mm/s

De même, l’équation de propagation d’une onde transversale en mode « barre »
s’écrit :
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Avec :
G  : Module de Coulomb en MPa
ρ  : Densité du matériau en g/mm3

( )tx,θ  : Angle de torsion

On obtient :
2
TCG ρ= (4.36)

Avec :
G  : Module de Coulomb en MPa
ρ  : Densité du matériau en g/mm3

TC  : Célérité de l’onde transversale en mm/s
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4.8.1.2. Application à l’os spongieux

L’os spongieux est un matériau hétérogène et anisotrope. Son anisotropie a large-
ment été étudiée par des tests mécaniques mais le mode de propagation d’une onde
ultrasonore dans l’os spongieux n’est pas connu. Après avoir caractérisé les modu-
les d’élasticité de l’os cortical [Ash84], Ashman a proposé en 1987 la caractérisa-
tion de l’os spongieux par une méthode ultrasonore, faisant l’hypothèse d’un maté-
riau homogène et d’une propagation en mode barre des ondes ultrasonores [Ash87].
Ainsi, les conditions d’application de l’équation 4.33. sont les suivantes :

La longueur d’onde ultrasonore doit être :
• 1) Supérieure à la longueur caractéristique de la structure d’os spongieux (di-

mension du volume élémentaire représentatif) afin de considérer un matériau
homogène,

• 2) Supérieure aux dimensions transversales de l’échantillon d’os spongieux
• 3) Inférieure à la dimension dans la direction de propagation.

Ashman et al. utilisent des transducteurs de fréquence 50 kHz sur des
échantillons d’os spongieux de dimension transversale 5 mm et de longueur 10 ou
15 mm et mesurent des célérités entre 1000 ms-1 et 1600 ms-1 [Ash87] [Ash88]. La
longueur d’onde étant située autour de 20 mm, la 3ème condition d’une propagation
en mode barre n’est pas vérifiée. Cependant, Ashman et al. ont validé cette mé-
thode ultrasonore de caractérisation élastique de l’os spongieux en comparant les
modules élastiques obtenus par des essais mécaniques et par des mesures ultrasono-
res [Ash87].

Strelizki et al. ont aussi montré qu’à basse fréquence, le mode de propa-
gation des ondes ultrasonores dans l’os spongieux peut être modélisé par le mode
barre [Sre97] tandis que Nej et al. donne la même conclusion pour des ondes ultra-
sonores de fréquence 1MHz, ne vérifiant pas la condition 1) ci-dessus [Nej96].

Cette méthode de caractérisation ultrasonore permet de pallier les diffi-
cultés de réalisation d’essais mécaniques mais ne permet d’obtenir que les proprié-
tés élastiques de l’os spongieux. En considérant aussi que ces propriétés élastiques
sont corrélées à la résistance mécanique [Car77] [Mit97b], certaines équipes de re-
cherche ont choisi cette méthode pour la caractérisation mécanique de l’os spon-
gieux [Ash89] [Rho95] [Des98] [Rho96] (Tableau 4.1).

4.8.1.3. Application au tissu trabéculaire

Afin de déterminer les modules élastiques du tissu trabéculaire, Ashman et al. ont
proposé d’appliquer les conditions d’une propagation d’ondes ultrasonores en mode
barre aux dimensions des travées [Ash88]. Pour cela, les auteurs utilisent la trans-
mission d’ondes ultrasonores de fréquence 2.25 MHz sur des travées isolées
[Rho93] ou bien des échantillons d’os spongieux [Ash94]. Sur os bovin, les céléri-
tés mesurées sont comprises entre 2200 ms-1 et 2900 ms-1, montrant ainsi une lon-



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 101 -

gueur d’onde de l’ordre de 1 mm [Ash88]. Si l’on considère que les dimensions
transversales des travées varient de 0.1 à 0.5 mm, avec une longueur de l’ordre de
quelques millimètres, les conditions 1), 2) et 3) citées précédemment sont vérifiées.

Les modules d’Young moyens du tissu trabéculaire obtenus par cette mé-
thode ultrasonore sont de 10.9 GPa pour l’os bovin, et de 13 à 15 GPa pour l’os
humain [Ash88] [Rho93], valeurs proches de celles obtenues par tests mécaniques
(§ 4.7.2). Cependant, la propagation des ondes ultrasonores dans les travées peut
être modifiée si les travées ne sont pas isolées, car la présence des travées transver-
sales dans l’échantillon d’os spongieux augmente leur vitesse de propagation, le
module d’élasticité étant alors surestimé [Ash88]. Par contre, même si les travées
sont fortement orientées dans l’échantillon d’os spongieux, le trajet réel des ondes
peut être plus long que la dimension de l’échantillon dans la direction de propaga-
tion [Ash94]. Dans ces conditions, en faisant l’hypothèse d’une longueur de trajet,
égale à la dimension de l’échantillon, le module d’élasticité mesuré peut être sous
estimé.

La transmission d’ondes ultrasonores de haute fréquence dans des travées
orientées permet donc de déterminer les modules d’élasticité du tissu trabéculaire
et offre une méthode de caractérisation élastique relativement simple à mettre en
œuvre, comparativement aux essais mécaniques. Ces derniers permettent toutefois
la caractérisation limite élasto-plastique du tissu, contrairement à la technique US
limitée au domaine élastique (module).

4.8.2. Caractérisation clinique par transmission

Dans un milieu hétérogène tel que l’os spongieux, la propagation des ondes ultraso-
nores n’est connue que pour des cas déterminés de fréquences et de conditions de
mesures. De façon générale, la transmission des ondes ultrasonores dans l’os spon-
gieux dépend de ses propriétés élastiques, de sa densité et de sa structure. C’est
pourquoi la technique ultrasonore paraît intéressante pour l’évaluation de la qualité
de l’os spongieux, particulièrement dans les cas pathologiques. Ainsi, des appareils
ultrasonores cliniques ont été développés et certaines études visent à mettre en évi-
dence les relations entre des paramètres ultrasonores, l’architecture et la densité de
l’os spongieux.

4.8.2.1. Matériel et méthodes de mesures

Les sites de mesures ultrasonores, in vivo, sont le tibia, la rotule, les phalanges ou le
radius mais plusieurs appareils ont été développés pour des mesures sur le calca-
néum. En effet, ce site présente une facilité d’accès, des surfaces médiales et laté-
rales planes, ce qui simplifie la transmission ultrasonore à l’interface et sa structure
est presque entièrement trabéculaire.

Les mesures ultrasonores sont réalisées soit en contact, soit en immersion.
Pour une mesure en contact, les transducteurs sont appliqués directement sur la
partie du corps à analyser par l’intermédiaire d’un gel couplant. Pour une mesure
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en immersion, les transducteurs sont à distance constante l’un de l’autre et l’eau
sert de couplant.

Deux paramètres de propagation ultrasonore sont généralement mesurés :
un paramètre de célérité, le Speed of Sound (SOS en ms-1) et un paramètre
d’atténuation acoustique, le Broadband Ultrasound Attenuation (BUA en dB/MHz)
représentant la pente de la courbe atténuation/fréquence. D’autres paramètres, pro-
pres à chaque constructeur et fonctions du SOS et du BUA, ont été proposés tels
que le QUI par Hologic® et le Stiffness par Lunar®. Tous ces paramètres caractéri-
sent l’ensemble des composants situés entre les transducteurs : tissus mous, os cor-
tical et os spongieux. Généralement, la fréquence de l’onde ultrasonore choisie
pour la mesure du SOS est de 1 MHz et d’après Langton et al. [Lan84], la courbe
atténuation/fréquence est linéaire entre 200 et 600 kHz.

4.8.2.2. Relation avec les paramètres classiques mesurés sur os spongieux

Les paramètres ultrasonores mesurés cliniquement dépendent de la densité appa-
rente de l’os spongieux [Nic94]. Deligianni et al. ont obtenu une relation linéaire
entre le SOS mesuré pour une fréquence de 1 MHz et la densité apparente [Del98].
Cependant, Serpe et Rho ont observé une relation non linéaire entre le BUA et la
densité apparente entre 0.13 et 0.91 g.cm-3 [Ser96] et Deligianni et al. ont obtenu
une relation non linéaire aussi, présentant un changement de pente pour une densité
de 0.75 g.cm-3 [Del98]. Par ailleurs, il a été montré que ces paramètres ultrasonores
dépendent de la densité minérale osseuse (BMD) [Lan84] [Han95] [Han96].

A basse fréquence, il est clairement observé que l’anisotropie des célérités
ultrasonores est liée à l’anisotropie structurale [Des95] [Log98] et ceci a aussi été
observé pour une fréquence de 1 MHz [Del98]. Grimm et Williams ont fait la
même observation pour le BUA [Gri93]. Cependant, les mesures ultrasonores clini-
ques sont unidirectionnelles. Les mesures sur calcanéums, par exemple, sont réali-
sées dans la direction médio-latérale, et les paramètres ultrasonores ne semblent
pas suffisamment sensibles aux variations architecturales pour mettre en évidence
des variations observées dans une même direction. D’après l’étude de Hans et al.,
les paramètres ultrasonores reflètent plus la masse osseuse que la microarchitecture
[Han95]. Cependant, l’analyse architecturale de cette étude a été réalisée par his-
tomorphométrie et l’étude serait à compléter par la relation entre des paramètres
structuraux 3D et les paramètres ultrasonores, dans la mesure où la propagation des
ondes ultrasonores est un phénomène tridimensionnel.

Certains auteurs ont recherché les relations entre le BUA, le SOS et les
propriétés mécaniques de l’os spongieux. Grimm et Williams [Gri93] ont réalisé
des mesures ultrasonores et des essais de compression sur des échantillons d’os
spongieux de vertèbres humaines. Ils ont observé que le module d’Young E est
mieux corrélé aux paramètres ultrasonores qu’à la densité apparente et qu’une
combinaison entre le BUA et le Ultrasound Transmission Velocity (UTV) permet
d’obtenir le meilleur coefficient de régression. Plus récemment, l’étude de Langton
et al. a montré que, bien que la densité apparente soit un meilleur estimateur de la
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résistance mécanique, le BUA permet d’expliquer 73.6% de ce paramètre mécani-
que. Mitton a aussi montré une forte corrélation entre le BUA et le SOS mesurés
sur des calcanéums excisés et les paramètres mécaniques évalués en compression
sur des échantillons d’os spongieux prélevés dans la zone de mesure [Mit97b]. Les
travaux de Mitton et al. sur une série de 16 vertèbres humaines et calcanéums droits
appariés ont aussi montré une bonne corrélation entre le BUA mesuré sur les calca-
néums excisés et les propriétés de compression obtenues sur les vertèbres. Cette
étude démontre une possibilité intéressante d’évaluation de la résistance vertébrale
à partir d’une mesure non irradiante sur un site périphérique [Mit97c].

4.8.2.3. Conclusions

L’apport des mesures ultrasonores cliniques dans l’estimation de l’architecture tra-
béculaire n’a pas été clairement démontré mais les paramètres ultrasonores clini-
ques dépendant à la fois de la densité minérale osseuse et de l’architecture osseuse,
sont discriminants par rapport aux niveaux de pathologies osseuses telles que
l’ostéoporose [Ste94] [Mey98].
La technique ultrasonore présente donc un intérêt clinique certain du fait de l’apport
des mesures ultrasonores dans la connaissance de la qualité de l’os spongieux mais
aussi pour le faible coût des appareils ultrasonores et leur grande mobilité relative-
ment aux moyens cliniques moins largement implantés, tels les systèmes
d’absorptiométrie à rayon X.

4.8.3. Microscopie acoustique

Cette technique utilise des ondes ultrasonores en réflexion. Le signal réfléchi dé-
pendant de la densité et des propriétés élastiques du matériau, son analyse permet
de déterminer le module d'Young du matériau [Tur99].
Meunier et Katz ont développé une technique de microscopie acoustique appliquée
à l’os afin de déterminer les propriétés élastiques de l’os cortical et du tissu trabé-
culaire à l’échelle microscopique [Meu86] [Meu96]. Un signal acoustique haute
fréquence se propage à travers une lentille cristalline dont la surface concave foca-
lise le signal à travers un liquide couplant (eau par exemple) sur la surface du maté-
riau analysé. L’onde acoustique réfléchie est convertie en signal électrique et mesu-
rée (Figure 4. 24).
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Figure 4. 24. Mesure de vitesse acoustique utilisant un microscope
acoustique, d’après Turner et al [Tur93]

L’énergie acoustique est réfléchie du haut de la surface vers le point A, et du bas

de la surface vers le point B. Les 2 réflexions peuvent être visualisées sur un os-

cilloscope et l’intervalle de temps y être mesuré. La vitesse est 2 fois l’épaisseur

de l’échantillon divisé par l’intervalle de temps.

Le coefficient de réflexion R du matériau mesuré est donné par :
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Avec :

matZ  : Impédance du matériau analysé en Ohms

liqZ  : Impédance du liquide couplant en Ohms

Un balayage de la surface du matériau permet d’obtenir une répartition de matZ  qui

dépend des propriétés élastiques dans la direction perpendiculaire à la surface
d’analyse et de la densité du matériau analysé.
Deux modes d’émission ultrasonore sont employés : le mode impulsionnel ou le
mode en trains d’ondes. Un transducteur opérant entre 10 et 200 MHz en mode
«impulsionnel» permet d’obtenir des images acoustique de résolution comprise en-
tre 30 et 150 µm [Meu98] et un transducteur de 400 MHz utilisé en mode « train
d’ondes » permet d’obtenir des images de résolution 2.5 µm [Meu96]. Les appa-
reillages les plus performants permettent d’atteindre une résolution de 0.5 µm à
l’aide d’un transducteur de 2 GHz [Bra98].
L’os cortical a été caractérisé et imagé en mode « impulsionnel » [Kat93] [Tur99] et
les meilleures résolutions atteintes en mode « trains d’ondes » permettent de réaliser
des images de travées, mettant en évidence la structure arciforme du tissu trabécu-
laire [Meu96].
Afin de comparer cette technique ultrasonore à la technique de nanoindentation
pour la caractérisation de l’os, Turner et al. ont récemment proposé la caractérisa-
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tion élastique de l’os cortical et du tissu trabéculaire humain, utilisant un mode
d’émission impulsionnel [Tur99]. Les auteurs ont mis en évidence l’anisotropie de
l’os cortical avec un module d’élasticité moyen de 14.9 GPa dans la direction trans-
versale et de 20.55 GPa dans la direction longitudinale. En considérant le tissu tra-
béculaire comme isotrope, les auteurs ont mesuré un module d’élasticité moyen de
17.5 GPa.

4.9. Mesure de perméabilité

D’autres propriétés de l’os spongieux sont aussi étudiées, telles ses propriétés
d’interaction avec les fluides qui entrent en jeu dans la propagation des ondes ultra-
sonores.
Grimm et al. ont proposé l’évaluation expérimentale de la perméabilité de l’os
spongieux de calcanéums dans la zone des mesures ultrasonores cliniques [Gri97].
Des échantillons cylindriques d’os spongieux, prélevés dans la direction médio-
latérale et dégraissés ont été placés dans une chambre de mesure de perméabilité
contenant une huile de viscosité supérieure à celle de la moelle. Les auteurs ont ob-
servé une relation linéaire entre la perméabilité et la porosité évaluée par histomor-
phométrie, dans une gamme de BV/TV allant de 8% à 21% (coefficient de régres-
sion = 0.91).

4.10. Conclusions

Le réseau trabéculaire se crée et se remodèle essentiellement dans les directions des
sollicitations principales en traction et compression, mais les sollicitations de ci-
saillement sont aussi présentes sur os sain ou pathologique. La caractérisation de
l’os spongieux in vitro à l’échelle globale est étudiée avec toutes ces sollicitations
mais la caractérisation en compression reste la plus simple et la plus courante.
L’essai de compression pour l’os spongieux dans le domaine élastique ou à rupture
représente l’essai standard, représentatif de la situation de chargement physiologi-
que. Les contraintes de rupture sont toutefois à considérer, compte tenu des condi-
tions d’essais sur échantillons, comme de simples indicateurs de la résistance méca-
nique du tissu spongieux sous compression.

Les nombreuses études menées en compression ont largement démontré la
forte corrélation entre le module d’Young et la contrainte maximale, assimilée à la
résistance de l’os spongieux. C’est pourquoi, bien qu’elle permette uniquement la
détermination des propriétés élastiques, la technique ultrasonore offre une méthode
relativement simple de caractérisation mécanique in vitro. Le choix des paramètres
de test (fréquence, taille des échantillons, milieu) reste toutefois assez arbitraire et
propre à chaque site étudié, nécessitant par conséquent un étalonnage préalable. La
caractérisation en cisaillement proposée par Mitton et al. utilisent un essai simple
et peu invasif, permettant aussi une analyse conjointe par histomorphométrie sur
des biopsies [Mit97b]. De plus, les propriétés ainsi évaluées sont corrélées, entre
autres, à la résistance en compression [Mit97b].
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La caractérisation du tissu trabéculaire présente un enjeu considérable
dans la mesure où ses propriétés mécaniques intrinsèques ont très probablement
une part explicative de la résistance de l’os spongieux. Cependant, les essais méca-
niques sur travées isolées présentent de nombreuses difficultés expérimentales et
numériques. Les méthodes mécaniques ou la technique de transmission ultrasonore
considèrent de plus le matériau isotrope, ne prenant pas en compte la structure la-
mellaire du tissu trabéculaire, très hétérogène et anisotrope. Les méthodes de na-
noindentation et de microscopie ultrasonore semblent être des alternatives promet-
teuses quant à la caractérisation élastique du tissu trabéculaire, mais, aucune
évaluation de la limite élastique du tissu trabéculaire n’a été proposée.

En dehors des mesures d’absorptiométrie par rayons X, la caractérisation
in vivo, non invasive, de l’os spongieux est basée sur la méthode ultrasonore. Les
appareils cliniques de mesures ultrasonores se développent et principalement deux
voies de recherche se dégagent : in vivo, avec la possibilité de différencier les pa-
thologies osseuses à l’aide des paramètres ultrasonores cliniques (calcanéum, poi-
gnet…) et, sur os excisés, l’établissement de relations entre les paramètres ultraso-
nores cliniques et la densité, les paramètres structuraux et les propriétés
mécaniques.





Tableau 4.1. Valeurs bibliographiques des propriétés de compression de l’os spongieux humain
Site anatom ique Auteurs Age N o m b re B V /TV % Densité apparente

(g/cm 3)
Densi té  de cendres
(g/cm 3)

Con trainte maximale
de compression (M P a )

Module
d’Young (M P a) Remarques

Vertèbre

L3-L5 W eaver et  Chalmers
[Wea66]

10-90 137 0.128 3.1

L3,  L4 Ga lante et al. [Ga l70] 17 0 .19 (0.01) 0.12 (0.01) 2.06 (0.25)

L2-L4 Lindahl  [Lin76] 14-89 F :  32
H  :  32

F :  2.7 (0.2)
H  :  4.6 (0.3)

F  :  35.1 (0.6)
H  : 55.6 (0.7) os sec et dégraissé

Lomba ire Mosekilde [Mos86] 15-87 40 0 .24 (0.07) 2.45 (1.52) 67 (44)

L3 Mosekilde [Mos89] 75-91 F :  14
H  :  14

F :  7 .75
(1.41)
H  :  7.82
(1.64)

F :  0.091 (0.016)
H  :  0.092 (0.016)

F :  0.93 (0.40)
H  :  0.93 (0.55)

Lomba ire Kopperdahl  [Kop98] 32-65 22 0 .17 (0.04) 2.23 (0.95) 291 (113)
L2 M itton  [M it97b] 47-95 22 0 .22 (0.05) 1.6 (0.9) 135 (81)

Calcanéum

axe vertical W eaver et  Chalmers
[Wea66]

10-90 137 0.186 3.7

axe oblique Jensen et  al .[Jen91] 42-93 20 0 .37 (0.04) 2.3 (1.0) 114 (45)
axe oblique M itton [M it97b] 52-95 20 0 .31 (0.08) 3.9 (2.4) 314 (228)

axe vertical Lespessailles et al.
[Les98]

50-94 22 0 .3 (0.1) 1.84 (1.17) 89 .3 (48.3)

Tibia

Proxima l Lindahl  [Lin76] 14-89 F :  32
H  :32

F :  2.2 (0.2)
H  :  3.9 (0.3)

F  :  23.1 (0.4)
H  : 34.6 (0.4) os sec et dégraissé

Proxima l Carter et Hayes
[Car77]

10 0 .30 (0.09) 27 (9.8) 211 (78) &ε = 10 s-1

Proxima l Linde et  al .  [Lin89] 59-82 121 0 .29 (0.10) 5.33 (2.93) 445 (257)

Proxima l Ashman et  a l .  [Ash89]
Echanti l lons
provenant de 3
tibias

0 .26 (0.13) 1107 (634) M éthode ultrasonore
D ir inféro-supérieure

Tête fémora le

D irection coxale Schoenfeld et al .
[Sch74] 30 [0.745-0.885] [0.15-13.54] 345 (28)

D ifférentes zones
testées

D irection inféro-
supérieure B rown et al.  [B ro80] 800 310 [4800 –  6900] Cartographie des

propriétés mécaniques
D irection coxale

Centre de la tête M artens et al. [M ar83] 27-77 6 9.3 (4.5) 900 (710) D ifférentes directions
et zones testées

Zone porteuse De ligianni et al.
[Del91]

50-60 55 0 .52 8.3 105 D ifférentes zones de la
tête fémorale étudiées

Compress ion de
l’os in situ Banse et al .  [Ban96] 45-72 10

paires 15.8 1137 Comparaison
droite/gauche

D irection inféro-
supérieure Destresse [D e s98] 26 1751 (938)

M éthode ultrasonore
Cartographie des
propriétés mécaniques

Fémur
Lotz et  al .  [Lot90] 25-82 49 6.76 (4.84) 441 (271)
Rohlmann [Roh80] 58-83 299 0 .50 (0.16) 7.36 (4.00) 389 (270)





Tableau 4.2. Valeurs bibliographiques des modules d’élasticité du tissu trabéculaire

Méthode
Site ana-
tomique

Auteurs
Nb

d’échantillons

Densité
réelle
(g/cm3)

Module
d’Young (GPa)

Hypothèse Wolff (1892) 17 – 20
Essais mécaniques

Fémur
Runkle et Pugh
[Run75]

4 8.69±3.17
Flambage

Tibia
Townsend et al
[Tow75]

9 humides
9 secs

14.13
11.38

Traction
Fémur
bovin

Ryan et al. [Rya89] 38 Entre 0.8 et 3.6

Tibia Kuhn et al [Kuh87] 3.17 (1.5)
Crête ilia-
que

Kuhn et al [Kuh89] 42
entre 0.5 et 9.9
(moyenne 3.81)

Flexion trois points

Tibia Choi et al [Cho90] 20 4.59±1.6
Flexion quatre points Tibia Choi et al [Cho90] 5.35 (1.36)

Tibia
Choi et Goldstein
[Cho92]

23 5.72±1.27

Méthode ultrasonore

Fémur
Ashman et Rho
[Ash88]

53 1.6 – 1.9 12.7±2.0

Mesure par ultrasons
(u) et traction (t)

Tibia Rho et al [Rho93] 20
Eu=14.8±1.4
Et=10.4±3.5

Vertèbres
L2 et L4

Nicholson [Nic97] 48 1.962 10±1.3

Modélisation par éléments finis

Tibia
Williams et Lewis
[Wil82]

1.3
Modélisation par élé-
ments finis

Tibia
Van Rietbergen
[Van95]

entre 2.23 et
10.1 (moyenne :
5.91)

Flexion (f) et modéli-
sation par éléments
finis

Fémur et
tibia

Mente et Lewis
[Men89]

10
Ef=5.7±3.2
Eef=7.8±5.4

Analyse structurelle
(modèle 3D)

Vertèbre
L3

Jensen et al [Jen90] 3.8

Nanoindentation
Vertèbre
D12

Rho et al. [Rho97]
14 travées sè-
ches

13.5 (2)

Fémur Turner et al. [Tur99] 30 18.14 (1.7)
Microscopie acoustique

Fémur Turner et al. [Tur99] 30 17.5 (1.12)
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5.1. Introduction

Toute description de phénomènes physiques fait largement appel au langage et aux
concepts des mathématiques. Se pose alors le problème du choix de la schématisa-
tion. Celle-ci doit permettre, au moyen de calculs mathématiques, de comprendre
les phénomènes observés et de prévoir ceux à venir. La finesse de la modélisation à
retenir dépend des moyens que l’on est capable, mais aussi disposé, à mettre en œu-
vre pour effectuer les mesures expérimentales qui seront comparées aux résultats
théoriques obtenus par les calculs. La modélisation mathématique du comportement
mécanique d’un matériau ou d’une structure peut servir à expliquer certains méca-
nismes caractéristiques de ruine comme le flambage ou le cisaillement (en liaison
avec ses propriétés mécaniques). La modélisation peut également permettre de dé-
terminer, par exemple, les zones de concentrations de contraintes ou de déforma-
tions et par là, d’étudier le phénomène de ruine du matériau étudié.
Les modèles mathématiques développés pour l’os spongieux ont permis d’explorer
ces deux voies de recherche. Deux types de modèles géométriques ont été construits
pour l’os spongieux : des structures idéalisées, basées sur des cellules élémentaires,
et des structures « réelles », basées sur des géométries 3D plus ou moins fidèles.
Certaines structures idéalisées ont permis de définir des relations analytiques régis-
sant le comportement mécanique de l’os spongieux. Les structures réelles d’os
spongieux ont servi à des modélisations et des simulations par la méthode des élé-
ments finis, méthode utilisée dans le cadre de cette thèse.
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5.2. Modélisation par Eléments Finis : Principe

La méthode des éléments finis (M.E.F.) est utilisée depuis une quinzaine d’années
pour modéliser les propriétés mécaniques de l’os spongieux à partir d’informations
sur sa structure [Bea84] [Hol94] [Mul94] [Mul95] [Van95]. En utilisant essentiel-
lement les résultats de l’analyse d’images 2D (histomorphométrie) ou 3D (par mi-
crotomographie ou imagerie par résonance magnétique) et les essais de caractérisa-
tion in vitro de l’os spongieux, la modélisation par M.E.F. est une méthode indirecte
pour estimer les propriétés mécaniques du tissu trabéculaire [Wil82] [Van95].

Principe :

La méthode des éléments finis permet d’obtenir une approximation des solutions
d’équations d’équilibre de corps solides déformables soumis à des sollicitations
d’origine diverses. Les quantités mécaniques (déplacements, déformations, con-
traintes) liées à l’équilibre des solides et satisfaisant aux lois de la physique sont
ainsi calculées en certains points du solide modélisé.
Le principe des travaux virtuels appliqué à un solide de volume V se traduit par
l’égalité entre l’énergie virtuelle de déformation et le travail virtuel des actions ex-
térieures :

∫∫∫ +=
V

iv
S

is
V

ijij dVufdSufdV δδδεσ (5.1)

Avec :

ijσ  : Composantes de la matrice des contraintes

ijδε  : Composantes de la matrice des déformations virtuelles

fS et fV : Composantes des forces de surface et de volume

iuδ  : Composantes des déplacements virtuels

dS et dV : respectivement éléments de surface et de volume

Cette méthode consiste à discrétiser des structures continues. La structure est dé-
coupée en un nombre fini de sous-ensembles appelés éléments. Ces éléments sont
constitués d’un nombre finis de points appelés noeuds. Les éléments sont intercon-
nectés par les noeuds, situés sur les faces, côtés et sommets des éléments, formant
ainsi le maillage de la structure initiale. Les calculs mathématiques sont effectués
uniquement sur les noeuds. Après avoir calculé l’équilibre de chaque élément,
l’équilibre global du solide, sous un chargement donné, est approché en sommant
les contributions de chaque élément et en tenant compte des conditions aux limites
[Bat90].
Pour ces volumes de matière de dimensions finies, le vecteur des déplacements { }u
d’un point quelconque est supposé dépendre du vecteur de déplacements des nœuds
{ }nu  (Figure 5.1) par l’intermédiaire d’une matrice de fonctions de forme [ ]N  (ap-

pelée aussi matrice d’interpolation) :
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{ } [ ]{ }nuNu = (5.2)

Le champ des déformations infinitésimales est obtenu par dérivation :

{ } [ ]{ } [ ]{ }nn uBu
x
N

=
∂

∂
=ε (5.3)

Avec :
[ ]B  : Matrice dérivée de [ ]N
{ }nu  : Vecteur des déplacements du nœud n

En connaissant la loi de comportement du matériau, on peut déduire les contraintes
{ }σ  à partir des déformations { }ε . Dans le cas d’une relation linéaire (comporte-

ment élastique) où la loi de comportement est représentée par la matrice [ ]D , la re-

lation s’écrit :

{ } [ ]{ }εσ D= (5.4)

L’équilibre de chaque élément est obtenu en appliquant le principe des travaux vir-
tuels.
Sous forme matricielle, le calcul de l’énergie de déformation pour un volume élé-
mentaire devient :

{ } [ ]{ } { } [ ] [ ][ ] { } { } [ ]{ }ne
T

nn
V

TT
ne

V

T

V
ijij uKuuBDBudVDdV

eee

δδδδδεδεδεσ =











== ∫∫∫ (5.5)

Avec :
[ ] [ ] [ ][ ]∫=

eV
e

T
e dVBDBk   : Matrice de raideur élémentaire , calculée aux

points d’intégration par des méthodes numériques spécifiques.
Pour l’ensemble du solide, on a :

{ } [ ]{ } { } [ ]{ }n
T

nn
éléments

e
T

n
éléments

e
V

ijij
V

ijij uKuuKudVdV
e

δδδδδεσδεσ ==











= ∑∑ ∫∫ (5.6)

De la même façon, les contributions des actions extérieures sont découpées par élé-
ment et le calcul du travail virtuel des actions extérieures devient :

{ } { } { } { } { } { }n
T

n
éléments V

v
T

S
s

T

V
iv

S
is FudVfudSfudVufdSuf

ee

δδδδδ =+=+ ∑ ∫∫∫∫ (5.7)

Avec :
{ }nF  : Vecteur des forces nodales équivalentes.
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L’égalité { } [ ]{ } { } { }n
T

nn
T

n FuuKu δδδ =  devant être vérifiée quelque soit le champ

de déplacement virtuel pour avoir le champ de contrainte en équilibre, le calcul de
l’équilibre du solide discrétisé se réduit à la résolution du système :

[ ]{ } { }nn FuK = (5.8)
Avec :

[ ]K  : Matrice de raideur globale

{ }nu  : Vecteur des déplacements généralisés aux nœuds

{ }nF  : Vecteur des forces nodales

Après assemblage et introduction des conditions aux limites, la résolution du sys-
tème linéaire (5.8) permet ensuite de remonter aux déformations puis aux contrain-
tes, par l’application des équations (5.3) et (5.4).

a) b)

Figure 5.1. Schéma d’un élément, d’après Abaqus User’s Manual
[Hib94]

a) Elément hexaédrique (brique) à 8 nœuds, b) Elément tétraédrique à 4 nœuds

5.3. Méthode inverse.

Les essais mécaniques sur des échantillons d’os spongieux étant relativement bien
maîtrisés, particulièrement l’essai de compression, et les moyens numériques de
modélisation par éléments finis se développant, certains auteurs ont estimé le mo-
dule d’élasticité du tissu trabéculaire par une méthode inverse. Cette méthode de-
vrait plutôt être appelée « méthode d’identification » car il s’agit de caler les mo-
dèles numériques aux essais expérimentaux.

William et al. ont réalisé une modélisation plane d’échantillons d’os
spongieux de tibia humain, préalablement testés en compression [Wil82]. En fai-
sant l’hypothèse d’un module d’élasticité apparent E// tel que E// = Af Es où Af est le
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paramètre BV/TV et Es le module d’élasticité du tissu trabéculaire, le calcul par
éléments finis donne un module d’élasticité du tissu trabéculaire égal à 1.3 GPa.

L’évolution des moyens numériques permet de réaliser des modèles repré-
sentant fidèlement la géométrie réelle d’une structure d’os spongieux. Van Rietber-
gen et al. ont construit les modèles de géométrie réelle de trois échantillons cubi-
ques d’os spongieux de tibia humain de 7 mm de côté à partir de 176 coupes(IRM)
par échantillon, chacune numérisée avec une résolution de 176×248 pixels. Les
structures réelles sont ainsi discrétisées en voxels assimilés à des éléments hexaé-
driques à 8 nœuds (appelés « briques » par abus de langage). Le module d’élasticité
E de chaque échantillon est évalué à partir de la densité apparente ρ suivant une
relation E = f(ρ) établie par Hodgkinson et Currey [Hod92]. Le module d’élasticité
du tissu trabéculaire introduit dans le calcul par éléments finis est estimé par une
méthode inverse. Les auteurs obtiennent une valeur moyenne située autour de
6 GPa.

Récemment, Van Rietbergen et al. ont montré que cette méthode inverse,
associée aux nouvelles techniques d'imagerie telles que l'IRM sur calcanéum, pou-
vait contrôler les changements (in vivo) des propriétés mécaniques de l'os pendant
des tests cliniques à long terme pour évaluer l'efficacité de traitements contre l'os-
téoporose [Van02].

5.4. Modélisation de structures idéalisées.

5.4.1. Modèles analytiques

Gibson [Gib85] a considéré l’os spongieux comme un matériau cellulaire et a utilisé
différents modèles analytiques pour représenter l’architecture trabéculaire
[Gib85][Gib97]. Ces auteurs ont réalisé de nombreux travaux sur le comportement
mécanique des matériaux cellulaires afin notamment d’expliquer les mécanismes
d’endommagement des cellules [Gib82a] [Gib82b]. Ces études ont permis de déter-
miner trois paramètres essentiels dans les mécanismes d’endommagement : le type
de structure des cellules élémentaires, la fraction volumique du matériau cellulaire
et les propriétés mécaniques du matériau constituant les parois ou colonnes des
cellules. En résumant les différents types de structure de l’os spongieux par deux
caractéristiques : le type poutre (faibles fractions volumiques) ou plaque, et le ca-
ractère, symétrique (réseau trabéculaire très orienté) ou asymétrique, Gibson a pro-
posé pour l’os spongieux 4 modèles tridimensionnels de cellules élémentaires (Fi-
gure 5.2) [Gib85] :
• Cellule ouverte de faible densité (composée de poutres) asymétrique (a)
• Cellule fermée de densité élevée (composée de plaques) asymétrique (b)
• Cellule ouverte de faible densité (composée de poutres) symétrique (c)
• Cellule fermée de densité élevée (composée de plaques) symétrique (d)
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Figure 5.2. Modèles à cellules ouvertes ou fermées, d’après Gibson
[Gib85]

Malgré la géométrie relativement simple de ces modèles, il est possible de
décrire un grand nombre de structures spongieuses. De plus, la comparaison de
leurs propriétés mécaniques avec les données expérimentales en fonction de la den-
sité conduit à des résultats satisfaisants. Par contre, l’anisotropie, qui représente
une caractéristique importante du comportement mécanique pour la plupart des si-
tes anatomiques, ne fait pas partie intégrante du modèle.

Fazzalari et al. [Faz89] ont proposé d’autres types de modèles associant des poutres
et des plaques (Figure 5.3). La simple mesure en deux dimensions du périmètre des
travées par unité de volume (BS/TV) et de la surface osseuse par unité de volume
(BV/TV) ne donnent que peu d’informations sur la structure de l’os spongieux, mais
la relation entre BS/TV et BV/TV diffère suivant le type de structure rencontrée
[Faz89].

Figure 5.3. Modèles proposés par Fazzalari et al. [Faz89]

Guo et al. ont développé un modèle idéalisé 3D de la microstructure du tissu trabé-
culaire pour simuler la perte osseuse selon l’utilisation de différents traitements
(bisphosphonate ou hormone parathyroide) [Guo02]. Il s'agit en fait de cellules té-
trakaidécahédrales en poutres ou plaques (Figure 5.4).
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Figure 5.4. Modèle idéalisé d’après Guo et al.[Guo02]

5.4.2. Modèles par éléments finis :

Jensen et al. ont proposé un modèle pour l’os spongieux de vertèbres humaines basé
sur une cellule élémentaire constituée d’épaisses colonnes et de plus fines barres
horizontales (Figure 5.5a) [Jen90]. Les dimensions caractéristiques de la cellule de
base sont définies par le diamètre moyen des travées et l’espacement moyen inter-
travées, calculés par histomorphométrie sur les bases d’un modèle poutre (cas de
l’os spongieux de vertèbres). La structure réelle de l’os spongieux de vertèbres hu-
maines n’est pas aussi régulière qu’un regroupement de cellules à barres perpendi-
culaires, ce qui conduit à des phénomènes de flexion associés aux phénomènes de
flambage. Afin de rendre le modèle géométriquement moins régulier, les auteurs ont
introduit un coefficient de désordre α  compris entre 0 et 1, définissant un niveau
de modulation des longueurs de barres sélectionnées aléatoirement. Par comparai-
son visuelle du modèle obtenu et du réseau trabéculaire réel, leurs auteurs ont con-
venu qu’une valeur du coefficient α  autour de 0.6 permet de reproduire au mieux
la réalité (Figure 5.5b).
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a) b)

Figure 5.5. Modèle de l’os spongieux de vertèbre humaine , par Jen-
sen et al. [Jen90]

a) Cellule élémentaire, b) Réseaux de cellules du modèle d’os spongieux.

Le module élastique apparent de la structure en compression est calculé en 2D dans
deux directions par éléments finis en considérant le module d’Young du tissu trabé-
culaire égal à 11.3 GPa. Puis, compte tenu des valeurs élevées des modules élasti-
ques apparents obtenus, le module d’Young du tissu trabéculaire est choisi à 3.8
GPa.

Beaupré et al. [Bea85] ont proposé un modèle pour l’os spongieux com-
portant des cellules élémentaires cubiques présentant une cavité sphérique en leur
centre, de diamètre tel que la cellule de base est ouverte. Les réponses de ce mo-
dèle ont été étudiées en compression et en cisaillement. Compte tenu de la symétrie
cubique du modèle, seulement 1/8 de la cellule de base est modélisé. Le module
d’élasticité du tissu trabéculaire est choisi égal à 13.1 GPa. Cependant, les possibi-
lités de représenter des structures trabéculaires réelles par ce modèle sont limitées
(BV/TV=20% pour le modèle étudié).

Silva et Gibson ont utilisé un modèle 2D pour l’os spongieux de vertèbre
humaine analogue au modèle 3D de Jensen [Sil97]. Il est constitué de cellules for-
mées de poutres réparties suivant un diagramme de Voronoi aléatoirement perturbé
(partition de l’espace en cellules). Les nombres et épaisseurs moyennes des travées
verticales déterminés par histomorphométrie sont intégrés dans la géométrie du
modèle. Le comportement en compression du modèle est calculé par éléments finis
en considérant une loi de comportement élastoplastique parfaite pour le tissu trabé-
culaire. L’influence de différents mécanismes de la perte osseuse sur les propriétés
mécaniques est évaluée : diminution du nombre de travées ou diminution de
l’épaisseur des travées.

Walter et al. ont aussi modélisé l’os spongieux par une structure consti-
tuée de cellules élémentaires parallélépipédiques ouvertes et constituées de poutres
[Wal96][Wal98]. La géométrie du modèle est définie par de nombreux paramètres :
longueurs des côtés des cellules élémentaires, épaisseurs variables des poutres re-
présentant les travées, inclinaison des cellules élémentaires par rapport à la direc-
tion longitudinale, irrégularités aléatoires dans la position des connections. De
plus, des plaques peuvent être aléatoirement ajoutées au modèle de type barres afin
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de modéliser des structures d’os spongieux de densités supérieures (Figure 5.6a).
La construction du modèle est basée sur les paramètres architecturaux (BV/TV,
épaisseur moyenne des travées (TbTh) et distance moyenne inter-travées (TbSp)),
évalués à partir d’images tomographiques ou de coupes histologiques de structures
d’os spongieux. La géométrie de ce modèle, inspirée des travaux de Jensen et al.,
est largement modulable et permet de représenter une large gamme de structure
d’os spongieux (Figure 5.6b).

Un calcul élastoplastique par éléments finis permet de déterminer le mo-
dule élastique apparent et la contrainte ultime de la structure en compression dans
trois directions. Pour cela, les auteurs font l’hypothèse d’un comportement plasti-
que parfait du tissu trabéculaire, avec un module d’élasticité de 1.5 GPa et une li-
mite élastique de 20 MPa [Wal98].

a) b)

Figure 5.6. Modèle proposé par Walter et al. [Wal98]

a) Cellule élémentaire du modèle d’os spongieux, b) Réseaux de cellules du mo-

dèle d’os spongieux

Afin de modéliser de larges zones d’os spongieux tout en connaissant les niveaux de
contraintes à l’échelle des travées et en limitant le nombre d’éléments finis, Hollis-
ter et al ont mis au point une méthode d’homogénéisation [Hol01]. Cette technique
utilise le modèle par éléments finis d’une cellule de base appelée « Volume Elé-
mentaire Représentatif » pour simuler numériquement le comportement d’une large
zone constituée d’un grand nombre de ces cellules élémentaires en calculant les
contraintes et déformations à l’échelle locale des travées. Dans un premier temps,
les modèles de la structure trabéculaire sont des cellules élémentaires de géométrie
simple : cellule cubique fermée à cavité cubique, cellule cubique à cavité sphérique
ou cellule ouverte à barres. La géométrie de ces cellules de base est définie par les
paramètres structuraux mesurés à partir d’images tomographiques : BV/TV, BS/TV
et MIL1/MIL2. Cependant, l’étude menée par Hollister a montré, entre autres, que
pour des paramètres structuraux constants, l’utilisation d’une cellule élémentaire à
barres ou d’une cellule à cavité sphérique donne des contraintes maximales diffé-
rentes, dans un rapport de 1 à 10. Ceci montre la difficulté de choisir une structure
idéale pour le réseau trabéculaire.
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5.5. Modélisation de structures réelles.

La modélisation par Eléments Finis des structures réelles d’os spongieux a évolué
avec l’augmentation des moyens d’imagerie et de reconstruction géométrique. De
plus, les moyens de calculs actuels permettent de traiter de plus grands nombres
d’équations, de plus grands volumes représentatifs avec une meilleure résolution.

5.5.1. Reconstructions par méthodes optiques et modèles 2D.

Dans la littérature, les modèles 2D, développés pour le calcul par éléments finis du
comportement de l’os spongieux, ont une géométrie identique à la structure de l’os
spongieux [Wil82] ou bien sont des modèles de géométrie idéalisée [Guo94], par-
fois adaptée à la géométrie réelle par l’intermédiaire de paramètres de structure
[Sil97]. Cependant, quel que soit le niveau de réalisme dans la géométrie du mo-
dèle, la modélisation 2D d’une structure alvéolaire telle que l’os spongieux utilise
l’hypothèse d’une structure identique dans la direction normale au plan modélisé.
Dans le cas de l’os spongieux, cela revient à considérer des structures de type pla-
que.

William et Lewis ont obtenu les images des 6 faces de cubes d’os spon-
gieux de tibia humain à l’aide d’un microscope [Wil82]. Un modèle 2D d’éléments
finis est composé d’éléments quadrangles dont la répartition vérifie exactement
celle du tissu trabéculaire sur la surface imagée. Des éléments formant des travées
supplémentaires peuvent être ajoutés afin de simuler l’effet des travées situées en
profondeur. Le calcul du comportement de la structure est réalisé en déformations
planes et une méthode inverse permet d’obtenir un module d’élasticité du tissu tra-
béculaire.

Une méthode inverse a également été utilisée par Mente et Lewis pour
évaluer le module d’élasticité du tissu trabéculaire à partir d’essais de flexion sur
travées isolées [Men89]. La reconstruction géométrique des travées testées est réa-
lisée après leur inclusion dans une résine. Un polissage permet d’atteindre diffé-
rentes sections de la travée incluse et leurs images photographiques sont discréti-
sées. La discrétisation des différentes sections permet de reconstruire un modèle
3D de la travée. Cette méthode étant destructive, l’essai de flexion doit être réalisé
avant la reconstruction et ne pas endommager la travée de façon irréversible.

L’étude menée par Guo et al. est la simulation du comportement en fati-
gue d’une structure d’os spongieux, idéalisée et représentée en 2D par une structure
en nid d’abeille [Guo94]. La simulation du comportement linéaire des poutres for-
mant la structure, associée à un critère de rupture de celles-ci, permet de calculer le
module d’élasticité de la structure sous chargement cyclique de compression.
L’endommagement au cours du temps, calculé par une loi de Paris, est traduit par
la suppression des poutres rompues. Cette étude montre l’intérêt de l’utilisation
d’éléments poutres et d’un calcul linéaire pour réaliser une simulation rapide et
simple du comportement linéaire d’une structure de type spongieuse et pour modé-
liser son endommagement. Cependant, cette modélisation utilise une structure très
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idéalisée (nid d’abeille) pour représenter la structure de l’os spongieux, variable
selon le site et le sujet.

Une autre méthode de simulation impliquant des modèles en réseaux de
poutres ou barres est utilisée par les chercheurs pour l’évaluation du comportement
élastique et de l’endommagement du béton. Un réseau carré [Her89] ou triangulé
[Sch92] [Van93][Sch96] de poutres forme le modèle de la structure du béton et le
comportement en traction de cette structure est simulé numériquement. De la même
façon que Guo et al. l’ont réalisé pour une structure d’os spongieux, les auteurs
utilisent un critère de rupture des poutres et leur suppression, pour simuler
l’apparition et la propagation de fissures dans le béton. L’hétérogénéité de la
structure du béton peut être introduite dans ces modèles de géométrie régulière de 2
manières. Une distribution aléatoire (ou suivant une loi normale) des propriétés
élastiques et de rupture peut être appliquée au réseau régulier de poutres [Her89].
L’autre méthode consiste à générer une structure à grains pour représenter le béton
[Sch92]. Dans ce cas, le réseau de poutres est superposé à cette structure et les pro-
priétés des poutres sont définies par leur appartenance à la matrice, aux grains ou
bien à l’interface grain/matrice du béton.

Bruyère et al. [Bru00] ont développé un modèle en treillis de barres basé
sur des coupes histomorphométriques binarisées appliqué à l’os spongieux de ver-
tèbres de brebis. Des maquettes ont également été réalisées en polyuréthanne (os)
et silicone (moelle) afin de tester le comportement de la structure en compression.
Pour la simulation, le module d’Young du tissu trabéculaire a été choisi arbitraire-
ment égal à 5000 MPa et le rapport Eos/Emoelle a été déterminé de façon à optimi-
ser la relation entre paramètre calculé et module d’élasticité mesuré. La simulation
de la compression du treillis de barre étant réalisée dans la direction longitudinale
des structures spongieuses, la loi de composition des modules affectés aux barres
est la loi de Voigt. Les barres situées à l’interface entre deux matériaux sont affec-
tées d’un module d’élasticité calculé par une loi de mélange de Reuss ou de Voigt,
suivant que la structure peut être assimilée à un assemblage de raideurs en série ou
en parallèle.

Pour un assemblage de raideurs en parallèle, la loi de Voigt conduit à:

2211 EVEVE += , avec 121 =+VV (5.9)

Avec :
E : Module d’élasticité de l’ensemble,
Vi et Ei : resp. Fraction volumique et Module d’élasticité du composant i.



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 119 -

a) b)

Figure 5.7. Coupe de vertèbre de brebis âgée, d’après Bruyère et al.
[Bru00]

a) Images couleur et binaire d’une coupe histologique, b) Modèle en treillis de

barres appliqué à l’os spongieux de vertèbres de brebis âgée

Ces auteurs ont trouvé des corrélations significatives entre les propriétés de com-
pression (Module d’Young et Contrainte maximale) mesurées et le paramètre élasti-
que calculé. L’estimation des propriétés de compression d’une structure spongieuse
de type «plaque» peut alors être faite en utilisant une technique basée sur des cou-
pes histologiques.
Ces mêmes auteurs ont reconstruit un modèle de travées osseuses de tête fémorale
humaine [Bat99] [Bru00] afin de simuler un essai de flexion de type poutre-console.
Les images numériques de deux profils orthogonaux de la travée ont permis de re-
construire son modèle par éléments finis (taille des éléments égale à 110 µm), la
section de la travée dans sa partie collée étant supposée constante (Figure 5.8.).

Figure 5.8. Reconstruction d’un modèle par éléments finis de travée à
partir de 2 profils orthogonaux. [Bat99] [Bru00].

Les essais ont été effectués sur travées sèches ou hydratées. Bruyère et al. et ont
montré une différence statistiquement significative (p=0.0051, tests de Wilcoxon)
sur les modules d’Young mesurés dans les deux cas [Bru00]. Par méthode inverse,
ils ont pu obtenir une estimation des propriétés élastiques d’une travée.
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5.5.2. Reconstructions à partir d’images tomographiques et modèles 3D.

Ces dernières années, des modèles par éléments finis 3D de l’os spongieux ont été
construit de façon automatisée à partir de géométries réelles. En effet, l’évolution
des méthodes d’imagerie de l’os permet de relever la géométrie 3D de l’os spon-
gieux avec une résolution suffisante pour distinguer précisément les travées (jus-
qu’à 10 µm en microtomographie sur os spongieux et jusqu’à 2 µm sur travée) et
l’évolution des moyens numériques vers des machines de très forte capacité permet
actuellement de traiter par éléments finis des problèmes comprenant un grand nom-
bre de degrés de liberté [Van98] [Ulr98] [Van99] [Ulr99].
Les modèles d’échantillons d’os spongieux sont généralement construits à partir
d’images tomographiques, de résolution inférieure ou égale à 40 µm. Les éléments
utilisés peuvent être des hexaèdres à 8 nœuds (que nous appellerons « briques »),
directement crées à partir des voxels de l’image ou bien des tétraèdres à 4 ou 10
nœuds pour lesquels un traitement de l’image tomographique plus sophistiqué est
nécessaire. Une nouvelle méthode de modélisation utilisant la squelettisation d'ima-
ges tomographiques ou IRM, a été utilisée dans notre étude. Ces images permettent
d’obtenir, quant à elles, des modèles constitués d’éléments poutres, obtenues à par-
tir des voxels de l'image (cf Chapitre 8).
Les chercheurs bénéficiant de moyens numériques suffisants (CRAY par exemple)
simulent le comportement global de l’os spongieux en reconstruisant des modèles
de taille représentative de la structure trabéculaire (10×10×10 mm3 [Van98]). Ces
modèles peuvent être intégrés dans une méthode inverse pour la détermination des
propriétés élastiques du tissu trabéculaire [Van95] [Van96]. Dans d’autres cas, les
propriétés du tissu trabéculaire sont choisies à partir de l’intervalle des valeurs de la
littérature [Ulr99].
Malgré leur limites, nous pensons que des modèles de taille plus modestes (6.63

mm3) peuvent aussi permettre une analyse locale du comportement des travées sous
différentes sollicitations de l’os spongieux.

5.5.2.1. Modélisation par éléments hexaédriques (briques)

En 1992, Fyhrie et al. présentaient une modélisation par éléments finis de
l'os spongieux de vertèbre humaine réalisée à partir d'images tomographiques de
résolution 50 µm [Fyh92]. Chaque voxel est remplacé par une brique à 8 nœuds et
le volume apparent d'os spongieux modélisé représente un cube de 1.75 mm de cô-
té. Les propriétés du tissu trabéculaire, utilisées pour la simulation d'une sollicita-
tion en compression, sont un module d'Young de 5 GPa et un coefficient de Poisson
de 0.3.

Hollister et al. ont amélioré leur technique d'homogénéisation en choisis-
sant comme cellule élémentaire la structure réelle d'un volume cubique d'os spon-
gieux de 1 mm de côté. De même que Fyhrie et al., les auteurs utilisent des images
tomographiques de résolution de 50 µm et un module d'Young du tissu trabéculaire
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égal à 5 GPa, associé à un coefficient de Poisson égal à 0.3. Les propriétés affec-
tées aux voxels représentant la moelle sont un module d'Young de 500 MPa et un
coefficient de Poisson nul. La technique d'homogénéisation permet ainsi d'obtenir à
la fois le comportement global d'une large zone d'os spongieux constitué d'un amas
de cellules élémentaires et les contraintes et déformations des travées qui consti-
tuent la zone modélisée. Cette étude a montré que les contraintes obtenues dans les
travées peuvent atteindre 200 à 300 fois les contraintes globales imposées au tissu
spongieux (σglobal = 1.03 MPa; σlocal max = 350 MPa). Les valeurs maximales attein-
tes semblent donc dépasser la limite élastique du tissu trabéculaires qui n'est cer-
tainement pas supérieure à celle de l'acier (240 MPa), ce qui indiquerait l'apparition
de micro-fissures ou tout au moins la rupture de la travée. Cependant, peu de don-
nées sur la résistance trabéculaire sont disponibles.

Depuis 1996, l'équipe de Van Rietbergen utilise des images tomographi-
ques de résolution allant de 20 à 70 µm pour construire des modèles d'échantillons
cubiques d'os spongieux de volume situé entre 43 et 63 mm3. Précédemment, Van
Rietbergen et al. [Van95] ont proposé des modèles d'échantillons cubiques d'os
spongieux de tibia de résolution 40 µm, obtenus par une technique de reconstruc-
tion optique, et ont utilisé une méthode inverse afin de déterminer le module
d'élasticité du tissu trabéculaire. Cette étude a montré que la taille des éléments a
peu d'influence sur la raideur globale de l'échantillon dans la mesure où le réseau
trabéculaire est bien représenté par la discrétisation en éléments finis.

Van Rietbergen et al. [Van96] ont modélisé des échantillons de vertèbres
de baleine à partir d'images tomographiques, utilisant des éléments de taille 80 µm,
afin de déterminer l'ensemble des propriétés élastiques de ces échantillons et leurs
directions d'orthotropie. Cette technique a aussi été employée pour déterminer
l'anisotropie élastique d'échantillons d'os spongieux de têtes fémorales humaines
[Ulr98b].

Ladd et al. [Lad98b] ont modélisé cinq cubes de 8 mm de coté avec une
résolution de 23.4 µm. Les volumes imagés ont été analysés afin d'éviter les ré-
gions non connectées. Le nombre d'éléments maximal nécessaire est de 40 001 688
pour de tels volumes. Par méthode inverse dans les trois directions d'orthotropie,
les résultats ont donné une valeur du module d'Young trabéculaire moyen de 6.6
GPa.

Les travaux utilisant ces modèles de géométrie réelle, obtenus à partir
d'images tomographiques de haute résolution, s'orientent actuellement vers la mo-
délisation du comportement de l'os spongieux au-delà de sa limite élastique et vers
la modélisation complète d'extrémités d'os longs. En effet, Van Rietbergen et al.
ont proposé l'évaluation numérique de la contrainte maximale en compression
d'échantillons d'os spongieux de têtes fémorales humaines [Van98]. La loi de com-
portement utilisée pour le tissu trabéculaire est une loi de plasticité parfaite avec
une limite élastique de 210 MPa. Plus récemment, ces auteurs ont proposé la mo-
délisation complète de l'extrémité proximale d'un fémur de chien [Van99]. Le mo-
dèle de 7.6 millions d'éléments de dimension 70 µm est construit à partir d'une
image tomographique 3D de résolution initiale 14 µm. Le module d'Young affecté
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à l'os cortical et au tissu trabéculaire est 15 GPa et la simulation numérique du
comportement élastique de l'extrémité du fémur sous sollicitations observées in vi-
vo lors de la marche est calculée en 30 heures sur un CRAY C90 (Figure 5.9).

a) b)

Figure 5.9. Echantillon cubique d'os spongieux humain de tibia,
d'après Van Rietbergen et al. [Van95].

a) Reconstruction 3D, b) Détail du modèle par éléments finis, résolution 40µm

Parallèlement aux travaux utilisant des images tomographiques de haute
résolution réalisées in vitro, des études ont été menées sur des images 3D d'os
spongieux, obtenues ou pouvant être obtenues in vivo sur des sites périphériques, et
dont la résolution permet de distinguer les travées osseuses. Dans un premier
temps, Muller et al. ont réalisé une reconstruction tomographique de l'extrémité
d'un radius excisé et ont construit par éléments finis un volume de 3.6x3.4x3.4 mm3

[Mul95]. Plus récemment, Ulrich et al. ont réalisé des modèles par éléments finis
complets de l'extrémité du radius à partir d'images tomographiques 3D de résolu-
tion 165 µm, réalisées in vivo [Ulr98a] [Ulr98b]. La simulation numérique du com-
portement mécanique de ce site et l'analyse des contraintes engendrées pourraient
permettre une estimation directe du risque fracturaire. Cependant, le modèle par
éléments finis de l'extrémité du radius et des os de main environnants étant consti-
tué d’environ 1.4 millions d'éléments [Ulr98b] (Figure 5.10), la taille du problème
est du même ordre que celle du modèle de fémur de chien proposé par Van Riet-
bergen et le calcul de son comportement mécanique nécessite également près de 30
heures de calcul sur un CRAY J90.
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Figure 5.10. Modèle par EF de l'extrémité d'un radius [Ulr98b]

5.5.2.2. Modélisation par éléments tétraédriques

A faible résolution et faible VTO (volume trabéculaire osseux), les élé-
ments brique discrétisent assez mal le réseau trabéculaire. La modélisation par des
éléments tétraédriques permet de lisser les surfaces et donc d'éviter une représenta-
tion des travées en "marche d'escalier". Cette modélisation est basée sur un algo-
rithme appelé « Marching Cube Algorithme ». Cette méthode a été développée en
1995 par Müller et al. [Mul95] (Figure 5.11). L'avantage de cette méthode est
qu'elle permet d'envisager une modélisation réaliste à partir d'une image de faible
résolution. L'inconvénient est qu'elle génère beaucoup plus d'éléments que la pré-
cédente (environ 15 fois plus).

Figure 5.11. Modèle par EF d'un échantillon d'os spongieux de radius,
d'après Muller et al. [Mul95]

Sur ce principe d'éléments tétraédriques, Ulrich et al. [Ulr98c] ont ainsi modélisé
des cubes de 4 mm de coté avec une résolution de 84 et 128 µm (Figure 5.12).
Les conclusions de cette étude sont que la méthode de maillage par éléments tétraé-
driques permet de modéliser des connexions trabéculaires qui sont plus fines que la
taille de voxel de l'image. Cependant, ici encore, les résultats de ces modèles dé-
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pendent fortement de la morphologie de l'os, en particulier de son épaisseur trabé-
culaire.

Figure 5.12. Modèles par EF d'une tête fémorale crée par voxels de
résolution 84 µm (gauche) et 168 µm (droite) en utilisant soit des
éléments briques (en haut) soit des éléments tétraédriques (en bas)
[Ulr98c].

5.5.2.3. Modèles squelettisés

Cette partie retrace les différentes méthodes de squelettisation appliquées
au réseau trabéculaire. Il s'agit pour la plupart de méthodes ayant pour but d'aboutir
à des modèles par éléments finis permettant, pour certaines, la détermination de pa-
ramètres tels que le VTO, le TbTh ou encore le TbSp et pour d’autres, l’estimation
des propriétés d’élasticité et d’anisotropie des échantillons étudiés.

Squelettisation à partir de modèles brique

Ta-Chi Lee et al. ont d'abord réalisé un algorithme efficace d'amincissement paral-
lèle en 3D afin d'extraire à la fois les surfaces médiales et les axes médiaux d'un
objet 3D (donné par son image 3D binarisée), ceci en prenant en compte des condi-
tions topologiques et géométriques [Lee94].
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Zhou Y. et Toga A.W. ont développé un algorithme performant de squelettisation à
partir d'images IRM et tomographiées d'objets 3D, dont le réseau trabéculaire. Ils
ont, dans un premier temps, généré un squelette basé sur les 18-connexités (sé-
quence de voxels "intérieurs" dont tous les coins sont noirs, connectés par une arête
commune) et les lignes de centre d'un volume binarisé [Zho98]. Ils ont ainsi utilisé
une méthode de distance minimale entre les voxels "limites" (qui comportent à la
fois des coins noirs et blancs) et les voxels "intérieurs". Le squelette est alors un
groupe d'ensembles de voxels adjacents reliés par la méthode de "Local Maximum
Paths" (Figure 5.13)

Figure 5.13. Codage des voxels pour la génération des lignes de cen-
tre [Zho98]

Par la suite, ils ont amélioré leur technique de squelettisation en développant un al-
gorithme permettant d'obtenir des squelettes qui sont représentés comme des lignes
de centres connectées, qui sont l'ensemble de points médiaux consécutifs (trajec-
toire des voxels) [Zho99].

Pothuaud a réalisé une squelettisation par amincissement à partir d'images
IRM [Pot00a] [Pot02]. Pour ceci, il a défini des connexités (26-connexité : voxel à
26 pixels voisins se composant de 6-connexité : voxel à 6 voisins par une face
commune, 12-connexité : voxel à 12 voisins par une arête commune ou 8-connexité
: voxel à 8 voisins par un sommet commun) ainsi que des chemins et composantes
connexes. Il s'agit du nombre de voisins de chaque voxel et de la trajectoire entre
eux. Un algorithme séquentiel d'amincissement a été utilisé pour la squelettisation,
tenant compte de certaines contraintes topologiques et morphologiques (Figure
5.14). Cet amincissement est effectué de façon isotrope.
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Figure 5.14. Squelettisation par amincissement appliquée à une
image 2D [Pot00a]

a) image initiale jusqu'à f) squelettisation de l'image

Cette image squelettisée a ensuite été traitée afin d'obtenir une modélisa-
tion du squelette discret en termes de sommets et de branches. Pour ceci, des règles
de regroupement de pixels et de boucles artificielles ont été définies pour détecter
les agencements irréductibles de pixels (un regroupement égal à un point, unique
ou multiple, Figure 5.15).

Figure 5.15. Configurations irréductibles de pixels. [Pot00a]

Ces différents points obtenus (uniques ou multiples) sont ensuite classés
pour définir leur appartenance : sommet ou branche. Il est alors possible de dénom-
brer les sommets et les branches. Les branches sont alors numérotées, ce qui per-
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met la reconstruction des travées osseuses (une travée correspond à un élément).
Enfin, ce sont les sommets qui sont numérotés (qui correspondent aux nœuds).

Ceci conduit à la réalisation d'un squelette filaire (Figure 5.16), utilisable
pour une modélisation par éléments finis en poutres où chaque élément a ses pro-
pres propriétés géométriques (longueur, volume, section).

Figure 5.16. Cube d'os spongieux squelettisé. (maillage poutres)
[Cha01]

Wenjie Xie propose une méthode équivalente de squelettisation, non pas pour créer
un modèle par éléments finis, mais pour déterminer l'orientation de chaque branche
après une phase de lissage [Xie00] (Figure 5.17).

a) b)

Figure 5.17. Squelettisation selon [Xie00]

a) squelettisation à partir des voxels, b) orientation du squelette filaire.
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Guo et al. ont développé un modèle idéalisé et travaillent actuellement directement
sur les images tomographiées afin d'obtenir un modèle réduit constitué de barres et
de plaques (Figure 5.18). Ceci constitue des pistes d'avenir.

a) b)

Figure 5.18. Modèle réduit [Guo02]

a)maillage brique basé sur les voxels, b)modèle réduit avec barres et plaques.

Peyrin et al utilisent une technique de squelettisation en se basant directement sur
les images tomographiées à 10 µm à l’ESRF de Grenoble. Cette méthode est cal-
quée sur l'algorithme développé par Lee et al. [Lee94]. Dans un premier temps, le
volume osseux est imagé à très haute résolution (10 µm) puis cette image 3D est
amincie en utilisant un amincissement isotropique : les points appartenant à des sur-
faces et satisfaisant certaines conditions géométriques et topologiques sont éliminés
de façon itérative, jusqu’à l’apparition d’un fin squelette [Pey00]. Peyrin et al utili-
sant les paramètres morphologiques. Cette technique est particulièrement bien
adaptée pour des structures initialement très filaires car les branches cylindriques
sont représentées par leur axe central (Figure 5.19). Bien que cette méthode laisse
apparaître des branches parasites, certainement dues aux irrégularités de surfaces,
son application fournit des squelettes presque idéaux (ex : corrélation entre les pa-
ramètres de connectivité et la résistance de l’os).

a) b)

Figure 5.19. Squelettisation, d’après Peyrin et al [Pey00]

 a) Volume filaire d’os spongieux (à faible vto), b) Squelette 3D de ce volume.
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Résultats obtenus avec les modèles squelettisés

Les travaux de Pothuaud et al ont permis de caractériser la micro architecture de l'os
en utilisant l'analyse d'images 3D [Pot00]. A partir d'images IRM de résolution 78
µm, la porosité et le MIL (Mean Intercept Length) ont été calculés et ont permis de
déterminer les paramètres morphologiques, notamment TbTh évalué à 0.135mm et
TbSp calculé à 0.49mm [Pot99]. Il a ainsi prouvé la puissance de la méthode de
squelettisation développée auparavant [Pot00b] [Pot02].

Charlot et al., au côté de Van Rietbergen, ont par la suite utilisé le modèle
complexe réalisé par Pothuaud pour caractériser 6 échantillons (compression sur
cubes) d'os spongieux humain et comparer les résultats avec ceux obtenus avec des
modèles classiques en briques [Cha01]. Des éléments poutres ont été choisis avec
une section circulaire variable. Le module d'Young trabéculaire est initialement
choisi à 10 GPa et le coefficient de Poisson à 0,3. Deux conditions limites ont été
testées lors de la compression des cubes : sans frottement et avec frottement. Le cas
avec frottement est choisi pour des raisons de temps de calcul et les résultats (mo-
dules d'Young trabéculaires) sont très bien corrélés avec ceux obtenus avec un mo-
dèle en briques (R²=0.89). Les modèles en briques à très haute résolution dévelop-
pés par Van Rietbergen donnant des résultats cohérents quelle que soit la densité
des échantillons, l'intérêt de la squelettisation se trouve ici dans la diminution du
temps de calcul.

5.5.2.4. Modèles élasto-plastiques

Récemment, quelques essais ont été réalisés afin de modéliser la rupture
de l'échantillon lors de son chargement. La loi de comportement choisie est celle
d'un matériau parfaitement élasto-plastique. En 1998, Van Rietbergen et al. ont re-
construits un échantillon cubique de 10 mm de coté avec une résolution de 70 µm.
Les caractéristiques appliquées au matériau sont un module d'Young de 8 000 MPa
et une limite élastique de 210 MPa. Ils ont ainsi retrouvé sensiblement la limite en
compression de l'échantillon. Seule la déformation à la charge de ruine maximale
ne correspond pas. A noter toutefois, que le module d’Young et la limite élastique
sont choisis arbitrairement, sans confrontation avec une étude expérimentale.

a) b)

Figure 5.20. Modèle mathématique du tissu trabéculaire selon Van
Rietbergen [Van98]

a) Comportement parfaitement élasto-plastique b) courbe con-

trainte/déformation mesurée expérimentalement et numériquement.
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De même, Bruyere a simulé au Laboratoire de Mécanique des Solides la micro-
flexion d'une travée par éléments finis afin de déterminer la limite élastique trabé-
culaire [Bru00]. Par méthode inverse sur un échantillon, le module d'Young a été
calculé à 12. 6 GPa et la limite élastique à 82 MPa (Figure 5.21). Cette méthode se-
ra développée au chapitre 6.

a) b)

Figure 5.21. Micro-flexion par Bruyère et al. [Bru00]

a) hypothèse de loi de comportement du tissu trabéculaire (E=12 600 MPa; σe=82

MPa), b) comparaison de courbes efforts/déformations numérique et expérimen-

tale.

Par ailleurs, Niebur et al. ont développé et validé un modèle non linéaire (plastique)
pour analyser la fracture de l'os trabéculaire [Nie00]. Ils ont ainsi considéré l'os
spongieux avec le même domaine de déformations que l'os cortical, en appliquant
au modèle un critère bilinéaire et asymétrique en traction/compression. Le module
des travées obtenu est de 18.7 ±3.4 GPa et la limite élastique de 11.2 MPa en trac-
tion et de 16.7 MPa en compression.

5.5.2.4. Quantification des erreurs

Ladd et al. et de Niebur et al. [Lad98a] [Nie99] ont cherché lors de ré-
centes études, à déterminer les sources d'erreur engendrées par les reconstructions
par modèles éléments finis. Au niveau des conditions aux limites, les études négli-
gent généralement les frottements entre os spongieux et plateaux lors de l'essai de
compression, ce qui, pour Ladd et Kinney [Lad99] constitue une source d'erreur
non négligeable.

Dans cette dernière étude, les auteurs ont aussi voulu déterminer la réso-
lution maximale d’une image nécessaire pour représenter la travée. Les conclusions
indiquent qu'une erreur de moins de 5% est engendrée pour une résolution de 20
µm.

Niebur et al. [Nie99] ont, quant à eux, quantifié les erreurs sur les caluls
par éléments finis sur 4 échantillons de vertèbres (2 vertèbres humaines, 2 vertè-
bres de bovin). Deux types d’erreurs sont à prendre en compte : les erreurs de dis-
crétisation (idéalisation de la géométrie et combinaison de l’architecture trabécu-
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laire et de la taille des éléments utilisés) et les erreurs d’interpolation (champ de
déplacement dépendant du type de charge appliqué et de son orientation par rapport
à l’axe principal du réseau trabéculaire). Sur leurs essais, Niebur et al. montrent
que l’on peut avoir une différence de 20% sur le calcul de l’épaisseur trabéculaire
(TbTh) entre un calcul à une résolution de 20µm et un autre à 80 µm. Mais ils
montrent également qu’avec une résolution inférieure à 40 µm, la différence est
très faible entre le module de cisaillement calculé par formulation linéaire et for-
mulation incompatible, ie : avec des éléments linéaires et avec des éléments utili-
sant des modes incompatibles (< 4% à 20 µm) [Hib94].

Ils ont également analysé le pourcentage d’erreur sur le calcul du module
de cisaillement apparent en utilisant une fonction normalisée définie comme étant
le rapport de l’épaisseur trabéculaire moyenne divisé par la taille des élément (soit
la résolution).  Ils ont ainsi montré que l’erreur obtenue pouvait être inférieure à
10% si cette fonction normalisée était supérieure à 4.

Figure 5.22. Pourcentage d'erreur du module de cisaillement appa-
rent en fonction de la résolution (rapporté au modèle à 20 µ m)
[Nie99].

Ces études indiquent également que les erreurs commises sont plus importantes
pour des mesures à l'échelle des travées qu'à l'échelle globale de l'échantillon.

5.6. Conclusions.

Les modèles analytiques de Gibson ont permis de mettre en évidence les différentes
modes d’endommagement pour les différents types de structure d’os spongieux et
de relier les propriétés mécaniques de ce dernier à la fraction volumique dans les
différents cas. Ces relations en puissance servent classiquement de référence pour
les valeurs expérimentales [Gib97].

Les modèles idéalisés de l’os spongieux, bien qu’adaptés à la géométrie
réelle du réseau trabéculaire par l’intermédiaire de paramètres structuraux histo-
morphométriques, restent limités dans leur représentativité de l’os spongieux. Ce-
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pendant, cette modélisation géométrique simplifiée conduit à des modèles
d’éléments finis comprenant relativement peu d’éléments, permettant de réaliser ai-
sément des calculs élastoplastiques. D’autre part, la maîtrise de la géométrie des
modèles permet de dissocier les différents paramètres structuraux et d’évaluer leur
influence sur le comportement mécanique global.

Les modèles basés sur la géométrie réelle du réseau trabéculaire offrent un
outil précieux pour simuler et expliquer le comportement mécanique macroscopi-
que et/ou à l'échelle des travées. Les études utilisant ces modèles ont montré que
les contraintes obtenues dans les travées sont très supérieures à celles déterminées
à l'échelle macroscopique [Hol94] [Van95], ces valeurs calculées sont à manipuler
avec réserve car elles dépendent de lois de comportement assez arbitraires et d'hy-
pothèses très simplificatrices sur le matériau constitutif des travées telles que son
homogénéité et son isotropie. Par ailleurs, il a été observé que des sollicitations du
réseau trabéculaire en compression conduisent à des sollicitations en flexion, ci-
saillement et traction des travées [Van95]. Les moyens d'imagerie tomographique à
très haute résolution (µCT) permettent actuellement de réaliser des images de ré-
solution suffisante in vitro (jusqu'à 2 µm) pour distinguer et donc modéliser par
éléments finis les travées. La simulation du comportement mécanique des modèles
ainsi obtenus et l'introduction d'une loi de comportement élastoplastique du tissu
trabéculaire permettraient d'estimer le risque fracturaire sur des sites périphériques.

Cependant, la détermination du comportement élastique de ces modèles
nécessitant déjà des moyens de calcul très importants (coût et temps), cette techni-
que ne peut pas être appliquée de façon systématique et doit être considérée seule-
ment comme un outil de recherche fondamentale, avec ses propres limites liées à la
complexité des structures étudiées.
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6.1. Introduction

Deux axes principaux de recherche ont été explorés dans ce mémoire portant sur la
caractérisation structurale, architecturale et mécanique d’échantillons d’os spon-
gieux de calcanéum humain :
• L’exploitation d’images d’os spongieux a permis de caractériser le tissu osseux

par sa structure en 2D et son architecture en 3D. Cette dernieère a également
permis de modéliser par éléments finis les échantillons traités à partir d’IRM ou
de tomomographie haute résolution.

• La caractérisation mécanique d’échantillons d’os spongieux en compression et
du tissu trabéculaire (trabécules ou travées) en micro-flexion a été mise en rela-
tion avec les mesures de densités et avec les paramètres structuraux et architec-
turaux établis auparavant.

Dans un premier temps sont présentés le matériel et les techniques utilisés puis sont
décrites les méthodes de résolution et de modélisation.

6.2. Matériel osseux

Le matériel osseux utilisé dans cette étude provient de calcanéums humains. Ceux-
ci ont été prélevés par Mr Tomollilo au Laboratoire d’Anatomie de la Faculté de
Médecine Laënnec (Pr Bejui et Valet, Lyon). Cette série de 25 échantillons com-
plète une première série de 6 étudiée par Bruyère et al. [Bru00].

6.2.1. Calcanéums humains

Le squelette du pied comprend le tarse, le métatarse et les orteils. Le tarse est formé
de 7 os1 dont le plus gros est le calcanéum [Cab95]. En arrière, celui-ci forme une
tubérosité postérieure portant sur le sol par l’intermédiaire de tissus mous. La
structure trabéculaire des différents os de l’arche du pied révèle les principales li-
gnes de forces (ou contraintes) dans les massifs spongieux (Figure 6. 1).
Dans la tubérosité postérieure du calcanéum, la structure trabéculaire s’oriente sui-
vant deux réseaux :
• le réseau supérieur, dont les travées travaillent en compression,
• le réseau inférieur, concave vers le haut, dont les travées travaillent en tension

1
 Astragale, Calcanéum, Os naviculaire, Cuboïde, 3 Os Cunéiformes
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a) b)

Figure 6. 1. Architecture trabéculaire du calcanéum

a) Structure trabéculaire schématisée de l’arche interne du pied, d’après Kapandji

[Kap94], b) Coupe longitudinale et réseaux principaux des travées d’après Putz et

al. [Put94]

Ces calcanéums, droits ou gauches, sont destinés à une étude pluridisciplinaire
mettant en jeu différentes techniques d’imagerie (tomographie, IRM),
d’histomorphométrie, d’absorptiométrie et de caractérisation mécanique.
Une série de 6 calcanéums provenant d’une étude antérieure [Bru00] a été complé-
tée par 25 pièces supplémentaires. La série globale de l’étude comporte donc 31
échantillons. Les 31 calcanéums ainsi obtenus proviennent de 19 hommes et 12
femmes d’âge compris entre 61 et 91 ans (moyenne : 78.2 ± 8.5 ans). 22 calcanéums
proviennent de pieds droit, mais nous n’avons pas d’informations supplémentaires
concernant les donneurs (droitier, gaucher, cause du décès…). Sur ces 31 échan-
tillons, certaines mesures n’ont pu être effectuées ou n’ont pas été exploitables, en
particulier pour 5 spécimens.
Tous les calcanéums ont été radiographiés sur la face médiale afin de repérer
l’orientation du réseau trabéculaire supérieur par le Dr Carrillon (Hôpital cardiolo-
gique, Lyon), et par le Pr Clouet (Hôpital Edouard Herriot, Lyon).

6.2.2. Organigramme

Les différentes techniques et l’ordre dans lequel les manipulations sont effectuées
sont résumées dans l’organigramme suivant.
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Sur 24 heures :
• Prélèvement du Calcanéum
• Radio conventionnelle
• DXA (3 mesures)
• US (3 mesures)
• Scanner X (Densité Hounsfield) Calcanéum entier
• IRM Médical sur Calcanéum entier
• Découpe des échantillons (2 cubes) et prélèvement

des travées (zone périph.)
• Passage des échantillons frais en IRM

Cube Médial
Travées isolées
Et ½ pastilles Cube Latéral

Après passage en IRM (Lyon 1), les échantillons
médiaux et latéraux sont récupérés. Echantillon Médial
conservé à –20 °C. Echantillon Latéral conservé dans de
la solution de conservation.

• ESRF (congelé non inclus)
• Essais Mécaniques de

compression destructifs
• densité apparente
• ESRF (dégraissé non inclus,

micro-fissures)

• Tomographie X sur travées
(CNDRI)

• Essais Mécaniques de micro-
flexion

• Histomorphométrie (degré de
minéralisation) sur une ½
pastille

• Histomorphométrie (inclus)
• Tomographie X  à 10 µm

(ESRF)

Organigramme 1. Manipulations et techniques effectuées sur calca-
néum

6.2.3. Conservation et découpe

La conservation et la découpe sont résumés sur la Figure 6. 2.



Matériel et Méthodes – Chapitre 6 -

INSA Lyon - 138 -

Figure 6. 2. Schéma de prélèvement des échantillons d’os spongieux
de calcanéums humains.

Conservation :

Les calcanéums utilisés dans cette étude ont été prélevés au plus tard 5 jours après
le décès des patients conservés en chambre frigorifique à 4 °C (pas d’utilisation de
« formol », ou autres produits). Entre les différentes mesures « ex vivo » sur calca-
néums entiers (US, scanner X, DXA…), le transport est effectué dans une enceinte
isotherme avec conservation au réfrigérateur (4°C).
Les 6 calcanéums prélevés dans le cadre de la thèse de doctorat de Mitton [Mit97],
conservés par congélation à –20°C durant 6 mois, et testés par la suite par Bruyère
[BRU00] seront joints à notre étude malgré ce mode de conservation. Cette congé-
lation n’affecte pas significativement la raideur des échantillons d’os spongieux lors
d’essais de compression selon Linde et Sorensen [Lin93]. Seules ces 6 pièces osseu-
ses ont été découpées congelées.
Pour utiliser l’Imagerie par Résonance Magnétique, il faut que les échantillons
soient « frais » car seule la moelle est imagée, et la congélation peut entraîner des
artefacts lors de l’imagerie.

Après la découpe des échantillons, les pièces anatomiques sont conservées
par congélation à –20°C. Selon leur utilité et les mesures à effectuer, et après pas-
sage en IRM, les échantillons prélevés sont soit congelés, soit conservés dans une
solution de conservation (50% de sérum physiologique, 50% d’éthanol) (Cf Figure
6. 2)

Avant essais mécaniques, les échantillons sont placés dans une solution de
conservation à 4°C pendant 3 à 4 jours puis sont portés à température ambiante
pendant 2 à 4 heures. Les pastilles destinées au prélèvement des travées et à la me-
sure du degré de minéralisation sont dégraissées et conservées sèches à température
ambiante dans des tubes à essais.

Z

Z
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Découpe :

Les découpes sont généralement réalisées sur pièces osseuses fraîches.
Avant la découpe, la radiographie conventionnelle permet de repérer l’orientation
du réseau trabéculaire.
Un cylindre médio-latéral est extrait, à l’aide d’un trocard, de la tubérosité posté-
rieure du calcanéum dans la zone d’intérêt (Z.I.) des mesures ultrasonores et de
densité minérale osseuse [Mit97b]. Deux échantillons cubiques d’os spongieux de
côté 9 mm (médial et latéral) sont tronçonnés de part et d’autre du cylindre médio-
latéral, en prenant soin d’ôter la corticale (Figure 6. 2.). Ils seront utilisés pour des
investigations non invasives (tomographie à haute résolution, IRM, échantillons
médial et latéral), pour des essais de compression (échantillon médial) et pour une
analyse histomorphométrique (échantillon latéral).
La pastille intermédiaire sera appelée « pastille inter med-lat ». L’orientation privi-
légiée des travées (Z) y est repérée et la pastille est tronçonnée en deux demi pas-
tilles selon cette orientation. L’une d’elle servira au prélèvement des travées osseu-
ses et l’autre, à la micro-radiographie.
Les échantillons cylindriques sont prélevés à l’aide d’une scie cloche (Groupe Lé-
pine) (340 tr/min, Ø 14.5 mm) et les coupes planes sont réalisées à vitesse lente (60
tr/min) à l’aide d’une scie diamantée (Isomet, Buehler®).

Tableau 6. 1. Tableau récapitulatif des différents essais

Série de 6 premiers calcanéums Série complémentaire de 25 calcanéums

1 Scanner X “in vivo”

2 IRM “in vivo”

3 Absorptiométrie. Mesures cli-
niques ultrasonores

Médial 1 Compression

2 Mesures de densités

physiques

1 IRM (RMN, CREATIS)

2 Tomographie à 10 µm (ESRF)

3 Compression

4 Mesures de densités physiques

5 Echantillons endommagés (Tomo-

graphie à 10 µm (ESRF))

Latéral : 1 Histomorphométrie

(U403)

2 Tomographie à 10 µm

(ESRF, CREATIS)

1 IRM (RMN, CREATIS)

2 Histomorphométrie (U403)

3 Tomographie à 10 µm (ESRF)

Pastille inter Med-Lat :

è 2 ½ pastilles

1 a) Prélèvement des travées

    b) Tomographie à 20 µm    (CNDRI)

    c) microflexion (LMSo)

2 Microradiographie (U403)
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Tableau 6. 2. Nombre d’échantillons exploitables par technique.

Techniques utilisées Nombre d’échantillons exploitables

Scanner X “entier” 10
IRM “entier” 8

DXA 24

SAHARA 23

Microflexion 10 pastilles (+3) *

Microradiographie 21

Compression 21 (+6) 
♣

IRM 3D 78µm Médial 19

IRM 3D 78µm Latéral 15

HRCT ESRF 10µm Médial 17

HRCT ESRF 10µm Latéral 21 (+6) 
♣

HRCT ESRF 10µm Médial endommagé 6

Histomorphométrie Latéral 21 (+6) 
♣

* : 10 pastilles à 4 directions d’application de charge (3 travées prélevées par pastille), 3 pastilles à 1 direction

de chargement. 3 travées par pastille
♣ : +x échantillons de la série 1 (échantillons tomographiés en 1283)

6.3. Méthodes cliniques sur calcanéum

L’un des principaux but de notre étude est de déterminer le risque fracturaire chez
les personnes âgées. Or, les études actuelles en terme de résistance mécanique, se
font uniquement in vitro, et globalement, de bonnes corrélations ont été trouvées
entre certains paramètres mécaniques (E, σ) et des paramètres mesurés par techni-
ques ultrasonore (US) ou par absorptiométrie à double énergie de rayon X (Dual X-
ray Absorpsiometry DXA) (tels le BMD, le BMC). La DXA a une haute précision
(0.5-2%), une haute exactitude (3-5%) et le sujet est exposé à une faible dose de ra-
diation. Cependant, les mesures de DXA ne représentent pas les véritables densités
volumétriques dans l'os, mais seulement des densités de "surface" correspondant à
la quantité minérale trouvée dans la surface projetée de l'élément squelettique sou-
mis à l'examen (os cortical + spongieux, en g/cm2). Par contre, de récents travaux
[HVI89][LEW97][LIM97][ROH91] ont permis d'établir d'assez bonnes corrélations
entre le nombre Hounsfield et les propriétés physiques des différents tissus spon-
gieux, telles la densité apparente ρapp, le module d'élasticité E (d'Young) ou la con-
trainte ultime en compression σu. Aussi, après utilisation de techniques dites classi-
ques, et à titre exploratoire, une série de 10 calcanéums excisés a été imagée par
scanner X et 8 par IRM, afin d’évaluer leurs propriétés structurales « ex-vivo ».

34

44
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6.3.1. Caractérisation « ex-vivo » sur calcanéum excisé

6.3.1.1. Mesures par Scanner X Médical

L'examen de coupes scanner permet d'exploiter la densité radiologique. Il s'agit de
la densité des pixels, surfaces élémentaires constituant les images numériques obte-
nues par tomodensitométrie, exprimée en unités HOUNSFIELD (HU). HU (sans
dimension) est le paramètre de contraste dans une coupe scanner. Il est proportion-
nel au rapport de l'atténuation linéaire moyenne de l'élément considéré µ et celle de
l'eau eauµ  dans les mêmes conditions :








 −
=

eau

eauHU
µ

µµ
*1000

Les valeurs de HU sont comprises entre -1000 pour l'air et +1000 pour la corticale.
A titre indicatif, l'atténuation de l'eau correspond à la valeur 0, les graisses à -80,
celle de l'os spongieux variant de -40 à 400 [HVI89]. Ce paramètre a été quantifié
sur une série de 10 calcanéums.

Méthodologie :

Les mesures ont été effectuées au pavillon B de l’Hôpital Edouard Hérriot, sous la
direction du Pr Clouet. Le scanner utilisé (ELSCINT, type CT TWIN Flash) a une
tension maximale de 140 kV (120 kV améliore la résolution de contraste), un ampé-
rage de 300 milli ampère seconde (mAs) maxi et des épaisseurs de coupes minima-
les de 0.5 mm (Figure 6. 3a). Cet appareil permet soit d'évaluer le contenu minéral
osseux (BMC en mg/cc) en mode radio, en programmant trois séquences d'une
coupe passant par le milieu du calcanéum (sur 5 mm), parallèle au plan sagittal, soit
de déterminer les profils de densité Hounsfield d'une série de coupes parallèles (2.5
ou 5 mm) dans la zone d'intérêt (ZI) retenue (Figure 6. 3b).

X X ‘

Y

Y ‘

a) b)

Figure 6. 3. Scanner X

a) Vue d’ensemble, b) Positionnement du calcanéum par rapport à l’anneau
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Nous n’avons pas fait de « fantômes » pour étalonner le scanner, utilisant ainsi
l’étalonnage réalisé sur fantômes de vertèbres ; de ce fait, nous n’évaluerons que la
densité Hounsfield (et non le BMC).
Les pièces anatomiques étaient fraîches (non congelées) et protégées par une po-
chette plastique. Le calcanéum est positionné de telle sorte que la direction médio-
latéral soit parallèle à l’axe de l’anneau (YY’, Figure 6. 3b). Les paramètres utilisés
pour la mesure de la densité Hounsfield sur calcanéum sont les suivants. La recons-
truction a été considérée comme étant celle d’un poignet (Surview poignet face),
avec un pitch de 0.7, une épaisseur de coupe de 0.5 mm, un indice de reconstruction
de 0.3 à 200 mAs (milli ampère seconde), une résolution Ultra Hight (C50), en
mode evolving avec un zoom de 1.5. Dans chaque calcanéum, environ 150 coupes
(de 0.5 mm) ont été acquises dans le sens médio-latéral. Les mesures ont été con-
servées sur disque optique. Le profil de densité est utilisé pour dessiner une ligne
représentant l’évolution des unités Hounsfield sur une image. Les histogrammes de
mesures de densité Hounsfield ont été obtenus à partir d’une console secondaire
OmniPro. Une région d’intérêt est repérée à l’endroit de la mesure (ROI). Cette ré-
gion peut avoir une section rectangulaire ou circulaire. Nous avons choisi cette der-
nière afin de faciliter le repérage et calcul manuel de la section (Figure 6. 4). En ef-
fet, en DXA, une ROI de 3.10 cm² est utilisée pour les mesures, aussi, nous avons
pensé reprendre cette même valeur pour la mesure de la densité Hounsfield.

a) b)

Figure 6. 4. Mesure de la densité Hounsfield sur une coupe de calca-
néum droit, Homme 79ans.

a) Planche radio, b) Histogramme des densités sur la ROI obtenu sur OmniPro
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15 mesures ont été faites sur chaque calcanéum : 6 dans la zone de prélèvement de
l’échantillon cubique médial, 6 pour le latéral et 3 dans la zone inter Med-Lat
(Figure 6. 5).

½ Calca
3 Mesures dans
le plan sagital

Cube
Latéral

Cube
Médial

¼ Calca

6 Séries de Mesures

Y ‘ Y

Figure 6. 5. Schéma représentant les coupes sélectionnées.

6.3.1.2. Mesure par IRM Médical

L'absence d'introduction de traceur extérieur et l’innocuité des rayonnements don-
nent à l’IRM un grand avantage par rapport au scannerX, et ce malgré son coût éle-
vé. Avec le développement des techniques d'acquisition et de traitement de données,
il est devenu possible de réaliser des images RMN en des temps suffisamment brefs,
avec une résolution acceptable (<200 µm). Aussi, en utilisant une antenne spécifi-
que, nous avons cherché à mesurer des paramètres caractéristiques sur calcanéum
excisés. Les mesures ont été effectuées au pavillon B de l’hôpital Edouard Hérriot
par O. Beuf (dirigé par le Pr Clouet), sur un IRM 1.5 Tesla Symphony de marque
Siemens. L’antenne utilisée est une antenne poignet à quatre éléments. Celle-ci est
placée au centre du champ magnétique en position horizontale. Le calcanéum est
placé à l’intérieur en position horizontale sur le côté latéral (Figure 6. 6) et protégé
dans une poche plastique, la tubérosité étant au niveau de l’antenne. Il est maintenu
en position par l’intermédiaire de plaque en mousse. Des bouteilles d’eau sont pla-
cées de part et d’autre de l’antenne afin de « charger » l’antenne corps d’émission et
permettre son ajustement automatique.

0.5 mm entre chaque

coupe
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Tunnel  Magnétique

Antenne Poignet

PiedTête

Droit

Gauche

a) b)

Figure 6. 6. Appareillage de mesure

a) Antenne poignet en position « classique », b) Positionnement du calcanéum dans
l’antenne poignet posée à plat,

Deux séries de mesures sont acquises, la première servant à localiser l’échantillon.
La deuxième série de mesures permet une acquisition et une reconstruction 3D de
l’échantillon. Environ 120 coupes sont reconstruites dans la direction médio-
latérale, d’épaisseur 0.5 mm. La résolution obtenue dans le plan est de 160 µm pour
un temps d’acquisition de l’ordre de 30 minutes (Figure 6. 7). Les images obtenues
sont au format Dicom, que l’on traite par un logiciel propre à l’IRM. Une fois le
volume reconstruit et orienté selon les mesures voulues, il est possible d’obtenir des
paramètres histomorphométriques (TbTh, TbSp…), et des paramètres architecturaux
(MIL3D, Dimension Fractale…).

a) b)

Figure 6. 7. Imagerie du calcanéum en IRM, d’après O. Beuf

a) Exemple d’IRM in vivo sur calcanéum, b) Exemple d’IRM ex-vivo sur calcanéum
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6.3.2. Densité

Des mesures de densité minérale osseuse ont été réalisées par absorptiométrie
(DXA) sur la série de 31 calcanéums frais préalablement à la découpe des échan-
tillons osseux.
Dans toute l’étude, la densité des échantillons osseux est évaluée par une mesure de
densité apparente, et par une mesure de densité réelle (pesée des échantillons et uti-
lisation du principe d’Archimède).

6.3.2.1. Mesure par DXA

Les mesures de Bone Mineral Content (BMC en g) et Bone Mineral Density (BMD
en g/cm-2) ont été réalisées par F. Duboeuf au centre d’absorptiométrie de l’Hôpital
Edouard Herriot de Lyon (dirigé par les Pr P.D Delmas & P.J Meunier), sur un den-
sitomètre QDR 1000+ (Hologic Inc., Waltham, MA) à l’aide du programme Lumbar
Spine V4.76.
Les calcanéums décongelés (6) ou frais sont placés sur 15cm de riz constituant une
épaisseur biologique normale d’atténuation équivalente des tissus mous. Les mesu-
res sont réalisées dans la direction médio-latérale et dans une zone d’intérêt (Z.I.)
définie, située dans la tubérosité postérieure (Figure 6. 8). Pour chaque pièce os-
seuse, 3 mesures sont réalisées et la moyenne de ces mesures est retenue.

Figure 6. 8. Examen absorptiométrique d’un calcanéum humain exci-
sé et localisation de la zone de mesure

(Source : F.Duboeuf, Centre d’absorptiométrie, H.E.Herriot)

6.3.2.2. Densités physiques

Pour pouvoir mesurer la densité apparente et la densité réelle après les essais méca-
niques, les échantillons d’os spongieux doivent être dégraissés. Le protocole de dé-
graissage est le suivant :

• 24 heures dans une solution de Toluène.
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• 3 bains successifs de Javel à 2% accompagnés d’une agitation ultrasonore du-
rant 5 minutes (Ultrasonic Cleaner, ED®),

• rinçage à l’eau déminéralisée par bain
• 24 heures de séchage à température ambiante.

Bien que les essais soient menés jusqu’à atteindre la charge maximale de résistance
de l’os spongieux, les échantillons cubiques gardent une géométrie parallélépipédi-
que et leur volume total est calculé à partir de leurs dimensions extérieures (après
compression) mesurées à l’aide d’un micromètre (résolution 0.01 mm).
Les échantillons sont pesés, dans l’air et dans l’eau, à l’aide d’une balance de préci-
sion à 0.1 mg (AC 210P, Sartorius).
La mesure de masse dans l’eau est plus délicate dans le sens ou l’air interstitiel doit
avoir complètement disparu, l’eau devant remplir entièrement les pores de
l’échantillon. Nous avons testé 2 méthodes :

1) Immersion de l’échantillon durant 1 heure environ et «dégazage» réalisé
manuellement par agitation.

2) Immersion de l’échantillon, «dégazage» manuel et centrifugation de
l’échantillon pendant 7 minutes

La deuxième méthode a été testée sur des échantillons cubiques ou cylindriques dé-
graissés de vertèbres, de têtes fémorales et de calcanéums. Certains de ces échan-
tillons étaient au préalable endommagés ou très peu denses afin de tester
l’endommagement éventuel dû à la centrifugation (pour différentes vitesses de rota-
tion et temps de centrifugation). La centrifugeuse utilisée a une capacité de 1000 à
14 000 tr/min, nous avons testé trois vitesses de centrifugation (2500, 3900 et 5300
tr/min) et trois temps de centrifugation (5, 10 et 15 min)
De façon surprenante, les échantillons, même les moins denses, n’ont pas été en-
dommagés quels que soient les vitesses de rotation et les temps de centrifugation
(pas de travées brisées). Par contre, on constate une nette amélioration sur les
échantillons très denses de la mesure de la densité réelle entre la méthode
« manuelle » et la méthode par centrifugation. Cette amélioration peut atteindre
13% en moyenne d’augmentation de la mesure. Mais sur les échantillons peu den-
ses, cette moyenne n’est que de 1% maximum. Ceci est dû au fait qu’il n’y a peu
travées pouvant retenir les bulles d’air emprisonnées. On peut alors conclure que,
pour ces échantillons, le fait de les dégazer manuellement est suffisant pour évacuer
les micros bulles.
Par la suite, toutes les mesures de densité dans l’eau seront faites après centrifuga-
tion de l’échantillon pendant 7 minutes à la vitesse de 4000 tours/minute.
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6.3.3. Caractérisation ultrasonore

6.3.3.1. Mesures cliniques par transmission

Les mesures ultrasonores cliniques ont été réalisées sur la série complète de calca-
néums excisés par F. Duboeuf au Service de Rhumatologie et de pathologie osseuse
de l’Hôpital E. Herriot de Lyon (Pr P.J. Meunier & P.D. Delmas).
L’appareil ultrasonore utilisé est le Sahara® (Hologic inc.), permettant une mesure
ultrasonore sur le talon. Cet appareil fonctionne sans eau, la transmission des ondes
ultrasonores est facilitée par un gel couplant appliqué sur les transducteurs qui
viennent au contact de la zone d’interêt (Z.I.) (tubérosité postérieure du calcanéum)
(Figure 6. 9). D’un point de vue clinique, le Sahara® présente l’avantage d’être peu
encombrant, facilement transportable et facile d’utilisation en l’absence d’eau. La
version informatisée de cet équipement offre un environnement convivial de gestion
et de traitement des mesures. En revanche, ce principe de mesure ne permet pas de
choisir la zone d’intérêt. Les transducteurs étant fixes dans le plan longitudinal du
calcanéum, la zone mesurée peut être variable en fonction des patients.

Figure 6. 9. Examen ultrasonore du calcanéum sur Sahara®

Les paramètres mesurés sont le Speed of Sound (SOS) pour une fréquence de
1 MHz et le Broadband Ultrasound Attenuation (BUA) sur une plage de fréquence
allant de 200 Hz à 600 Hz. D’autres paramètres calculés à partir de ces 2 mesures
sont proposés, le Stiffness et le QUI®. La dernière version du logiciel de traitement
des mesures, équipée d’une base de données de paramètres ultrasonores et densito-
métriques, propose une évaluation du BMD.
Les mesures ultrasonores sur calcanéums excisés ont été réalisées sur les pièces os-
seuses fraîches, laissées à température ambiante de 2 à 3 heures avant les mesures.
Les résultats retenus sont les SOS et BUA moyennés sur 3 mesures. Afin d’évaluer
l’influence d’une poche plastique isolant ces pièces osseuses, des mesures avec et
sans la poche ont été réalisées. Les résultats peuvent être significativement diffé-
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rents suivant les conditions de mesures, les valeurs de BUA obtenues avec poche
plastique étant supérieures (Test de Wilcoxon pour les séries appariées, p = 0.03 (n
= 18)). Pour obtenir des valeurs comparables à celles de Mitton [Mit97b], nous re-
tenons les mesures réalisées avec poche plastique.

6.3.4. Degré de Minéralisation [Boi02]

La mesure du degré de minéralisation s’est faite sur l’une des demi pastilles inclu-
ses « inter Med-Lat » orientée selon la direction privilégiée des travées (Figure 6.
10), mesures effectuées par G. Boivin (Unité Inserm U403, Pr Meunier & Delmas).
Chaque demi pastille a été dégraissée puis incluse selon le principe décrit ci-après.

a) b) c)

Figure 6. 10. Carotte Médio-Latérale.

a) Schéma de principe, b) Pastille Inter Med-Lat orientée, c) Pastille Inter Med-

Lat réelle

Pour les pastilles destinées à la microradiographie, de l’alcool à 80% a été utilisé
comme fixatif et agent déshydratant [Boi02]. Après quelques jours ou semaines, les
spécimens sont placés dans de l’alcool absolu afin de compléter la déshydratation.
Une bonne déshydratation est nécessaire du fait de l'incompatibilité entre l'eau et la
résine d'inclusion (méthyl méthacrylate). Les bains d’alcool sont renouvelés tous les
jours. Puis, afin d’assurer un dégraissage complet et pour permettre une bonne im-
prégnation de la résine, les échantillons sont plongés dans du xylène renouvelé tous
les jours pendant 3 à 4 jours. La résine employée pour l’inclusion est du méthyl
méthacrylate. Celle-ci est transparente, dure à très faible pouvoir d’absorption des
rayons X. Elle contient de l’hydroquinone pour inhiber la polymérisation. Après
fixation et déshydratation, les échantillons sont plongés dans 2 à 3 bains différents
de monomère de méthyl méthacrylate et réfrigérés pendant plusieurs jours. La ré-
sine et les échantillons sont coulés dans des tubes à essais en verre résistant. Pour
finaliser la polymérisation et obtenir le durcissement de la résine, les tubes sont pla-
cés dans une étuve à 30°C. Du fait de la non-uniformité des sections, les échan-
tillons sont tout d’abord coupés en coupes de 150 µm d’épaisseur, et sont ensuite
poncés manuellement afin d’obtenir l’épaisseur voulue. L’obtention de sections uni-
formes reste néanmoins difficile. Aussi, une scie à basse vitesse de rotation (Isomet,
Buehler) avec un disque diamanté (Well model 3241, ESCIL, Chassieu, France)

Z

Z
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ont été utilisés. . Pour obtenir des microradiographies de bonnes qualités, les coupes
doivent être poncées selon leur épaisseur. Cette manipulation est faite manuelle-
ment en utilisant du papier abrasif et de la poudre de diamant de grains dégressif,
l’échantillon étant placé entre deux plaques de verre. L’uniformité du ponçage est
vérifiée en cours de manipulation sous microscope afin de détecter d’éventuels dé-
fauts. Les microradiographies sont généralement faites sur des coupes de 100 µm
d’épaisseur. Un comparateur a échelle graduée en µm (model 556 G, Compac)
donne une lecture directe de l’épaisseur de faibles sections de la coupe. Une fois
l’uniformité de l’épaisseur de la coupe obtenue, celle-ci est nettoyée afin d’ôter les
grains abrasifs restant et pouvant créer des artéfacts sur les microradiographies. Les
coupes sont ensuite nettoyées dans de l’alcool absolu par ultrasons (sonicating). Les
coupes ainsi obtenues sont conservées entre deux petites plaques de verre. Pour ob-
tenir les microradiographies, un générateur à rayon X diffractant est employé (Phi-
lips compact PW 1830/40). L’échantillon est placé entre 25 et 30 cm de la source de
rayon X. Le temps d’exposition est d’environ 20 minutes (sous 25 kV et 25 mA),
suivant l’épaisseur de la coupe étudiée. Les microradiographies sont révélées sur
film Kodak à haute résolution (Figure 6. 11). Les échantillons ainsi micro-
radiographiés peuvent être comparés à des cales étalon en aluminium ou à des
échantillons de contrôle d’origine humaine (échantillons d’os iliaque). Le degré de
minéralisation osseuse (g mineral/cm3) permet de déterminer les anormalités du re-
modelage osseux. Il est quantifié sur les microradiographies par une analyse des ni-
veaux de gris en utilisant le logiciel Visiolab 1000 (Biocom). Chaque image est
segmentée en 4350 carrés de 41.4 µm de coté (soit environ 100 pixels). En prenant
soin de calibrer les niveaux de gris, les sources d’erreurs sont minimisées.

a) b)

Figure 6. 11. Microradiographie sur ½ pastille, source G. BOIVIN.

a) ½ pastille n°45 entière, b) zoom avec passage de vaisseau (en bas à gauche)
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a) b)

Figure 6. 12. Répartition du degré de minéralisation, d’après Boivin
et al [Boi99]

a) Degrés de minéralisation d’os « total » dans l’hyperparathyroidisme primaire

largement décalé en regard des mêmes mesures sur femmes ostéoporotiques

traitées par placebo ; b) Distribution du degré de minéralisation de l’os chez des

femmes ostéoporotiques en post-ménopause. Après traitement par Alendronate,

baisse des plus petits degrés de minéralisation sans augmentation de leur nom-

bre : tendance à « normaliser » la distribution du degré au sens statistique.

6.4. Caractérisation structurale et architecturale

Dans les protocoles mis en œuvre sur calcanéums humains, différentes techniques
d’imagerie 2D et/ou 3D de l’os spongieux ont été utilisées pour la caractérisation
structurale et architecturale. En 2D, les paramètres histomorphométriques ont été
complétés par des paramètres structuraux tels que la dimension fractale et le MIL.
En 3D, les paramètres architecturaux issus de l’histomorphométrie ont été complé-
tés par les calculs en 3D de la dimension fractale, de la densité de connectivité et du
MIL sur toutes les coupes des images 3D.

6.4.1. Techniques de caractérisation

6.4.1.1. Histomorphométrie

Les analyses histomorphométriques ont été réalisées par Jean-Paul Roux, Bri-
gitte Burt-Pichat et Monique Arlot, au Laboratoire d’Histodynamique Osseuse de
Lyon (Unité Inserm U403 dirigée par les Pr P.J. Meunier & P.D. Delmas). Seuls les
échantillons cubiques latéraux ont été étudiés par cette technique (n=27).

Les échantillons osseux sont inclus pendant 1 mois, sans décalcification
préalable, dans une résine (méthylméthacrylate) de la même dureté que celle de
l’os. Des coupes de 7 µm d’épaisseur sont réalisées à l’aide d’un microtome lourd
(Polycut®E, Leica) équipé d’un rasoir en carbure de tungstène puis colorées par le
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trichome de Goldner [Meu83]. Dans chaque échantillon cubique latéral, trois cou-
pes histologiques espacées de 150 µm ont été réalisées.

L’image de la coupe histologique est acquise par une caméra couleur
3CCD et numérisée sur une station d’analyse d’image (Visiolab 5000®, Biocom,
France). Cette image est ensuite binarisée en utilisant un seuillage couleur (mode
HLS).

Le volume trabéculaire osseux (BV) et le périmètre des travées (BS) sont
mesurés à l’aide d’un analyseur automatique. Ces paramètres permettent de calcu-
ler l’épaisseur moyenne des travées (TbTh), la distance moyenne inter-travées
(TbSp) et le nombre moyen de travées (TbN), en faisant l’hypothèse d’un modèle
de type plaque [Par83] (§ 3.3). La squelettisation des travées et le calcul des para-
mètres dits «de connectivité» (longueur nœuds à nœuds, nœuds à termini…) sont
réalisés automatiquement, avec une possibilité de correction interactive du sque-
lette, à l’aide d’un logiciel spécifique.

Les paramètres histologiques retenus pour notre étude sont la fraction vo-
lumique (BV/TV en %), l’épaisseur moyenne des travées (TbTh en µm), la distance
moyenne inter-travées (TbSp en µm), le nombre de travées (TbN en mm-1) et deux
paramètres dits « de connectivité » : nombre de nœuds (NNd/TV en mm-2) et nom-
bre de termini (NTm/TV en mm-2).

6.4.1.2. Microtomographie

Tomographie 3D à 10 µm de résolution utilisant un rayonnement synchrotron

Ces images ont été réalisées à l’ESRF (European Synchrotron Radiation Facility) à
Grenoble (ligne ID19, dirigée par J. Baruchel), puis traitées dans le laboratoire
CREATIS de l’INSA de Lyon par Françoise Peyrin (dirigé par le Pr G.Gimenez).
Pour obtenir un temps de faisceau sur la ligne ID19 afin d’imager les échantillons,
il est nécessaire de rédiger un « proposal ». De l’acceptation de ce proposal dépend
l’acquisition des échantillons.

Le synchrotron de l’ESRF délivre un flux de rayons X très supérieur en
intensité à la plupart des tubes de rayons X. Un monochromateur permet d’utiliser
un faisceau présentant un spectre étroit prélevé dans le large spectre du faisceau
émis par le synchrotron. Le système imageur est constitué d’un écran fluorescent et
d’une caméra CCD à bas niveau de bruit, comprenant 1024×1024 pixels. L’écran
est suffisamment mince pour que l’on puisse obtenir une image de résolution spa-
tiale égale à 6.5 µm.

Les images d’os spongieux de calcanéums ont été réalisées avec résolution
spatiale isotrope de 10 µm sur échantillons inclus ou congelés. Le temps
d’acquisition de chaque échantillon est inférieur à une demi-heure. Ici encore,
compte tenu du très bon contraste des images obtenues et de la très haute résolu-
tion, un simple seuillage global a pu être utilisé pour segmenter ces images.

Pour la détermination des paramètres 3D de type histomorphométrique,
les images ont la résolution initiale de 10 µm, le volume étudié étant de
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5.12×5.12×5.12 mm3 (6 échantillons) ou 6.6×6.6×6.6 mm3. Pour la densité volumi-
que, la connectivité, l’irrégularité et le MIL, l’image est sous-échantillonnée de fa-
çon à obtenir un volume de résolution 40 µm lorsque ces calculs sont effectués au
Laboratoire de Mécanique des Solides (LMSo).

Ces images sont segmentées par un seuillage simple choisi de façon à sé-
parer les 2 pics de niveaux de gris observés sur les histogrammes des images. Un
exemple de reconstruction tomographique à 40 µm est donné Figure 6. 13.

17 échantillons cubiques d’os spongieux médiaux et 27 latéraux ont été
imagés à l’ESRF.

Figure 6. 13. Image tomographique 3D (résolution 10 µm) d’un
échantillon de calcanéum humain (Homme, 69 ans ) et 3 coupes per-
pendiculaires (résolution 40 µm,)

(Source : F.Peyrin, ESRF, Grenoble, CREATIS, INSA, Lyon)

Tomographie 3D, pas d’échantillonnage de 19.4 µm sur travées osseuses

Des images tomographiques de travées isolées ont été réalisées par Gilles Peix au
Laboratoire de Contrôle Non Destructif par Rayonnements Ionisants de l’INSA de
Lyon, (CNDRI, dirigé par D.Babot).
Le tomographe mis au point au CNDRI permet de réaliser des images 3D, de réso-
lution variable entre 220 µm et 8 µm. La source de ce tomographe est un générateur
de rayons X à microfoyer. Le système imageur est un écran fluorescent et une ca-
méra CCD à très bas niveau de bruit [Cen98]. Le capteur CCD de cette caméra
comporte 1024×1024 pixels. La travée est collée sur un porte-échantillon qui va ef-
fectuer une rotation de 360° avec un incrément de 1°, avec acquisition d’une image
à chaque incrément. Ces 360 images seront ensuite reconstruites en un volume (Cf
Chapitre 8). Le temps d’acquisition de chaque échantillon est inférieur à une demi-
heure.
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Compte tenu de l’assez bon contraste des images obtenues et de la taille des voxels
suffisamment faible utilisée (19.4 µm), un simple seuillage global a pu être utilisé
pour segmenter ces images, réalisées sur des travées osseuses isolées.

6.4.1.3. Imagerie par Résonance Magnétique

La congélation des échantillons d’os spongieux rendant la moelle moins homogène
(création de cavités) [Lot99], les images ont été réalisées sur des échantillons frais,
immédiatement imagé pour l’échantillon médial, conservés à 4°C, et imagé 12 heu-
res plus tard pour l’échantillon latéral.

Les images IRM d’os spongieux de calcanéums ont été réalisées par O.
Beuf et M.J. Seurin au Laboratoire de Résonance Magnétique Nucléaire de
l’Université Claude Bernard, Lyon I, (RMN, Pr A. Briguet), et ont ensuite été trai-
tées au Laboratoire CREATIS de l’INSA de Lyon, par Y. Carillon, C. Muller, F.
Peyrin puis par O. Beuf.

Le système d’imagerie employé est constitué d’un aimant supraconducteur
Oxford opérant à 2T, équipé d’un fourreau de gradients de 50 mT/m, et associé à
une console S.M.I.S.. Une antenne radiofréquence spécifique a été construite pour
des échantillons cubiques de côté 9 mm [Beu98].

La séquence d’imagerie, développée par Y. Carillon et O. Beuf, est une
séquence d’échos de spins 3D permettant d’atteindre un pas d’échantillonnage iso-
trope de l’ordre de 78 µm. La résolution de l’image étant liée au gradient de lecture
(limité ici à 50 mT/m) et au temps, une taille de voxels égale à 78 µm est atteinte
pour un temps d’observation de l’ordre de 4 ms [Beu99] (Figure 6. 14). La taille du
volume étudié est variable, un certain nombre de coupes situées aux bords des
échantillons étant inexploitable. Ces images réalisées au laboratoire de RMN
(Lyon1) sont segmentées par une méthode de croissance des régions [Rev97]. Un
échantillon cubique de 9*9*9 mm3 est ainsi imagé en 12 heures. 19 échantillons
cubiques médiaux et 16 latéraux ont été reconstruits.

Direction
médio-latérale

Direction du
réseau supérieur

Direction du
réseau supérieur

Direction du
réseau inférieur

Direction
médio-latérale

Direction du
réseau inférieur

2 mm

Figure 6. 14. Coupes perpendiculaires en niveaux de gris et binari-
sées, issues d’une image IRM (résolution 78 µm) d’un échantillon
médial de calcanéum humain (Femme, 76 ans)

(Source : M.J. Seurin, O. Beuf, Laboratoire de RMN, Lyon 1, Y. Carrillon et

F. Peyrin, CREATIS, INSA, Lyon)
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6.4.2. Paramètres structuraux et Architecturaux

6.4.2.1. Paramètres Histomorphométriques

Les paramètres histomorphométriques classiques ont été évalués à partir des coupes
histologiques. Pour la série de calcanéums, les mesures histomorphométriques ont
été complétées par le calcul de la dimension fractale et de la répartition polaire du
MIL des structures 2D relevées sur ces coupes.

Des paramètres de structure 3D, de type histomorphométrique, ont été cal-
culés à partir des images 3D tomographiques réalisées à l’ESRF. Le calcul de ces
paramètres est basé sur la mesure de l’épaisseur des travées (TbTh), par comptage
du nombre d’intersections de long de lignes parallèles, et de la fraction volumique
(BV/TV). La surface osseuse (BS), le nombre de travées (TbN) et la distance inter-
travées (TbSp) sont calculées à l’aide des formules d’histomorphométrie pour le
modèle plaque (Chapitre3-§ 3.). Un calcul dit « direct » de ces paramètres a égale-
ment été effectué sur les volumes à 10 µm.

6.4.2.2. Mean Intercept Lengt (MIL)

L’anisotropie des structures spongieuses de calcanéums a été quantifiée par le cal-
cul du MIL à partir de coupes histologiques (noté MIL2D) ou de coupes issues des
images tomographiques 3D (noté MIL3D), suivant la méthode décrite dans la litté-
rature (§ 3.3.2.1), les lignes de la grille superposée à l’image analysée étant espa-
cées d’un pixel.
En 2D, la répartition du MIL interpolée par une ellipse, est caractérisée par :
• La demi longueur du grand axe de l’ellipse : A en mm,
• La demi longueur du petit axe de l’ellipse : B en mm,
• L’orientation de l’ellipse par rapport à l’axe vertical de l’image : α  en degrés,
• Les MIL mesurés dans les directions correspondantes aux directions de sollici-

tations mécaniques : MILX et/ou MILY, MILZ. (Figure 6. 15)

a) b)

Figure 6. 15. Paramètres quantifiant l’anisotropie, déterminés par le
calcul du MIL, a) en 2D, b) en 3D
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En 3D, la répartition du MIL, calculé le long de lignes orientées dans l’espace peut
être interpolée par un ellipsoïde. Celui-ci est caractérisé par ses trois directions
principales orientées par des coordonnées sphériques et les longueurs des demi-axes
correspondants.

Par ailleurs, l’anisotropie architecturale 3D de structures spongieuses a été
estimée à partir de la répartition 2D du MIL sur des coupes perpendiculaires. Pour
chacune des 3 directions orthogonales X, Y et Z, les valeurs de MIL données :
MILX, MILY, MILZ (en mm) sont les moyennes des MIL calculés sur toutes les
coupes dans les directions respectives. Pour chacune des 3 directions structurales
privilégiées (proche des directions X,Y et Z), les longueurs des demi-axes, données
dans l’ordre décroissant : MIL1, MIL2, MIL3 (en mm), sont les moyennes des lon-
gueurs des demi-axes calculées sur toutes les coupes pour les directions privilé-
giées respectives (Figure 6. 16).

Dans chaque direction d’analyse, les orientations des ellipses sont aussi moyennées
sur toutes les coupes. Les orientations αX, αY et αZ des travées par rapport aux axes
de sollicitation mécanique X, Y et Z sont calculées à partir des projections des axes
principaux des travées dans 2 plans perpendiculaires (Figure 6. 17). Pour le calcul
de αX, on détermine αX,Z dans le plan (X,Z), αY,Z dans le plan (Y,Z) et αZ est donné
par :

( ) ( ) ( )2
,

2
,

2 tantantan ZYZXZ ααα += (6.1)

Figure 6. 16. Exemple de calcul de l’inclinaison des directions struc-
turales privilégiées par rapport aux directions de sollicitations : cas
de αZ

De même, on calcule αX et αY (Figure 6.11).



Matériel et Méthodes – Chapitre 6 -

INSA Lyon - 156 -

X
Y

Z

K plans //YZ
(AZ, BY, αZ,Y)

M plans //XY
(AX, BY, αY,X)

N plans //ZX
(AZ, BX, αZ,X)

NM

iMILiMIL
MIL N

X
M

X

X +

+
=

∑∑ )()(

KM

iMILiMIL
MIL K

Y
M

Y

Y +

+
=

∑∑ )()(

KN

iMILiMIL
MIL K

Z
N

Z

Z +

+
=

∑∑ )()(

( ) ( ) ( )2X,Z
2

X,Y
2

X tantantan α+α=α

( ) ( ) ( )2
Y,Z

2
X,Y

2
Y tantantan α+α=α

( ) ( ) ( )2X,Z
2

Y,Z
2

Z tantantan α+α=α

















+

+

+

+

+

+
=

∑∑∑∑∑∑
NK

)i(A)i(A
,

KM

)i(B)i(B
,

NM

)i(B)i(A
maxMIL N

Z
K

Z
K

Y
M

Y
N

X
M

X

1
















= .....minMIL 3
















= ...medMIL 2

Figure 6. 17. Paramètres quantifiant l’anisotropie 3D, déterminés par
le calcul du MIL sur 3 coupes perpendiculaires

Afin d’évaluer cette méthode d’estimation des MIL dans les directions privilégiées
et les inclinaisons de celles-ci par rapport aux directions de sollicitations mécani-
ques associées, nous les avons comparés à ceux calculés par une analyse 3D directe.
Les paramètres quantifiant l’anisotropie structurale en 3D ainsi calculés sont :

• Les Mean intercept Length dans les directions privilégiées des travées :
MIL1 > MIL2 > MIL3

• Les Mean intercept Length dans les directions de sollicitations mécaniques :
MILX, MILY, MILZ

• Les inclinaisons des directions privilégiées des travées par rapport aux direc-
tions de sollicitations X, Y et Z : αX, αY, αZ.

Un exemple de répartition du MIL est donné Figure 6. 18. Compte tenu de
l’orientation du prélèvement des coupes histologiques, l’orientation générale des
travées, quantifiée par α , est proche de la direction du réseau supérieur des tra-
vées. Bien qu’elle forme un angle moyen de 11 degrés par rapport à cette direction
privilégiée, les valeurs de A et B sont proches et significativement corrélées, res-
pectivement à MILZ et MILY (r’ = 0.98, p < 0.001 pour les deux).
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Figure 6. 18. Répartition 2D du MIL et paramètres d’anisotropie d’un
échantillon de calcanéum humain (n°35, Femme de 82 ans)

6.4.2.3. Dimension Fractale

Afin de quantifier l’irrégularité des structures spongieuses, la dimension fractale, d,
est calculée à partir d’images binarisées de ces structures, par la méthode de « box
counting » (§ 3.3.4). Pour la série de calcanéums, la dimension fractale peut être
calculée en 2D à partir de coupes histologiques ou en 3D par un calcul direct réalisé
sur les images tomographiques 3D à 10 µm acquises à l’ESRF et sous-
échantillonnées à 40 µm.

En 2D, la dimension fractale D est calculée à partir de la courbe
( εLogvsLogN ), avec N = nombre de fenêtres contenant l’interface os/moelle et

ε : taille des fenêtres. L’intervalle des valeurs, lié à la dimension des images utili-
sées (2D) et à la méthode de calcul (images binarisées) est [1; 2], cet intervalle est
[2; 3] en 3D. Les relations εLogvsLogN  , en partie non linéaires, montrent que

les structures spongieuses ne sont pas des fractals parfaits (Figure 6. 19). Cepen-
dant, la partie linéaire de ces courbes se situant dans l’intervalle [80 µm – 560 µm],
il semble que dans cette gamme d’échelle, les coupes de structures spongieuses
soient des fractals quasi parfaits.
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Figure 6. 19. Courbe Log N vs Log ε, et dimension fractale 2D asso-

ciée pour un échantillon de calcanéum humain (n°35, Femme de 82
ans)

6.4.2.4. Connectivité

La connectivité des structures spongieuses tridimensionnelles est quantifiée par le
calcul d’une contribution du nombre d’Euler, χ∆ , à partir des images tomographi-

ques 3D à 10 µm réalisées à l’ESRF et sous-échantillonnées à 40 µm. La contribu-
tion du nombre d’Euler des différentes structures a été calculée suivant la méthode
proposée par Odgaard et Gundersen [Odg93] (§ 3.3.3.3). La densité d’Euler égale à
la contribution du nombre d’Euler rapportée au volume étudié (Densité d’Euler en
mm-3) est également donnée.

6.5. Essais mécaniques

Différents tests mécaniques ont été réalisés pour la caractérisation mécanique de
l’os spongieux à l’échelle globale et de la travée à l’échelle locale. L’essai de com-
pression représentant l’essai standard a été mis en œuvre sur des échantillons d’os
spongieux de calcanéums humains par Mitton [Mit97b], et l’essai de micro-flexion
a été développé par Bruyère [Bru00]. Quelques modifications ont été apportées au
banc d’essai par la suite (entre autre, pour permettre la rotation de l’échantillon sur
le support et l’adaptabilité du porte-échantillon entre le banc de micro-flexion et le
banc de tomographie, afin de s’affranchir des différences de positionnement).

6.5.1. Essai de compression sur échantillons cubiques d’os spongieux

Les essais de compression sont réalisés sur une machine de traction-compression
universelle Schenk RSA 250, pilotée par ordinateur. L’effort de compression est
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mesuré par un capteur d’effort TME de capacité 5000 N (résolution 0.1%). Lors des
essais sur échantillons cubiques d’environ 9 mm de côté, le déplacement de la tra-
verse mobile est mesuré à titre de contrôle par un capteur Deltalab 4 mm (résolution
0.1%). Pour une mesure très précise, le déplacement est mesuré directement au
contact de l’échantillon à l’aide d’un capteur à jauges développé au laboratoire
[Mit96] (Figure 6. 20). Le déplacement est corrigé en tenant compte de la raideur
des différents éléments du montage.

a) b)

Figure 6. 20. Essai de compression

a) schéma du montage, b) Capteur de déplacement local

Afin d’améliorer la reproductibilité de l’essai de compression en permettant une
mise en place préalable de l’échantillon, l’essai débute par 10 cycles de charge et
décharge dans le domaine élastique, entre 0 et 0.6% de déformation, permettant
d’atteindre un état stable [Lin90]. Limité à cette étape dans le domaine élastique,
cet essai permet d’évaluer l’anisotropie mécanique des échantillons cubiques et /ou
de réaliser d’autres mesures sur ces échantillons. L’essai de compression peut en-
suite être poursuivi jusqu’à rupture dans une direction particulière, les paramètres
élastiques étant mesurés sur le dixième cycle (Figure 6. 21).

Effort = f (déplacement)
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Figure 6. 21. Courbe caractéristique d’un essai de compression
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Les essais de compression ont été réalisés dans une solution de sérum
physiologique maintenue à 37°C par un régulateur de température (Ministat, Hu-
ber®), pour se rapprocher des conditions in vivo. Les paramètres mécaniques sont
les modules d’élasticité déterminés par essais de compression non destructifs : Ex,
Ey, Ez, avec X : direction du réseau inférieur des travées, Y : direction médio-
latérale, Z : direction du réseau supérieur des travées. La contrainte maximale maxσ
et le module d’élasticité E dans la direction du réseau supérieur des travées (Direc-
tion Z) sont déterminés par un essai de compression destructif dans cette direction.

Les paramètres obtenus sont alors la contrainte maximale et le module d’Young se-
lon la direction étudiée, mesurés à partir de la raideur obtenue sur la courbe Effort-
Déplacement.

appS
Fmax

expmax, =σ exp,
max .

1
. app

app

Kk
S
F

E ===
εε

σ

Avec :

expmax,σ  : Contrainte maximale expérimentale en MPa

maxF  : Effort Maximal : en N

appS  : Surface apparente en mm²

E  : Module d’Young en MPa

0l
l∆

=ε  : Déformation en %

exp,appK  : Raideur expérimentale en N/m-1

k : constante géométrique

27 échantillons médiaux ont été testés en compression.

6.5.2. Essai de micro-flexion sur travée osseuse

6.5.2.1. Introduction

La caractérisation mécanique du tissu trabéculaire mise en œuvre est basée sur une
méthode inverse, associant un essai mécanique et une simulation par éléments finis
de cet essai. Le but est, à terme, de pouvoir calculer les paramètres caractéristiques
du tissu trabéculaire et utiliser ceux-ci en les implémentant dans les modèles par
éléments finis globaux d’os spongieux afin de déterminer les risques fracturaires en
utilisant les contraintes limites et/ou module d’Young.
Compte tenu des faibles dimensions des travées et de leur géométrie très variable
les rendant difficilement usinables, un essai de flexion de type poutre-console a été
retenu. Deux méthodes de reconstruction des travées ont été utilisées, la première
ne donnant pas de résultats satisfaisants, seuls quelques exemples sont présentés.
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6.5.2.2. Prélèvement

Les travées sont prélevées dans l’une des demi-pastilles « inter Med-Lat » dégrais-
sée puis réhydratée dans de l’eau déminéralisée, l’autre demi-pastille étant utilisée
en micro-radiographie (Figure 6. 10). Les travées sont prélevées dans la direction
privilégiée du réseau trabéculaire Z (repérée lors de la radio conventionnelle et ma-
térialisée sur l’échantillon par une flèche au crayon graphite). Dans chacune des
demi-pastilles sont prélevées au minimum 3 travées. Ainsi, 30 travées ont été préle-
vées et tomographiées.

Après différents essais de prélèvement de travées sur les pastilles, il
s’avère que la meilleure découpe est obtenue grâce à une lame de rasoir sous loupe
ou à l'œil nu. En effet, la structure étant d'une extrême fragilité, un scalpel, du fait
de son épaisseur, ne permettait pas de découper dans la pastille d'os sans écraser la
structure. De plus, pour éviter d’endommager les travées prélevées en appliquant
un minimum de contraintes, le prélèvement se fait sur pastille humide. Un soin tout
particulier a été apporté afin de prélever les travées sans rompre leur cohésion mé-
canique. Par ailleurs, il ne faut pas couper les travées aux « nœuds ». Pour avoir
des trabécules représentatives, il faut assurer une longueur suffisante (« tronc »),
les « branches » existantes devant être sectionnées suffisamment loin des ostéons
de connection (Figure 6. 22a).

a) b)

Figure 6. 22. Travée et accessoire.

a) Représentation schématique d’une coupe de travée, b) Porte-échantillon

adaptable en microflexion et tomographie.

Après prélèvement, l'extrémité de la travée est introduite dans le support
et "scellée" avec de la colle à jauge (cyanoacrylate type M200 avec catalyseur). Le
collage permet d'approcher un encastrement parfait. La colle en surabondance est
nettoyée de la surface du porte-échantillon. L’ensemble travée + support est alors
conservé à température ambiante jusqu’au moment de réaliser la tomographie puis
l’essai de micro-flexion.

Les essais mécaniques sont effectués sur travées humides afin de
s’approcher des conditions réelles. L'humidification se fait par trempage dans de
l'eau déminéralisée pendant 6 heures environ.

Ostéons
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Figure 6. 23. Détail du banc de microflexion

a) Bâti et support du porte-échantillon, b) Travée humide collée sur son support

39 travées provenant de 13 demi-pastilles ont été prélevées, à raison de 3 travées
par demi-pastille, tomographiées avec une résolution de 19.4 µm et testées par un
essai de microflexion. Certaines travées, non comptées parmi celles ci, ont été utili-
sées afin de tester une méthode de reconstruction 3D permettant éventuellement de
s’affranchir de la tomographie à haute résolution.

6.5.2.3. Construction du modèle géométrique de la travée

Pour pouvoir appliquer la méthode des éléments finis à la travée, il est nécessaire de
connaître la géométrie de la travée. La méthode présentée chapitre 5.5.1, et utilisant
deux profils orthogonaux pour reconstruire la géométrie de la travée, n’a pas donné
de résultats concluant du fait du manque de précision de cette méthode. Nous avons
alors cherché une méthode optique permettant éventuellement de s’affranchir de la
tomographie X.

6.5.2.3.1. Reconstruction 3D par méthode optique : Vision Stéréoscopique

Cette méthode est basée sur la reconnaissance de forme par méthode optique : dé-
tection des contours, segmentation de contours ; segmentation en région, géométrie
et calibration de caméras numériques et enfin la vision stéréoscopique. Nous avons
principalement utilisé la méthode de reconstruction 3D basé sur le principe de la vi-
sion stéréoscopique à l’aide de deux caméras. Cette méthode est présentée en an-
nexe (Annexe A2). Pour pouvoir utiliser cette méthode, il est nécessaire de mettre
en place un ensemble de points (également appelé « mouchetis ») sur l’objet à re-
constituer afin de relier spatialement les deux caméras (Hamamatsu). Différents
essais de maillages ont été testés : par projection de peinture sur l’échantillon, par
méthode de speckle par laser (expliquée en annexe A3), par dépose de poudre (car-
bone, poudre d’encre d’imprimante). Une fois le maillage de points placé sur la tra-
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vée, il doit pouvoir être identifiable par les caméras. Cette étape est validée à l’aide
du logiciel Sifasoft qui utilise les niveaux de gris des pixels d’une image. La re-
construction 3D est quant à elle, effectuée à l’aide du logiciel ASAME qui utilise
également les niveaux de gris des pixels. Sifasoft permet de mesurer, par méthode
optique, le champ de déplacement d'un corps plan en reconnaissant un mouchetis de
points. S’il y parvient, le mouchetis est alors considéré comme correct pour per-
mettre la reconstitution 3D. La procédure utilisée par Sifasoft pour trouver le champ
de déplacement est explicitée en annexe (Annexe A4) et peut être résumée très suc-
cinctement comme suit :
• Prise d'une image de l’échantillon en position initiale.
• Prise d'une image de l’échantillon en position finale après déplacement de quel-

ques millimètres ou très faible rotation.
• Essais de corrélation entre les deux images.

Nous allons aborder ci-après différents mouchetis testés. La première so-
lution pour obtenir un mouchetis a été de pulvériser de la peinture noire en bombe
aérosol ou en utilisant un feutre spécial basé sur le principe de l’aréographie. Ces
techniques ont déjà fait leurs preuves lors de précédents essais sur plaques mince
[Cle01], mais n’ont pas été testées sur des échantillons de faibles dimensions. Le
premier essai a été effectué sur un cylindre de diamètre 6mm, recouvert en premier
lieu de peinture blanche afin d’améliorer le contraste tâches-peinture (Figure 6.
24).

6 mm 6 mm

a) b)

Figure 6. 24. Comparaison de mouchetis sur un cylindre.

a) peinture en bombe aérosol, b) feutre aérographe

Les résultats obtenus sont validés par Sifasoft (Figure 6. 25), le rectangle rouge
matérialisant la position initiale du cylindre.
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a) b)

Figure 6. 25. Résultats de validation par Sifasoft du mouchetis obte-
nu par feutre

a) Déplacement selon 1, b) Précision en pixel

En utilisant une bombe aérosol, on obtient des résultats similaires. Il est alors pos-
sible de reconstruire un volume 3D en se basant sur la vision stéréoscopique, et en
utilisant le logiciel de reconstruction ASAME. L’échantillon étant monté sur le banc
de micro-flexion, deux images sont prises à l’aide de deux caméras tous les dix de-
grés. Chaque paire d’images est ensuite reconstituée en 3 dimensions puis les paires
sont assemblées entre elles afin de reconstruire le volume. La reconstruction obte-
nue du cylindre est illustrée Figure 6. 26.

a) b)

Figure 6. 26. Reconstruction 3D d’un cylindre à l’aide du logiciel AS-
AME

Il est à noter que la géométrie obtenue du cylindre est légèrement perturbée au ni-
veau de la jonction entre la 1ère et la dernière image. Ceci peut être dû à un léger
mouvement des caméras ou, plus improbable, aux jeux inhérents au support du
porte échantillon monté sur roulement.

La méthode présentée ci-après et utilisant la technique « speckle » a été utilisée di-
rectement sur travées. L’avantage de cette technique est que le motif aléatoire
(mouchetis) est « virtuel » dans le sens ou il n’est pas déposé directement sur

1

2
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l’échantillon mais est projeté par l’intermédiaire d’un laser. Le montage expéri-
mental est illustré Figure 6. 27.

Caméra n°1

Caméra n°2

Laser

Echantillon
vue de dessus Lentille

Echantillon

Caméra n°2

Caméra n°1

laser

Lentille

a) b)

Figure 6. 27. Mouchetis par technique speckle

a) Schéma de principe, b) Montage expérimental

Cette méthode permet alors d’obtenir une multitude de points répartis sur la travée.
Un zoom progressif de l’image montre que l’on obtient un ensemble de pixels de
niveaux de gris variables et aléatoires qui pourront aisément être exploités par le lo-
giciel Sifasoft.
La Figure 6. 28 montre un exemple de test de validité de mouchetis pour le dépla-
cement horizontal d’une travée. L’exemple de mouchetis donné est obtenu par tech-
nique de « speckle » laser sur une travée à l’aide d’une caméra uniquement.

a) b)

Figure 6. 28. Validation d’un mouchetis “speckle” sur une travée par
Sifasoft

a) déplacement selon 1, b) précision du calcul

1

2
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Le déplacement obtenu selon l’axe 1 sur l’exemple donné Figure 6. 28 varie entre
2.3 et 2.5 pixels avec une précision  moyenne de 5.10-3 pixels. Ce motif peut être
considéré comme correct  car le logiciel Sifasoft parvient à reconnaître un même
motif entre l’image initiale et l’image déformée. Mais pour pouvoir reconstruire un
modèle 3D de l’échantillon, il faut mettre en place deux caméras comme illustré
Figure 6. 27, afin d’obtenir une image « gauche » et une image « droite » de l’objet.
Le but est en suite de repérer des motifs semblables sur la paire d’image.

Les mouchetis que nous avons testés ont donnés de bons résultats en terme
de mesure de déplacements (ou de champs de déformations) que ce soit en utilisant
des mouchetis « projetés » ou « virtuels ». Par contre, comme nous allons le voir
par la suite, la reconstruction 3D n’a pas donné de résultats concluants en terme de
précision de la géométrie.

Lors des essais de mouchetis par projection de peinture sur la travée, nous n’avons
pas au préalable recouvert celle-ci de peinture, par crainte de modifier sa géométrie
initiale du fait de ses très faibles dimensions (3 mm de hauteur) Figure 6. 29. Le lo-
giciel ASAME n’a pu reconstruire cette travée principalement dû au fait de la peti-
tesse de l’échantillon. En effet, l’image de la travée obtenue est beaucoup trop pe-
tite et l’utilisation d’un zoom plus puissant est nécessaire, la taille de la grille de
calcul du logiciel étant trop importante par rapport aux dimensions de la travées. De
plus, les travées imagées par cette technique devront ensuite être testées en micro-
flexion, or le fait de mettre de la peinture sur leur surface peut avoir une influence
préjudiciable sur les résultats. Les essais de reconstruction 3D en utilisant la mé-
thode « speckle » ont eux aussi été infructueux. En effet, il est impossible de re-
trouver une similitude de motif entre l'image droite et l'image gauche. De plus, le
"speckle" dépend de l'ouverture du diaphragme de la caméra. Et, même en plaçant
les caméras au même endroit (même positionnement), nous n’aurions que peu de
chance de retrouver un motif identique.

a) b)

Figure 6. 29. Mouchetis de peinture noire sur travée en vue de la re-
construction 3D

a) Image gauche, b) Image droite
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La méthode de reconstruction 3D par vision stéréoscopique n’a donc pas été vali-
dée. Par contre, nous avons pu valider différents type de mouchetis permettant de
mesurer, à l’aide d’une caméra uniquement, les champs de déformations sur une
travée lors d’un essai. Cette méthode sera ensuite appliquée, à titre exploratoire, à
quelques uns de nos échantillons lors d’essais élasto-plastique, afin de comparer les
modélisations et calculs éléments finis à l’expérimentation (apparition de rotule,
concentration de déformation…).

6.5.2.3.2. Par tomographie X

La seconde méthode de construction du modèle consiste à réaliser une image tomo-
graphique à haute résolution de la travée et, après binarisation, à remplacer les
voxels par des éléments briques. Les images tomographiques de travées isolées ont
été réalisées avec un pas d’échantillonnage d’environ 10 µm, par Gilles Peix au La-
boratoire de Contrôle Non Destructif par Rayonnements Ionisants (CNDRI) de
l’INSA de Lyon. La segmentation de l’image a été effectuée par un simple seuillage
des niveaux de gris (Figure 6. 30).
Les conditions aux limites du modèle reproduisent le collage par l’encastrement des
nœuds appartenant à la surface collée de la trabécule. Un modèle de la travée re-
construite est donné Figure 6. 31.

Hauteur = 1.68 mm Hauteur = 2.32 mm

a)   b) a)   b) 

Hauteur = 3.58 mm Hauteur = 4.72 mm

a)   b) a)   b) 

Figure 6. 30. Coupes tomographiques d’une travée (Taille des ima-
ges : 1×0.8 mm2) (Source : Gilles Peix, Laboratoire CNDRI, INSA de
Lyon)

a) Image brute, b) Image seuillée
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Figure 6. 31. Travée tomographiée et reconstruite à 19.4 µm (2*2*4
mm) (Source : Gilles Peix, Laboratoire CNDRI, INSA de Lyon).

6.5.2.4. Essai de micro-flexion

Les essais sont réalisés sur un banc de micro-flexion mis au point au Laboratoire de
Mécanique des Solides [Bru00].
Une extrémité de la travée est fixée par collage sur un porte-échantillon adaptable
au banc d’acquisition de tomographie X puis lui-même fixé sur une platine mobile
en translation. Le déplacement de cette platine est assuré par un moteur pas à pas
Owis®, de course 10 mm, dont l’incrément de déplacement est de 0.04 µm. Cette
translation permet la mise en charge de l’extrémité libre de la travée sur un capteur
d’effort par l’intermédiaire d’une aiguille de chargement assurant un contact linéï-
que entre la travée et le capteur d’effort (Figure 6. 32b).
Le déplacement de la platine est mesuré par un capteur Solartron® de course 25 mm
et de résolution 0.5 µm. Le capteur d’effort MBL de Sensotec® est un capteur à jau-
ges semi-conducteurs, de capacité 250.10-3 N avec une résolution de 0.25 10-3 mN.
Afin de régler la position du point d’application de la charge, la position de la tra-
vée est réglable en rotation et celle du capteur d’effort peut être modifiée par
l’intermédiaire d’une table de translation triaxes (Figure 6. 32a). Le déplacement
mesuré est corrigé par la raideur du capteur d’effort.
La commande du moteur et l’acquisition des capteurs sont intégrés dans un logiciel
de pilotage de l’essai. La raideur de flexion mesurée est corrigée pour tenir compte
de la raideur du capteur d’effort. Une caméra CCD Hamamastu® permet de visuali-
ser et de photographier la travée durant l’essai et en particulier, de définir la posi-
tion exacte du point d’application de la charge (Figure 6. 32).
Les essais sont réalisés à l’air et à température ambiante, l’humidification de la tra-
vée étant maintenue par quelques gouttes de sérum physiologique, dans le cas des
essais sur tissu hydraté. La raideur élastique, K (en 10-3N/mm), de la travée est me-
surée sur la partie linéaire de la courbe Effort – Déplacement (Figure 6. 33). Pour
les essais menés jusqu’à la ruine de la travée, on relève la limite du domaine de
comportement élastique, Fe (en 10-3N), définie conventionnellement par une dimi-
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nution de 10% de l’effort par rapport au comportement linéaire et le déplacement
correspondant de (en mm) (Figure 6. 33).

Table triaxe

Capteur d'effortCapteur de
déplacement

Moteur pas à pasCaméra CCD

Porte échantillon

Aiguille de chargement

Travée

3 mm

Porte-échantillon

Encastrement par collage

Capteur d’effort

a) b)

Figure 6. 32. Banc d’essai de micro-flexion sur travée isolée

a) Vue d’ensemble, b) Mise en contact du capteur sur la travée
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Figure 6. 33. Courbe expérimentale de micro-flexion sur travée isolée

Les tests sont réalisés à une vitesse pouvant varier de 2 à 8 µm.s-1 selon les échan-
tillons. Le régime est alors quasi-statique. Afin de ne pas détériorer la structure de
la travée, nous avons appliqué un effort maximum de 4 à 20 mN lors de l'essai de
flexion dans le domaine élastique. Cela n'est pas préjudiciable sur la justesse des ré-
sultats, la courbe obtenue étant très linéaire et les résultats très reproductibles.
Au total, 39 travées ont été prélevées sur 13 échantillons d'os spongieux prélevés
sur calcanéums. Sur les 3 premiers échantillons (ie : 9 travées), seule une direction
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de chargement a été appliquée. Sur tous les autres échantillons, quatre directions de
chargement ont été imposées (0, 90, 180 et 270°) et ce afin de quantifier
l’anisotropie éventuelle des travées. De plus, pour chacune des directions imposées,
3 essais ont été effectués vérifiant par là, la reproductibilité des manipulations. Ain-
si, sur chacune de ces 30 travées douze essais ont été effectués. Les essais sont réa-
lisés sur travées humides, trempées dans de l'eau déminéralisée pendant un minimun
de six heures avant essai. Des essais élasto-plastiques ont également été pratiqués
sur 10 travées sèches, sur lesquelles nous avons appliqué un mouchetis à base de
poudre de tuner. Cela, afin de permettre des mesures par corrélations d’images du
champ de déformations, et la comparaison de celui-ci avec les calculs élasto-
plastiques par Eléments Finis.

6.5.2.5. Mesures du champs de déformations par corrélations d’images

Nous souhaitons pouvoir comparer le comportement mécanique de la travée lors
d’un essai avec son comportement simulé.

En 1997, une équipe du Laboratoire de Mécanique du Solide [Mgu97]
[Cle01] a développé un logiciel, Sifasoft (Imagerie par suivi d'un motif aléatoire),
qui permet à partir d'images, de déterminer les champs de déplacements et les dé-
formations dus aux déplacements relevés entre ces deux images. A partir de l'image
d'une éprouvette en position initiale et de celle de l'éprouvette à la fin de l'essai, le
logiciel Sifasoft, permet d'évaluer les champs de déplacement dans l'éprouvette.
Mais avant toute chose, l'éprouvette doit être maculée d'un motif aléatoire (poudre,
peinture...). Comme nous avons pu le voir au § 6.5.2.3.1, les motifs aléatoires (ou
mouchetis) ont été validés. Par commodité de manipulation, nous avons conservé le
motif aléatoire obtenu à partir d’une poudre de tuner. Cette méthodologie utilisant
les différences de contrastes entre les pixels, les essais ont été effectués sur travées
sèches afin d’éliminer les reflets dus à l’hydratation. En plus des images initiale et
finale, nous avons enregistré les différentes phases de l’essai. Aussi, il nous est
possible de visualiser en temps réel les variations des champs de déformations. Ce
travail a été possible grâce au développement d’une version « dynamique » du logi-
ciel par Mr Morestin du LMSo. Cette nouvelle version permet également de mesu-
rer localement des champs de déformation de manière très précise, par
l’intermédiaire de jauges « virtuelles », lignes, sections….(Figure 6. 34).
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Détail :

simulation d ’une jauge
de déformation

Effort

a) b)

Figure 6. 34. Exemple de calcul par corrélation d’images

a) Mesure de la norme du déplacement, b) Mesure de déformations par jauge à

l’encastrement.
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6.6. Modélisation

6.6.1. Modélisation des échantillons cubiques d’os spongieux

6.6.1.1. Modélisation 3D Hexaèdrique (appelée : “Brique”)

Les modèles par éléments finis d’os spongieux de calcanéums ont été construits à
partir d’images tomographiques sous échantillonnées à 40 µm et à partir d’images
IRM dont le pas d’échantillonnage est égal à 78 µm. Les échantillons médiaux et
latéraux ont fait l’objet de modèles. 17 échantillons médiaux et 27 latéraux ont été
imagés par tomographie X, et 19 échantillons médiaux et 15 latéraux ont été imagés
par IRM.
Le modèle par Eléments finis est obtenu en remplaçant chaque voxel de l’image par
une brique à 8 nœuds. Cette opération est effectuée par l’intermédiaire d’un pro-
gramme en C++, qui permet également de seuiller et de binariser le volume choisi.
Nos moyens numériques étant limités, et ce, malgré l’obtention de temps de calcul
au CINES (Centre Informatique National de l’Enseignement Supérieur de Montpel-
lier), nous avons utilisé des images tomographiques sous échantillonnées à 40 µm,
alors que celles-ci ont une résolution initiale de 10 µm. Cependant, grâce au CI-
NES, nous avons pu augmenter la taille de nos modèles, et obtenir des modèles re-
présentatifs de 6.6*6.6*6.6 mm3. Seuls 6 échantillons latéraux provenant de la 1ère
série et tomographiés ont des dimensions légèrement inférieures (5.12*5.12*5.12
mm3). Les modèles construits à partir des images IRM ont des dimensions inférieu-
res et différentes selon les échantillons du fait de l’élimination des effets de bords
lors de la reconstruction des volumes, mais font approximativement 4.5*4.5*4.5
mm3. Le tissu trabéculaire est considéré comme un matériau homogène et isotrope,
ayant un coefficient de Poisson égal à 0.3, cette dernière valeur étant adoptée par la
plupart des chercheurs [Hol94] [Ulr98c] [Kab99]. Le module d’Young du tissu tra-
béculaire est dans un premier temps choisi arbitrairement puis déterminé par mé-
thode inverse. Différentes conditions aux limites ont été testées (application d’un
déplacement aux nœuds, compression par une surface rigide, conditions de symé-
tries…) et plusieurs lois de comportement ont été utilisées (loi de comportement
élastique parfaite, loi élasto-plastique, avec ou sans écrouissage).
Les simulations numériques de compression sont calculées à l’aide du logiciel Aba-
qus®. Un exemple de comparaison entre un échantillon tomographié à 40 µm et un
modèle EF est présenté Figure 6. 35.
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a) b)

Figure 6. 35. Comparaison d’un échantillon tomographié et de son
modèle EF, volume : 2.56*2.56*2.56 mm3

a) Tomographie à 40 µm, b) construction du modèle par éléments briques à 8

noeuds

Pour vérifier la validité de notre modèle éléments finis, nous avons utilisé une
mousse d’aluminium dont les caractéristiques sont connues, et dont la structure res-
semble à celle de l’os spongieux (porosités, micro-cavités…).

6.6.1.2. Validation du modèle 3D Brique

Les mousses métalliques sont des matériaux présentant une faible densité, une rigi-
dité élevée, une bonne capacité d'absorption de l'énergie mécanique, et une
meilleure résistance en traction que les mousses polymères. Ceci leur ouvre des ap-
plications multiples aussi bien comme pièces de structure (pare chocs, planchers aé-
ronautiques...) que pour d'autres fonctions plus originales (portes coupe feu, paroi
d'isolation acoustique...). Les mousses métalliques les plus prometteuses et les plus
faciles à fabriquer à l'heure actuelle sont les mousses d'aluminium.

Une étude sur un échantillon de mousse d’aluminium a été effectuée,
comportant une tomographie X à l’ESRF (résolution 30 µm), un essai de compres-
sion dans le domaine élastique et selon 3 directions, un essai de micro-dureté Vick-
ers et une simulation numérique. Cette étude devrait permettre de valider le modèle
élément finis (MEF) utilisé sur cubes d’os spongieux d’un point de vue représenta-
tivité de l’échantillon et calcul de ses caractéristiques mécaniques en terme de Mo-
dule d’Young.

Cette mousse d’aluminium nous a été prêtée par Eric Maire du laboratoire
GEMPPM de l’INSA de Lyon dirigé par le Pr. Cavaille et Vlado Gergely du dé-
partement de Sciences des Matériaux et de Métallurgie de l’Université de Cam-
bridge. Le processus de fabrication a été développé par l’équipe de Gergely et all
[Ger00] (Figure 6. 36).
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18 mm

17 mm

11.3 mm

Plateau de Compression
supérieur

Mousse

Plateau
inférieur

Appui
rotulé

a) b)

Figure 6. 36. Mousse d’aluminium

a) Mousse d’aluminium réelle, b) Essai de compression

Les essais de compression sur mousse d’aluminium n’ont pas été effectués en utili-
sant le montage expérimental classiquement employé pour les échantillons d’os
spongieux du fait de la forte raideur de cette mousse par rapport à celle de l’os
spongieux et de la crainte d’endommager le mini-extensomètre (capteur de défor-
mation à jauges d’extensométrie). Un essai de compression a également été effectué
sur un échantillon cubique d’aluminium (Dural) ainsi qu’un essai de micro-dureté
sur ce même échantillon. Le volume global de cette mousse d’aluminium tomogra-
phié à 30 µm est d’environ 3500 mm3. Du fait de ses grandes dimensions, nous
n’avons pu modéliser qu’1/8 de la mousse d’aluminium par éléments finis (Figure
6. 37).

a) b)

Figure 6. 37. Illustration de la mousse d’aluminium à 30µm

a) Volume global de la mousse (3500 mm3), b) 1/8 de la mousse (430 mm3)

La Figure 6. 37 illustre la comparaison entre le modèle tomographié d’1/8 de cube
par rapport à son modèle par éléments finis reconstruit à partir de briques à 8
nœuds. Afin de réduire les temps de calcul, nous avons choisi d’utiliser des élé-
ments à intégration réduite, c’est à dire à un seul point de Gauss dans l’élément
(C3D8R). Différents modèles ont été reconstruits et celui offrant le meilleur com-
promis entre temps de calcul optimal et représentativité a été de regrouper les
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voxels 3 par 3. Environ 112 000 éléments ont été générés pour 1/8 du volume de la
mousse (mousse relativement dense) (Figure 6. 37b).
La simulation numérique a été faite en appliquant une loi de comportement élasti-
que parfaite, en imposant un déplacement sur la face supérieure du modèle, en blo-
quant la face inférieure, et en imposant un module d’Young initial du matériau de

MPaE initialnumérique
mousse 00070= .

a) b)

Figure 6. 38. Comparaison du volume tomographié et du maillage

a) 1/8 mousse à 30 µm, b) Maillage par éléments finis avec regroupement par 3

des voxels (Briques à 8 nœuds)

L’essai de compression a été effectué sur l’échantillon global en mesurant l’effort
(par le capteur machine de la Schenck RSA250) et le déplacement par un capteur 4
mm (Deltalab). Le module d’Young apparent calculé expérimentalement vaut (après
correction de la raideur du montage) : MPaE 2950exp = . Il est le résultat moyenné

de 4 essais. Par identification, on recalcule le module numérique à implémenter
dans le calcul pour obtenir le module apparent expérimental. Celui-ci vaut alors :

MPaE finalnumérique
mousse 42600= . Cette valeur ne correspond pas à la valeur théorique de

l’aluminium (70 000 MPa) mais la mousse que nous avons testée est composée de
différents matériaux, et en particulier, de particules de carbure de silicium (SiC).
Aussi, pour valider les propriétés d’une telle mousse, un essai de micro-dureté
Vickers a été effectué au laboratoire de GEMPPM de l’INSA, par l’intermédiaire de
Mr Rouby, après les essais de compression dans le domaine élastique. Le principe
de cet essai est le suivant : Le matériau est poinçonné par un pénétrateur constitué
d’une pyramide droite à base carrée d’angle au sommet de 136°. L’application
d’une charge F crée une empreinte carrée sur la pièce. Après enlèvement de la
charge, la valeur moyenne d de la mesure des diagonales de l’empreinte carrée est
calculée pour déterminer sa surface latérale S considérée comme une pyramide
droite. La micro-dureté Vickers est proportionnelle au rapport F/S (F en N, et S en
mm²).

Les mesures ont été faites sur plusieurs zones du matériau : des zones
avec des particules SiC et des zones exemptes de ces particules. Les valeurs mesu-
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rées sont corrigées par un coefficient multiplicateur lié à la loi des mélanges. Le
module d’Young moyen obtenu sur la mousse d’aluminium par micro-dureté est de
30 210 MPa. L’erreur relative entre le module numérique final et le module expé-
rimental peut sembler très importante (29%) mais il faut prendre en compte le fait
que, d’une part, la simulation n’a pas été effectuée sur le volume global et la loi de
comportement considérée pour la modélisation est une loi élastique parfaite, et
d’autre part, il s’est avéré lors de l’essai de micro-dureté, que les voiles (ou parois)
de la mousse semblaient fortement micro-fissurés, et il semble certain que les par-
ticules de SiC avaient du jeu dans leur logement.

A la vue de ces résultats, il est pensable que l’essai de micro-dureté a pu être faussé
par les essais de compression précédents et que le module d’Young a pu être légè-
rement sous-estimé. De même, le fait d’utiliser une loi de comportement élastique
parfaite et un matériau considéré comme homogène isotrope parfait, peut influer sur
les résultats de la simulation.
Aussi, nous considérerons que le modèle similaire par éléments finis d’échantillons
d’os spongieux reste acceptable dans le cas de structure relativement dense et hété-
rogène. En effet, les éléments utilisés (C3D8, C3D8I, C3D8R) sont mieux adaptés
dans le cas de compression pure du matériau, mais n’ont pas de réponse adéquate en
présence de flexion.

6.6.1.3. Limites du modèle 3D Brique

Les échantillons d’os spongieux que nous avons étudiés peuvent avoir, dans certains
cas, une structure très filaire, dans le cas ou les patients étaient atteints par exemple
d’ostéoporose. Or lorsque nous allons modéliser de tels échantillons, il est probable
que l’on ait très peu d’éléments dans l’épaisseur des travées. A titre illustratif
(Figure 6. 39), on simule la réponse d’une poutre en flexion formée d’éléments bri-
que, on constate que l’on peut avoir des différences très importantes par rapport au
résultat théorique. Ainsi, nous avons comparé la force résultante à celle donnée par
la théorie élastique d’une poutre de section carrée de 0.1 mm de coté, de longueur
L=1 mm et de Module d’Young E=8000 MPa, encastrée à l’une de ses extrémités et
soumise à un déplacement y=0.01 mm à l’autre extrémité.

Différents modèles briques ont été testés afin de quantifier l’influence du
nombre d’éléments dans la section (modèles à 1, 4 et 16 éléments dans la section)
et leur type de résolution (C3D8 : 8 nœuds, 8 points de Gauss, C3D8R : 8 nœuds, 1
point de Gauss, C3D8I : 8 nœuds, effets Timoschenko). Ces résultats sont ensuite
comparés à ceux obtenus avec un modèle en éléments poutres B33, (poutres d'Eu-
ler-Bernoulli, 3D, 3 points de Gauss, fonctions cubiques).
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a) b)

c) d)

Figure 6. 39. Maillage par différents type d’éléments, abaqus

a) modèle poutre (10 éléments), b) modèle brique  : 1 élément dans la section,

c) modèle brique : 4 éléments dans la section, c) modèle brique : 16 éléments

dans la section

La force résultante F (dans la direction 2) est donnée par la formule théorique de
Résistance des Matériaux pour un matériaux isotrope, élastique, en petites déforma-
tions :

3

...3
L

yIE
F =

Avec :
F  : Effort en N
E : Module d’Young en MPa
I : Moment d’inertie de la section en mm4

Y : flèche en mm
L : Longueur en mm

On obtient : NF 310.2 −=
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Tableau 1. Simulation Poutre en flexion par différents éléments

Eléments Brique Eléments Poutre
F (N)

C3D8 C3D8R C3D8I B33
Poutre 1 1.6574 10-3 2.1809 10-5 2.0087 10-3

Poutre 4 2.0328 10-3 1.5020 10-3 2.0099 10-3

Poutre 16 2.0119 10-3 1.8716 10-3 2.0021 10-3

2.0000 10-3

Comme l’on pouvait s’y attendre, le nombre d’éléments dans la section influence
considérablement les résultats : plus le nombre d’éléments est grand, plus le résultat
tend vers la solution théorique. De plus, ces calculs mettent en évidence le rôle des
différents types d’éléments : les résultats les plus précis sont obtenus en utilisant les
éléments C3D8I, éléments brique à 8 nœuds prenant en compte les effets de Ti-
moschenko (effort tranchant induit lors de sollicitations en flexion).

En revanche, les poutres B33 (poutres d’Euler-Bernoulli) ne prennent pas
en compte les déformations liées au cisaillement transverse mais le modèle donne
une force égale au résultat théorique, la longueur de la poutre étant 10 fois supé-
rieure à son épaisseur.

En terme de temps de calcul, les éléments brique ne sont pas les plus per-
formants. En effet, plus le nombre d’éléments dans l’épaisseur est grand, donc le
résultat précis, plus le temps CPU augmente. A résultat équivalent, les éléments
C3D8I utilisent près de 5 fois plus de temps CPU que les éléments B33.

Tableau 2. Comparaison des temps de calculs

Total CPU time (s)
Kbytes

C3D8 C3D8R C3D8I B33

Poutre 1 0.3

Kb : 47.766

0.5

Kb : 47.766

0.5

Kb : 110.625

Poutre 4 0.7

Kb : 414.703

0.3

Kb : 414.703

0.3

Kb : 931.641

Poutre 16 1.9

Mb : 4.58

1.2

Mb : 4.58

2.9

Mb : 8.23

0.6

Kb : 17.148

Cet exemple simple de flexion montre la pertinence et l'intérêt du choix des élé-
ments poutres pour la modélisation d’échantillons d’os spongieux à faible VTO, où
la structure est majoritairement filaire et soumise pour une grande part à de la
flexion. Aussi, nous avons développé des modèles basés sur les éléments poutres
dans les cas de structures très filaires.
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6.6.1.4. Modélisation 3D poutre à partir de Squelettes

Pour pouvoir construire des modèles utilisant des éléments poutre2, nous avons en
premier lieu, utilisé une technique de squelettisation (amincissement des parois) ap-
pliquée à certains des volumes imagés de faibles VTO. Ceci a été réalisé à l’ESRF
par l'équipe de Françoise Peyrin selon une méthode basée sur un amincissement
isotropique développée chapitre 5.4.2.3.
A partir des squelettes des volumes réalisés par Peyrin et al., nous avons construit
des modèles en éléments poutres des échantillons osseux les plus filaires. 9 échan-
tillons filaires ont ainsi été squelettisés puis modélisés. La Figure 6. 40 montre deux
exemples de volumes filaires et leur squelettisation. En terme de visualisation, il est
plus aisé de comparer les modèles sur de petits volumes. Aussi, à titre illustratrif,
seuls les échantillons de faibles dimensions seront représentés, tout en sachant que
la plupart des calculs ont été effectués sur des volumes représentatifs de 1653 voxels
(soit 6.63 mm3).

a) b)

c) d)

Figure 6. 40. Volume tomographié et squelette correspondant.

a) Echantillon M48 tomographié, 64*64*64 voxels, b) Squelette M48, c) Echan-

tillon L5 32*32*32 voxels, soit 1.283mm3, d) Squelette L5

2
 Poutre : 6 degrés de liberté par nœud, Barre : 3 degrés de liberté par nœud (traction-compression)
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Critère de « squelettisation »

Une fois squeletisée, une travée osseuse n’est plus alors représentée que par un seul
voxel dans son épaisseur. Pour construire un modèle éléments finis à partir de ces
volumes, le choix a été fait de relier entre eux tous les voxels, correspondant à de
l’os, voisins par leur centre de gravité. Deux critères de liaisons ont été envisagés,
mais dans les deux cas, pour limiter le temps de calcul et éviter les doublons, les
voxels sont étudiés dans l'ordre de leur numérotation (numérotés selon les x, y et z
croissants). Ainsi, en 2D, un voxel n’aura qu’au maximum 4 voisins et 13 en 3D
Figure 6. 41a. Le premier critère consiste à relier les centres de gravité des voxels
noirs par un chemin unique orienté, le chemin le plus court et le plus direct, Figure
6. 41b.

a) b)

Figure 6. 41. Illustration des liaisons entre voxels

a) 4 voisins pour le n°5, b) Application du 1er critère sur un volume binarisé et

squelettisé.

Ce premier critère fait apparaître deux conditions en 2D (trois conditions en 3D).
Les différents voisins sont comptabilisés à partir de la distance d mais il est néces-
saire d’ajouter des conditions supplémentaires afin de prendre en compte tous les
cas de figure. Aussi, nous avons utilisé le deuxième critère qui consiste à relier tous
les centres de gravité « osseux » entre eux quel que soit le chemin parcouru (Figure
6. 42). Un traitement final est effectué afin d’éliminer les doubles créations de pou-
tre.

Figure 6. 42. Illustration de l’application du 2ème critère

Une condition unique est alors nécessaire car aucun ordre ni priorité sur le parcours
du chemin ne sont imposés. Par exemple, pour le nœud 7 dans le cas 2D, la distance
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parcourue vaudra d* 2 . Ce critère diminue la complexité de l’algorithme mais en
en même temps génère des « amas » de poutres pouvant raidir la structure. Une au-
tre hypothèse simplificatrice a été de considérer l’homogénéité de la section des
poutres lors de la création des modèles (Figure 6. 43). Pour pouvoir construire des
modèles de poutres à sections variables, il aurait fallu que nous ayons ces informa-
tions lors de l’étude des volumes squelettisés.

a) b)

Figure 6. 43. Comparaison des modèles squelettisé et E F, 5L, 323

voxels

a) Volume squelettisé, b) Modèle EF en poutres B33

Application aux échantillons de l'étude

D'un point de vue morphologique, nous pouvons aisément faire le rapprochement
entre le maillage en briques et celui en poutres (Figure 6. 44).

a) b)

Figure 6. 44. Comparaison de la représentativité de deux maillages,
M48, 64*64*64 voxels

a) Maillage Brique C3D8, b) Maillage Poutre B33
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Pour déterminer la section des poutres à implanter dans le calcul, nous nous som-
mes basé dans un premier temps, sur le volume trabéculaire osseux des échantillons,
ce choix s’est révélé peu probant. Nous avons ensuite considéré l’épaisseur trabé-
culaire (provenant de l’histomorphométrie ou de la tomographie à très haute résolu-
tion) comme critère de calcul des sections des poutres. Ces différents essais seront
exposés dans le chapitre suivant.

6.6.2. Modélisation des travées osseuses

Pour obtenir le maillage de la travée, nous nous sommes basés sur le même concept
que celui permettant de reconstruire les échantillons cubiques osseux. Ainsi, à partir
du fichier image obtenu par tomographie et pour chaque voxel représentant un point
de l'objet, nous avons reconstruit un élément brique à 8 nœuds où le positionnement
du voxel coïncidait avec le centre de gravité de l'élément par l'intermédiaire d'un
programme en C++. Sachant que la taille de l'image dépend de trois paramètres
(largeur, longueur et hauteur) et de la résolution utilisée, le nombre d'éléments ob-
tenus peut être très conséquent.
Malgré une résolution de 19.4 µm pour les images initiales, les modèles géométri-
ques ont été reconstruits avec regroupement 2 par 2 de voxels en moyennant les ni-
veaux de gris respectifs, amenant une résolution d’environ 40 µm. Lorsque les tra-
vées étaient fines, le regroupement de voxels n’a pas été nécessaire. Avec ou sans
regroupement, les résultats sont semblables, surtout lors de simulations élastiques.
L’exemple donné Figure 6. 45 montre 4 simulations d’un essai de microflexion ca-
lés sur la courbe expérimentale d’une travée. Deux simulations avec une loi de
comportement élastique linéaire parfaite (E=8000 MPa, ν=0.3), avec ou sans re-
groupement de voxels (resp 3411 éléments et 24511 éléments) ont été comparées.
L’erreur relative entre la partie linéaire de la courbe expérimentale et les simula-
tions élastiques est de 3.02 % en prenant la simulation avec regroupement de voxels
et de 0.89 % en prenant la simulation sans regroupement de voxels. Deux simula-
tions sont également portées sur le graphe avec une loi de comportement élasto-
plastique pasfaite (E = 8000 MPa, σmax=80MPa) Ceci peut varier lorsque l’on utilise
une loi élasto-plastique avec une géométrie de travée assez complexe (présence de
nombreux nœuds). Les calculs élastique ou élasto-plastique sont réalisés à l’aide du
logiciel Abaqus®. Les efforts obtenus sur les nœuds directement sollicités permet-
tent de calculer une raideur de la travée équivalente à celle mesurée expérimentale-
ment. Le calcul est réitéré après la modification logique du module d’Young du tis-
su trabéculaire jusqu’à ce que l’on obtienne l’égalité des raideurs numérique et
expérimentale.
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Comparaison sur Travée 64a
Regroupement de voxels & Lois Elastique-Elasto-plastique 

E = 8000 MPa, σmax = 80 MPa

y = 56.005x + 0.4161
R2 = 1 (groupt)

y = 53.876x + 0.188
R2 = 1 (sans groupt)

y = -79.102x2 + 70.743x - 0.1721
R2 = 0.9973 (groupt)

y = -73.468x2 + 65.457x - 0.1181
R2 = 0.9974 (sans groupt)

y = -73.956x2 + 67.662x - 0.1063
R2 = 0.9996  (exp)
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Figure 6. 45. Comparaison de l’influence du regroupement de voxels
sur la raideur du système, en utilisant deux lois de comportement.

Reproduction des conditions expérimentales

Jusqu'à présent, les conditions expérimentales n'étaient pas complètement repro-
duites dans la simulation numérique. En effet, pour simuler l'application du capteur
d'effort sur la travée, on imposait un déplacement sur certains nœuds. L'inconvé-
nient de cette méthode venait essentiellement du fait qu'il était impossible de savoir
avec certitude quels étaient les nœuds réellement impliqués au cours de l'essai et de
ce fait, on ne pouvait être certain d’appliquer l’effort à l’endroit correct.

Pour simuler l’essai de micro-flexion, la pige d’application de l’effort a
été modélisée sous forme d'un cylindre infiniment rigide entrant en contact avec la
travée sans frottement. Le déplacement est alors imposé au cylindre. Même si cela
augmente considérablement les temps de calculs( de 1 à 10), l’utilisation d’une sur-
face rigide à l’avantage de ne pas toujours prendre en compte les mêmes nœuds en
contact lors de son déplacement. De plus, la hauteur d’application de l’effort est
relativement aisée à modifier. Par contre, et ce peut être le point le plus délicat, il
est impératif de positionner la surface rigide identiquement à la position de la pige
expérimentale. Pour faciliter cette démarche, chaque travée et la pige en position
d’appui ont été photographiés avant le début de l’essai. On observe alors une aug-
mentation de 12% de la raideur de la travée lorsque l’on simule l’essai par applica-
tion d’une surface rigide par rapport à la simulation utilisant le déplacement des
nœuds (Figure 6. 46). Les valeurs trouvées sont ainsi de l’ordre de celles classi-
quement référées dans la littérature.
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A sa base, la travée est encastrée par blocage des nœuds inférieurs.
L’encastrement par collage n’a pas été simulé systématiquement car nous avons
montré que celui-ci n’influait pas sur les calculs (cf Annexe A1). Tous les calculs
ont été effectués au CINES (Centre Informatique National de l’Enseignement Supé-
rieur, de Montpellier).

a) b) c)

Figure 6. 46. Illustration d’une travée

a) Travée réelle (photo), b) Travée tomographiée à 20 µm (CNDRI), c) Simulation

par EF (briques 40 µm)

Principe de la méthode inverse

Selon la valeur obtenue, le module d'élasticité de l'os est modifié selon le principe
de la méthode inverse. Celle-ci se réduit à une simple règle de trois (Figure 6. 47)
dans le cas d’une loi de comportement élastique parfaite. Un procédé itératif est
mis en place si l’on utilise une loi de comportement de type élasto-plastique (avec
ou sans écrouissage), le but final étant de caler la raideur numérique sur la raideur
expérimentale. On obtient alors le module d'élasticité du matériau testé
Si )()(exp)( osérimentalNumérisue ERR ⇒>  diminue

augmenteERR osérimentalNumérique )()(exp)( ⇒<
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Choix arbitraire du module d’Young initial du matériau: Enum

Mise en place du chargement (en effort)

Calcul sous ABAQUS ®

Valeur de raideur R(numérique)

R(numérique) = R(expérimental)

OUI
NON

Fin

Correction de E:

Enum

M2RI
.

R

R
E

Numérique

érimentalexp
corrigé =

Figure 6. 47. Organigramme de la méthode par identification

30 travées ont été modélisées, et les simulations ont été réalisées avec ou sans re-
groupement de voxels, selon la taille des échantillons. Des calculs avec loi de com-
portement « élastiques parfait » ont permis de déterminer la raideur du matériau et
par là, le module d’Young. Des simulations élasto-plastique avec ou sans écrouis-
sage, donnent enfin une estimation de la limite élastique du tissu trabéculaire par
calage sur les essais expérimentaux unidirectionnels à rupture.

6.7. Méthodes statistiques

Comme la plupart des matériaux biologiques, l’os présente des propriétés variables
en fonction de nombreux paramètres tels que l’espèce, l’âge du sujet, le site de pré-
lèvement… Afin de faire apparaître des tendances dans les relations qui lient les
différents résultats obtenus sur l’os spongieux, l’ensemble de ceux–ci est analysé
par des méthodes statistiques. Pour effectuer ces analyses statistiques, deux techni-
ques peuvent être utilisées : les tests paramétriques ou les tests non-paramétriques.
La condition principale d’application des tests paramétriques est la distribution,
suivant une loi normale, des données que l’on souhaite analyser. Si cette hypothèse
n’est pas vérifiée, il est possible de procéder à un changement de variables pour re-
trouver une distribution normale. Le choix de la transformation dépend du type de
données, la plus courante étant la transformation logarithmique [Dag75]. Dans le
cas où aucune transformation simple ne permet de normaliser les données, les tests
non-paramétriques, ne nécessitant pas la condition de normalité, sont appliqués.
L’ensemble des données que nous analyserons sont des données quantitatives, ce
qui justifie le choix des tests abordés ci-après. Ces analyses ont été réalisées à l’aide
du logiciel Unistat® 5.0 pour Windows
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6.7.1. Statistiques descriptives

Les résultats sont présentés sous la forme suivante :
• la moyenne,
• l’écart type, indicateur de la dispersion de l’ensemble des valeurs par rapport à

la moyenne,
• la médiane, valeur seuil séparant les données en 50% en dessous du seuil et 50%

au dessus,
• la plage de variation indiquant les valeurs minimale et maximale des données.

6.7.2. Normalité de la distribution

La normalité des distributions peut être évaluée de différentes façons. Les méthodes
graphiques constituent une première approche qui peut être suffisante dans certains
cas. Il s’agit de tracer l’histogramme des valeurs que l’on souhaite analyser, son en-
veloppe devant être celle d’une courbe de Gauss pour que la distribution soit nor-
male. Cette opération constitue une première approximation. Une autre méthode
graphique consiste à reporter les fréquences cumulées sur un graphe avec une
échelle semi-logarithmique, la courbe obtenue étant alors une droite (droite de Hen-
ry) si la distribution suit une loi normale [Sch94].
Des tests de normalité rigoureux existent, notamment le test de Kolmogorov-
Smirnov et celui de Shapiro-Wilk. Ces tests consistent à comparer une distribution
observée à une distribution théorique [Dag75]. Le test de Shapiro-Wilk [Sha65]
constitue une puissante alternative au test de Kolmogorov-Smirnov pour un nombre
d’échantillons inférieur à 50. On obtient ainsi la probabilité pour que la distribution
observée diffère d’une loi normale. La normalité des différentes variables de l’étude
sera évaluée par le test de Shapiro-Wilk.

6.7.3. Tests non paramétriques

Lorsque les valeurs analysées sont peu nombreuses (inférieures à 30) et/ou ne sui-
vent pas une loi de répartition normale, les tests de comparaison de moyennes et les
corrélations sont réalisés par des tests non paramétriques. Ces tests sont basés sur
les rangs des valeurs nominales classées par ordre croissant.

6.7.3.1. Comparaison de moyennes

Aux tests paramétriques de comparaisons de moyennes pour les séries non-
appariées ou appariées correspondent des tests non-paramétriques, respectivement
le test Ude Mann et Withney et le test T de Wilcoxon basés sur la comparaison des
rangs des valeurs classées par ordre croissant. Dans le cas de séries appariées, on
procède d’abord à la différence deux à deux des valeurs nominales, cette différence
est ensuite classée par ordre croissant. Dans nos études, nous disposons de séries
appariées (ex : influence des conditions d’essais sur deux échantillons provenant du
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même sujet, mesures non-destructrives et destructives sur le même échantillon), par
conséquent, nous utiliserons le test T Wilcoxon pour les séries appariées.

6.7.3.2. Coefficient de corrélation

Le coefficient de corrélation de rangs calculé est le coefficient de Spearman (noté
r’) et indique l’intensité de la liaison de deux variables. Dans le cas d’une corréla-
tion parfaite, le coefficient de Spearman vaut 1 ou –1, une valeur de 0 correspon-
dant à une totale indépendance des variables considérées.

6.7.4. Tests paramétriques

Une des conditions nécessaires pour l’utilisation des tests paramétriques est une
distribution gaussienne ou normale, le critère de normalité d’une répartition de va-
riables pouvant être vérifié par le test de Shapiro-Wilk pour une série de taille n<50
et de Kolmogorov-Smirnov pour n>50. Certaines variables ont été analysées par des
tests paramétriques, après transformation, logarithmique par exemple, pour rendre
la distribution gaussienne.

6.7.4.1. Comparaison de moyennes

Le test paramétrique de comparaison de moyennes est le test de Student pour les sé-
ries non appariées.

6.7.4.2. Coefficient de corrélation

Le coefficient de corrélation est le coefficient de Pearson (noté r), calculé pour une
série de données distribuées suivant une loi normale. Il est obtenu par la méthode
des moindres carrés et représente la force de liaison entre deux paramètres. Ses va-
leurs extrêmes peuvent être de 1 ou –1 dans le cas d’une liaison parfaite (positive
ou négative), 0 pour une totale indépendance des variables considérées. Elevé au
carré, le coefficient de Pearson représente la part expliquée de la variabilité du pa-
ramètre que l’on cherche à expliquer par une variable dépendante.

6.7.4.3. Test de la pente

Ce test permet de savoir si la pente d’une régression (p1) entre x et y est significati-
vement différente d’une valeur fixée (p0). On forme alors la quantité suivante :
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Avec :

xs et ys  : écarts types respectifs des variables x et y

n : nombre de cas.
Si t calculé est inférieur à la valeur donnée par la table « t » de Student pour un de-
gré de liberté de n-2 et un seuil de significativité donné (par ex. p<0.01), alors la
pente p1 ne diffère pas significativement de la pente p0 avec une certitude à 99%.

6.7.4.4. Coefficient de corrélation multiple

Le coefficient de corrélation multiple permet de déterminer le degré de liaison entre
un paramètre, dont on cherche à expliquer la variabilité, et une combinaison linéaire
de variables indépendantes. Pour effectuer des régressions multiples, deux condi-
tions principales doivent être réunies :
• Les variables doivent être distribuées selon une loi normale.
• Les variables explicatives doivent être liées, bien évidemment, individuellement

à la variable à expliquer mais surtout peu liées les unes aux autres.

6.8. Conclusions

Ce chapitre a permis de présenter les pièces anatomiques impliquées dans les tra-
vaux de ce mémoire ainsi que les différentes techniques de caractérisation structu-
rale, architecturale et mécanique de l’os spongieux, à l’échelle globale et à l’échelle
des travées.
A l’échelle globale, les essais de compression ont été utilisés pour la caractérisation
mécanique élastique et à rupture de l’os spongieux de calcanéums et à l’échelle des
travées, un essai original de micro-flexion a été mis en œuvre pour caractériser lo-
calement leurs propriétés mécaniques et cartographier le champ de déformations.
Deux paramètres structuraux (MIL et dimension fractale) ont été proposés pour
compléter l’analyse structurale 2D réalisée par histomorphométrie. En 3D,
l’architecture de l’os spongieux a été caractérisée à partir d’images tomographiques
réalisées à l’ESRF et, pour certains échantillons, à partir d’images obtenues par
IRM au laboratoire de RMN (Lyon1). Les paramètres architecturaux calculés en 3D
permettent de quantifier la connectivité (Densité d’Euler), l’irrégularité (Dimension
Fractale) et l’anisotropie (MIL) des structures spongieuses.
Enfin, la méthode des éléments finis (MEF) a été utilisée pour prédire le comporte-
ment mécanique de l’os spongieux. Différents modèles 3D ont été construits à partir
d’images tomographiques et d’images IRM d’os spongieux de calcanéums de diffé-
rentes résolutions.
Deux nouvelles manipulations par scanner X et par IRM ont également été mises en
place sur quelques calcanéums excisés afin de quantifier, d’une part la mesure de
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densité Hounsfield, et d’autre part, les paramètres structuraux de type histomor-
phométriques, en vue d’application ultérieure de notre méthodologie à l’étude in vi-
vo du risque fracturaire.
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7.1 Introduction

Ce chapitre concerne l’étude de l’os spongieux de calcanéum humain. Plusieurs raisons
font de cet os un site d’étude privilégié. D’un point de vue clinique, de nombreux
appareils ultrasonores ont été développés pour des mesures sur le talon. De plus, il
représente un des sites d’os spongieux dit « périphérique » pour lequel on peut
envisager une imagerie in vivo par tomographie et/ou par résonance magnétique,
permettant de visualiser et de quantifier l’architecture du réseau trabéculaire. Enfin, les
orientations  très distinctes de réseau trabéculaire dans la tubérosité postérieure du
calcanéum permettent de prélever des échantillons présentant des directions
privilégiées sensiblement orthogonales.

Un tableau synoptique présentera les différents paramètres mesurés sur les
échantillons dans le cadre d’une étude pluridisciplinaire mettant en scène des mesures
de type clinique, des essais de compression, de l’imagerie et à terme de la
modélisation. Tous les protocoles de mesures ont été explicités dans le chapitre
précédent « Matériels & Méthodes » et ne seront pas représentés. Les statistiques
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seront dans un premier temps présentées selon chaque technique puis les différents
paramètres retenus seront mis en corrélation afin de déterminer ceux étant les plus
prépondérants dans cette étude.

7.2 Tableau synoptique

MEDIAL Pastille Med-Lat LATERAL

Sur Calcanéum excisé

Radio Conventionnelle

DXA : BMD, BMC

US : BUA, SOS

Scanner X : Densité Hounsfield

IRM (150 µm) : Paramètres Architecturaux (TbTh …)

IRM (78 µm) et TOMO (10 µm) :

•BV/TV 3D

•Paramètres Architecturaux (TbTh …)

•Anisotropie (MIL)

•Connectivité (Euler)

•Irrégularité (Dimension Fractale)

Compression :

•  EX, EY, EZ, E, σmax

•Densité (ρapp  ρréelle)

•Modélisation

IRM (78 µm) et TOMO (10 µm) :

•BV/TV 3D

•Paramètres Architecturaux (TbTh …)

•Anisotropie (MIL)

•Connectivité (Euler)

•Irrégularité (Dimension Fractale)

Histomorphométrie :

• Paramètres Architecturaux (TbTh …)

•Anisotropie 2D (MIL)

•Irrégularité 2D (Dimension Fractale)

•BV/TV 2D

MicroFlexion :

•Etrabéculaire (4 directions)

•σmax (quelques travées)

•Modélisation

•Corrélation d ’images

MicroRadio :

•Degré de Minéralisation

•BV/TV Calcifié

Vue
Médiale Y ’

Y

Figure 7. 1. Tableau synoptique présentant les différents paramètres mesurés.

Pour l’étude pluridisciplinaire sur calcanéums humains, plusieurs équipes ont contribué
à l’obtention des paramètres. Ces équipes sont énumérées ci-dessous :
Equipes :
• Laboratoire de Mécanique des Solides (LMSo), INSA Lyon, dirigé par le

Professeur M. Brunet, pour les essais mécaniques.
• Laboratoire d’histodynamique osseuse, dirigé par le Professeur P.J. Meunier, pour

les analyses histomorphométriques.
• Service de rhumatologie et de pathologie osseuse de l’Hôpital E. Herriot de Lyon,

dirigé par les Professeurs P.J. Meunier et P.D. Delmas pour les mesures cliniques
par absorptiométrie et ultrasons.

• Service de radiologie de l’Hôpital E. Herriot de Lyon, dirigé par le Professeur P.L.
Clouet pour les mesures par scanner X et IRM sur calcanéum entier.
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• Laboratoire CNDRI de l’INSA de Lyon, dirigé par D. Babot, pour les images
tomographiques de travées.

• Laboratoire de RMN de l’Université Claude Bernard, dirigé par le Professeur A.
Briguet, pour les images à 78 µm de résolution obtenue par IRM.

• Ligne ID19 à l’ESRF de Grenoble, dirigée par J. Baruchel, pour l ’acquisition des
tomographies à 10 µm de résolution.

• Laboratoire CREATIS de l ’INSA de Lyon, dirigé par le Professeur G. Gimenez
pour le traitement des images tomographiques à 10 µm de résolution.

7.3 Statistiques descriptives

31 échantillons de calcanéums humains (19 hommes, 12 femmes), d’âge moyen 77.8
ans compris entre 61 et 91 ans, ont été utilisés dans cette étude pluridisciplinaire.
Toutes les mesures n’ont pas été obtenues sur tous les échantillons, du fait de
problèmes de manipulation, de manque de temps de faisceau pour l’imagerie ou de
protocoles mis en place tardivement.

7.3.1. Scanner X

Les mesures sont obtenues sur des coupes de calcanéum excisé dans la zone d’intérêt
adéquate. Le nombre de coupes est variable selon la taille du calcanéum (entre 100 et
160 coupes). Les valeurs obtenues pour la densité Hounsfield sont données dans le
Tableau 7. 1.

Tableau 7. 1. Valeurs de densité Hounsfield sur calcanéums entiers. 6 coupes
dans les zones médiale et latérale, 3 dans la zone inter Med-Lat.

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité Hounsfield

Zone médiale (HU) 10 145 116 125 [-7.3 – 318]
Zone latérale 10 94 94 78 [-48 – 286]
Zone inter Med-Lat 10 110 92 126 [-28 – 285]

Densité Hounsfield sans unité (noté HU)

Les résultats montrent une disparité entre les différentes zones d’étude, avec un
décroissement de cette densité dans la direction médio-latérale. Cette différence sera
également observée lorsque l’on comparera les échantillons médiaux et latéraux par
IRM « in vivo » et tomographie fine.

7.3.2. IRM sur calcanéums entiers

Les valeurs des paramètres histomorphométriques ont été calculées sur des coupes IRM
de 150*150 µm de résolution, espacées de 500µm. Le nombre de coupes dépend de la
taille des calcanéums, et les mesures ont été faites dans la zone d’intérêt correspondant
aux zones de mesures DXA, scanner X et ultrasonores, mais uniquement dans la partie
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latérale du calcanéum (correspondant au cube latéral). Les paramètres de structure
obtenus (BV/TV en %, TbTh en µm, TbSp en µm et TbN en mm-1) suivent des lois de
répartition normale.

Tableau 7. 2. Paramètres de type histomorphométriques mesurés sur
calcanéums entiers par IRM.

(Source O. Beuf)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Structure

BV/TV (%) 8 21.1 12.2 19.5 [5.7 – 39.2]
Tb Th (µm) 8 175.4 30.6 172.0 [132 – 219]
Tb Sp (µm) 8 892.5 599.98 708.5 [338 – 2189]
Tb N (mm-1) 8 1.135 0.47 1.136 [0.43 – 1.80]

7.3.3. DXA – US sur calcanéums entiers

Les mesures obtenues par ultrasons cliniques et DXA, réalisées in vitro sont rapportées
dans le Tableau 7. 3. Les paramètres ultrasonores (BUA et SOS) et de quantification du
minéral osseux (BMC, BMD) suivent des lois de répartition normale.

Tableau 7. 3. Mesures ultrasonores et DXA sur calcanéums entiers.

(Source F. Duboeuf)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
âge 25 78.2 8.36 79 [61 – 91]

Ultra-sons
BUA (dB/MHz) 19 45.67 26.16 39.77 [12.13 – 102.9]
SOS (m.s-1) 20 1561 74.2 1539 [1472 – 1742]

DXA
Surface (ROI) (cm2) 24 3.37 0.4 3.16 [3.14 – 4.3]
BMC (g) 24 1.632 0.774 1.592 [0.352 – 4.087]
BMD (g/cm2) 24 0.478 0.192 0.486 [0.143 – 0.949]

7.3.4. Histomorphométrie

Les statistiques descriptives des paramètres structuraux et ceux dits de « connectivité »,
évalués par histomorphométrie, sont donnés dans le Tableau 7. 4.
Les paramètres de structure évalués par histomorphométrie suivent des lois de
répartition normale après transformation logarithmique de la variable TbSp (distance
inter-travées) et transformation inverse de la variable TbN (nombre de travées).
Les paramètres de connectivités retenus sont le nombre de nœuds/surface de mesure
(Nb.Nd/TV en mm-2), la longueur du réseau squelettisé/surface de mesure (TSL/TV en
mm/mm²), la distance nœud à nœud/longueur du réseau squelettisé (Nd Nd /TSL en %)
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et le nombre de nœuds/nombre de termini ( Nb.Nd/Nb.Tm). Ces variables suivent des
lois de répartition normale.

Tableau 7. 4. Mesures histomorphométriques 2D sur échantillons cubiques
latéraux de calcanéums humains.

(Source J.P. Roux)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Structure

BV/TV 2D (%) 27 11.2 3.8 11.1 [3.6 – 20.5]
Tb Th (µm) 27 112.9 21.8 111.3 [74.8 – 191.1]
Tb Sp (µm) 27 991.7 347.38 914.88 [567.39 – 2046.39]
Tb N (mm-1) 27 0.97 0.24 0.98 [0.47 – 1.47]

Connectivité
Nb Nd/TV (/mm²) 28 0.35 0.20 0.33 [0.01 – 0.86]
TSL/TV (mm/mm²) 16 0.74 0.30 0.71 [0.19 – 1.29]
Nd Nd/TSL (%) 28 14.67 9.72 13.68 [0.0 – 34.54]
Nb Nd/Tm 28 0.18 0.13 0.16 [0.01 – 0.57]

Les paramètres quantifiant l’anisotropie, calculés à partir de la répartition du MIL sont
A, la demi-longueur du grand axe de l’ellipse d’interpolation (mm), B, la demi-
longueur du petit axe (mm), α, l’orientation de l’ellipse par rapport à l’axe vertical de
l’image analysée (degré), et les MIL dans les directions correspondantes aux directions
de sollicitations mécaniques : MILZ (mm) dans la direction du réseau supérieur des
travées et MILY (mm) dans la direction médio-latérale. Les statistiques descriptives de
ces paramètres sont rapportées dans le
Tableau 7. 5.

Seuls les MIL (dans les directions Z et Y), la dimension fractale D et A
suivent des lois de répartition normale après transformation logarithmique pour les
MIL et A, et élévation au carré pour la dimension fractale.

Tableau 7. 5. Anisotropie structurale et dimension fractale mesurés en 2D sur
3 coupes d’échantilllons latéraux de calcanéums humains.

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Anisotropie

A (mm) 27 0.175 0.057 0.166 [0.073 – 0.339]
B (mm) 27 0.123 0.048 0.115 [0.062 – 0.324]
α (degré) 27 44.34 34.41 54.91 [3.13 – 89.48]
A/B 27 1.47 0.33 1.41 [0.49 – 2.24]
MILZ (mm) 27 0.154 0.059 0.153 [0.068 – 0.354]
MILY (mm) 27 0.151 0.060 0.128 [0.074 – 0.344]
MILZ / MILY 27 1.123 0.449 1.318 [0.421 – 1.727]

Texture
Dimension Fractale D 27 1.17 0.13 1.18 [0.81 – 1.37]
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7.3.5. Paramètres mécaniques sur échantillons cubiques

Les statistiques descriptives des valeurs de densité apparente et réelle mesurées par le
principe d’Archimède sont reportées dans le Tableau 7. 6. Les statistiques descriptives
des propriétés de compression sont données dans le Tableau 7. 7.

Tableau 7. 6. Mesures de densités physiques (principe d’Archimède) sur
échantillons médiaux après compression.

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
âge 31 77.8 8.28 79 [61 – 91]
ρapp (g/cm3) 29 0.24 0.11 0.24 [0.06 – 0.47]
ρréelle (g/cm3) 27 2.05 0.07 2.06 [1.86 – 2.15]
ρapp/ρréelle *100 (%) 28 11.83 5.43 12.24 [3.35 – 24.01]

ρapp/ρréelle *100 (%) est équivalent au BV/TV 2D

Les essais dans le domaine élastique mettent en évidence l’anisotropie mécanique avec

YXZ EEE >>  correspondant à l’anisotropie structurale (Z : direction privilégiée des

travées, X : direction du réseau inférieur et Y : direction médio-latérale). Après
transformation logarithmique pour certains, tous les paramètres mécaniques suivent
une loi normale. Les modules d’élasticité déterminés dans la direction Z par
compression non destructive (EZ) et par compression destructive (E) sont très fortement
corrélés (r=0.995, p<0.001). Lors de la compression à rupture, en sus des paramètres E
et σmax , nous avons relevé 

maxσε , la déformation de Henky à σmax (%) et W, l’énergie

emmagasinée jusqu’à σmax (kJ/m3).
La contrainte maximale de compression et le module d’élasticité dans la direction Z
sont significativement corrélés avec r= 0.935 (soit r² = 0.87, n=26), p< 0.0001 (Figure
7. 2).

Tableau 7. 7. Paramètres mesurés par essais de compression destructif ou
non, sur échantilons cubiques médiaux.

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
âge 31 77.8 8.28 79 [61 – 91]

Compression Elastique
EX (MPa) 26 118 100 98.5 [3 – 413]
EY (MPa) 26 74 68 58 [2 – 225]
EZ (MPa) 26 390 344 350 [11 – 1269]

Compression à rupture

maxσε  (%) 25 1.67 0.68 1.64 [0.19 – 3.27]

W (kJ/m3) 25 47.64 40.84 39 [2 – 169]
σmax (MPa) 26 4.34 3.37 3.87 [0.27 – 12.64]
E (MPa) 28 390 337 342 [6 – 1257]

Rapports
EX / EY 26 2.33 1.92 1.80 [0.6 – 8.67]
EZ / EX 26 3.38 1.6 3.36 [0.65 – 8.02]
EZ / EY 26 7.01 6.04 5.41 [1.37 – 31.96]
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r = 0.93, p<0.001

Figure 7. 2. Corrélation entre le Module d’Young à compression destructive et
la contrainte maximale de compression.

7.3.6. Micro Tomographie synchrotron à très haute résolution (µCT)

L’analyse architecturale 3D a été réalisée à partir d’images tomographiques de 17
échantillons cubiques médiaux et 15 échantillons latéraux. Les résultats présentés sont
ceux obtenus à partir des volumes à 10 µm de résolution. Des volumes sous
échantillonnés à 40 µm ont été utilisés pour calculer certains paramètres (Cf Chapitre
6) comme la dimension fractale 3D,et le nombre d’Euler (les MIL ont également été
calculés mais ne seront pas présentés). Les résultats sont exposés en Annexe . Ces
paramètres ont également été mesurés sur des échantillons ayant déjà subit les tests de
compression, et ce, afin de quantifier le degré d’endommagement des structures. Les
résultats obtenus sont donnés en Annexe.

Pour clarifier les notations, la fraction de tissu trabéculaire rapportée au
volume de l’échantillon d’os spongieux, calculée à partir des images tomographiques
(et IRM) segmentées sera appelée densité volumique osseuse (BV/TV3D en %) (en
histomorphométrie : BV/TV 2D en %). Le BV/TV3D est défini comme étant le rapport
du nombre de voxels correspondants à l’os trabéculaire sur le nombre total de voxels,
donné en %. La dimension fractale 3D est quant à elle calculée à partir d’une image
binaire et est comprise entre 2 et 3. La contribution au nombre d’Euler est calculée
suivant la méthode proposée par Odgaard (Cf Chapitre 2) [Odg93]. Pour évaluer une
connectivité indépendamment de la taille du volume étudié, on donnera la densité
d’Euler (Contribution au nombre d’Euler divisé par le volume étudié). Les structures
les plus connectées présentent des nombres d’Euler ou contributions au nombre
d’Euler très négatifs.

Les paramètres architecturaux calculés sont de type histomorphométriques
(TbTh : épaisseur des travées, TbN : Nombre de travées et TbSp : distance inter-
travées). Leurs statistiques descriptives sont présentées, comme les paramètres
d’anisotropie, dans le Tableau 7. 8 pour les échantillons médiaux et dans le Tableau 7.

r=0.94, p<0.0001

n=26
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10 pour les latéraux. Certains de ces paramètres peuvent être calculés de manière
« directe » (c’est à dire sans modèle de type plaque ou poutre) (Tableau 7. 9 pour les
échantillons médiaux, Tableau 7. 11 pour les latéraux). Hormis le Tb.Sp
(transformation logarithmique), tous les paramètres d’architecture suivent des lois de
répartition normale sans avoir à effectuer des transformations.

Tableau 7. 8. Paramètres architecturaux 3D calculés pour les échantillons
cubiques de calcanéums, à partir d’images tomographiques de cubes
médiaux (résolution 10 µm, volume 6.6*6.6*6.6 mm3)

(source F. Peyrin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 17 11.06 4.4 10.75 [3.68 – 18.75]
Architecture

TbTh (µm) 17 76.85 14.63 78.3 [48 – 102]
TbN (mm-1) 17 1.357 0.36 1.34 [0.73 – 1.92]
TbSp (µm) 17 716.8 248 654 [423 – 1311]

Anisotropie
MIL1 (mm) 17 0.213 0.05 0.22 [0.11 – 0.29]
MIL2 (mm) 17 0.15 0.03 0.15 [0.1 – 0.20]
MIL3 (mm) 17 0.13 0.02 0.14 [0.08 – 0.18]
Degré d’Anisotropie
(DA)

17 1.629 0.148 1.63 [1.41 – 1.82]

Tableau 7. 9. Paramètres architecturaux 3D dits “directs” calculés pour les
échantillons cubiques de calcanéums, à partir d’images tomographiques de
cubes médiaux (résolution 10 µm, volume 6.6*6.6*6.6 mm3)

(source F. Peyrin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité surfacique

BS/TV 17 27.01 5.67 25.5 [19.5 – 41.7]
Architecture

TbTh* (µm) 17 138 22.7 138.5 [85.4 – 179]
Connectivité

Ceuler/mm3 17 -4.41 1.8 -4.14 [-8.32 – -2.1]
Topologie

β1 
� (mm-3) 17 1714 704 1752 [688 – 3099]

� : β1, Densité de connectivité
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Tableau 7. 10. Paramètres architecturaux 3D calculés pour les échantillons
cubiques de calcanéums, à partir d’images tomographiques de cubes
latéraux (résolution 10 µm, volume 6.6*6.6*6.6 mm3)

(source F. Peyrin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 15 13.84 4.95 14.24 [4.56 – 22.9]
Architecture

TbTh (µm) 15 82.4 14.7 78 [56 – 110]
TbN (mm-1) 15 1.59 0.38 1.68 [0.83 – 2.29]
TbSp (µm) 15 589 218 493 [339 – 1153]

Anisotropie
MIL1 (mm) 15 0.232 0.05 0.222 [0.145 – 0.33]
MIL2 (mm) 15 0.163 0.03 0.162 [0.11 – 0.21]
MIL3 (mm) 15 0.145 0.026 0.139 [0.1 – 0.2]
DA 15 1.58 0.11 1.58 [1.43 – 1.79]

Tableau 7. 11. Paramètres architecturaux 3D dits “directs” calculés pour les
échantillons cubiques de calcanéums, à partir d’images tomographiques de
cubes latéraux (résolution 10 µm, volume 6.6*6.6*6.6 mm3)

(source F. Peyrin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité surfacique

BS/TV 15 25.03 4.76 25.6 [18.1 – 35.4]
Architecture

TbTh* (µm) 15 146.6 19.4 144 [113 – 175]
Connectivité

Ceuler/mm3 15 -5.62 2.53 -5.0 [-10.8 – -1.9]
Topologie

β1  (mm-3) 15 2167 998 1825 [714 – 4653]

7.3.7. Micro IRM « in vitro » (sur échantillons cubiques)

L’analyse architecturale 3D a été réalisée à partir d’images IRM de 19 échantillons
cubiques médiaux et 15 échantillons latéraux.
La taille du volume étudié par IRM est variable, et dépend de l’élimination de coupes
inexploitables situées aux bords de l’échantillon. Une terminologie semblable à celle
utilisée en tomographie sera employée pour les paramètres mesurés par IRM. Les
statistiques descriptives des paramètres architecturaux et d’anisotropie sont présentés
Tableau 7. 12 et Tableau 7. 13 pour respectivement les échantillons médiaux et les
latéraux. Les paramètres calculés sur les échantillons médiaux suivent des lois de
répartition normale, mais pour les échantillons latéraux, il est nécessaire d’élever au
carré le BV/TV3D et le MIL2 et de faire une transformation inverse du paramètre
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TbSp. Du fait de la résolution des images (78 µm), un calcul direct n’a pas été
envisagé.

Tableau 7. 12. Paramètres architecturaux 3D calculés pour les échantillons
cubiques de calcanéums, à partir d’images IRM de cubes médiaux
(résolution 78 µm) (volumes entre 4.9*4.4*5.6 et 6.5*7.9*7.6 mm3)

(source O. Beuf)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 19 16.94 6.18 16 [7.4 – 29.5]
Architecture

TbTh (µm) 19 86.58 15.2 85 [64 – 118]
TbN (mm-1) 19 1.92 0.54 1.82 [1.10 – 3.36]
TbSp (µm) 19 470 155.5 479 [210 – 841]

Anisotropie
MIL1 (mm) 19 0.193 0.04 0.186 [0.135 – 0.278]
MIL2 (mm) 19 0.175 0.03 0.17 [0.128 – 0.236]
MIL3 (mm) 19 0.158 0.03 0.156 [0.12 – 0.225]

Tableau 7. 13. Paramètres architecturaux 3D calculés pour les échantillons
cubiques de calcanéums, à partir d’images IRM de cubes latéraux
(résolution 78 µm) (volumes entre 5.0*4.7*5.2 et 7.2*7.9*7.9 mm3)

(source O. Beuf)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 15 13.8 4.1 14.2 [3.2 – 18.6]
Architecture

TbTh (µm) 15 81.9 11.5 81 [52 – 100]
TbN (mm-1) 15 1.66 0.41 1.77 [0.6 – 2.22]
TbSp (µm) 15 585 306 485 [375 – 1599]

Anisotropie
MIL1 (mm) 15 0.183 0.03 0.183 [0.111 – 0.247]
MIL2 (mm) 15 0.166 0.02 0.166 [0.10 – 0.20]
MIL3 (mm) 15 0.149 0.02 0.148 [0.1 – 0.18]

7.3.8. Micro-radiographie sur demi-pastilles

20 demi pastilles inter Med-Lat ont pu être exploitées pour cette étude.
Les statistiques descriptives des valeurs obtenues par micro-radiographie sont reportées
dans le Tableau 7. 14.
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Tableau 7. 14. Micro-radiographie sur ½ pastille osseuse.

(source G. Boivin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

Calcified BV/TV (%) 20 15.47 6.08 14.23 [5.74 – 27.25]
Architecture

TbTh (µm) 20 155.27 33.1 152 [113 – 245]
TbN (mm-1) 20 0.97 0.24 0.99 [0.49 – 1.45]
TbSp (µm) 20 944 333 872 [503 – 1921]

Minéralisation (g minéral/cm3)
Degré de minéralisation 20 1.13 0.15 1.13 [0.9 – 1.43]

7.4 Corrélations entre les différents paramètres et techniques

7.4.1. Comparaison zone Médiale – zone Latérale

Pour étudier l’influence de la zone de prélèvement, une comparaison des paramètres
obtenus coté médial et côté latéral a été effectuée. Deux techniques ont permis
d’étudier simultanément les échantillons médiaux et latéraux : la tomographie à très
haute résolution (µCT) et l’IRM. Un test paramétrique est alors utilisé pour comparer
les paramètres de structure et d’anisotropie ainsi que la densité volumique. Une
première approche a été faite en utilisant les mesures de densité Hounsfield obtenues
par scanner X. En effet, ces mesures de densité ont été relevées dans les zones que
nous souhaitons comparer puisque 6 coupes ont été retenues dans les zones médiales et
latérales et 3 dans la zone inter med-lat.

7.4.1.1. Par Scanner X

Les données statistiques de la densité Hounsfield (sans unité) se trouvent dans le
Tableau 7. 1. La densité Hounsfield vaut 145 dans la zone médiale, 110 dans la zone
latérale et 94 dans la zone intermédiaire. On observe alors une décroissance de cette
valeur dans la direction médio-latérale.
Même si cette mesure a été effectuée sans utiliser de fantôme autre qu’un fantôme de
vertèbre pour étalonner le scanner, une information supplémentaire est donnée quant à
la possibilité de faire une analogie entre le coté médial et le latéral. Aussi, il semble
vraisemblable qu’une différence existe entre ces deux zones mais dans quelle mesure ?

7.4.1.2. Par tomographie µCT

La comparaison des deux zones, médiale et latérale, a été faite par un test pour série
appariée paramétrique (Paired t Test). Les probabilités obtenues sont globalement
inférieures à 0.05, montrant par la une différence significative entre ces deux lots. Par
contre, les coefficients de corrélations de Pearson entre les paramètres deux à deux sont
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très corrects (r > 0.6) et leurs probabilités montrent qu’il est possible d’écrire une
relation linéaire liant les mêmes paramètres de chaque zone.

Tableau 7. 15. Comparaison Médial – Latéral, Tomographie 10µm, d’après
calculs F. Peyrin.

Test t1 Corrélations2

Paramètres
n p n r p

Densité volumique
BV 17 0.0189 17 0.76 0.0002
BV/TV3D (%) 17 0.0095 17 0.80 0.0001

Structure
TbTh (µm) 17 0.0111 17 0.69 0.0010
TbN (mm-1) 17 0.1076 17 0.75 0.0002
TbSp (µm) 17 0.0000 17 0.74 0.0003

Anisotropie
MIL1 (mm) 17 0.0025 17 0.651 0.0025
MIL2 (mm) 17 0.0265 17 0.62 0.0037
MIL3 (mm) 17 0.0060 17 0.78 0.0001

Paramètres Directs
BS/TV 17 0.0040 17 0.81 0.0000
Tb.Th* 17 0.0050 17 0.78 0.0001
Ceuler 17 0.1614 17 0.56 0.0102
β1 17 0.0000 17 0.70 0.0009

1 : Paired t Test (test paramétrique pour série appariée)
2 : Coefficients de correlation de Pearson (r) et probabilité associée.

Les résultats obtenus montrent donc une différence significative entre les deux zones
médiale et latérale tout en ayant la possibilité d’établir une relation linéaire entre eux.
Ainsi, le BV/TV3D médial est corrélé à 79 % au BV/TV3D latéral (p<0.001) et tends à
montrer l’existence d’un lien entre ces deux mesures. Il en est de même pour les
paramètres de structure, TbTh, TbN et TbSp (respectivement r = 69%, 75% et 74% et
p<0.001). De plus, ces mêmes paramètres étant très significativement corrélés entre-
eux (0.82 < r < 0.99, p < 0.001), il n’est pas statistiquement juste de faire des
corrélations multiples.

7.4.1.3. Par IRM sur échantillons cubiques

Comme précédemment, un test de comparaison identique a été utilisé pour calculer la
significativité de la différence entre les deux zones de mesures. Seuls les paramètres de
structure et d’anisotropie ont été comparés. Les résultats (Tableau 7. 16) montrent peu
de différence significative entre les paramètres mais également de moins bonnes
corrélations entre eux. Aussi, il serait tentant de croire que, pour le cas des mesures par
IRM, que l’on peut interchanger les mesures dans la zone médiale et celles dans la zone
latérale. Ceci est en contradiction avec les résultats précédents obtenus par
tomographie fine.
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Tableau 7. 16. Comparaison Médial – Latéral IRM 78µm d’après calculs Olivier
Beuf

Test t1 Corrélations2

Paramètres
n p n r p

Densité volumique
BV/TV3D (%) 15 0.0113 15 0.76 0.0005

Structure
TbTh (µm) 15 0.3587 15 0.50 0.0295
TbN (mm-1) 15 0.0163 15 0.64 0.0047
TbSp (µm) 15 0.0431 15 0.74 0.0008

Anisotropie
MIL1 (mm) 15 0.4786 15 0.52 0.0223
MIL2 (mm) 15 0.2970 15 0.53 0.0208
MIL3 (mm) 15 0.2931 15 0.48 0.0356

1 : Paired t Test (test paramétrique pour série appariée)
2 : Coefficients de correlation de Pearson (r) et probabilité associée.

Il est tout de même envisageable de mettre en défaut la méthode de mesure. En effet,
les mesures obtenues par IRM, sont faites à partir d’images de résolution 78 µm, soit
une résolution spatiale presque 8 fois moins fine que celle utilisée en tomographie (10
µm). Aussi, même si les valeurs en elles-mêmes des paramètres structuraux restent
dans l’ordre de grandeur de la littérature, les différences infimes entre les valeurs de
chaque zone ne sont sans doute pas observables à cette résolution.

7.4.1.2. Conclusions sur la comparaison des zones de mesures

Si l’on se base sur les résultats obtenus par tomographie à haute résolution, on peut
conclure qu’il existe une différence significative entre la zone médiale et la zone
latérale. Mais cette différence est atténuée par les corrélations significatives existant
entre chaque paire de paramètre, montrant par là l’existence d’une relation linéaire
entre eux. Dans la mesure du possible, nous comparerons sur une même zone les
paramètres provenant de techniques différentes. Mais il n’est parfois pas possible de le
faire quand, par exemple, nous comparons les paramètres structuraux obtenus par
histomorphométrie sur échantillons latéraux (qui est une technique de référence) et les
paramètres mécaniques obtenus sur échantillons médiaux.

7.4.2. Histomorphométrie - Mécanique

Les paramètres mécaniques tels que les modules d’Young dans les différentes
directions trabéculaires ont été mis en relation avec les paramètres de structure et
d’anisotropie obtenus par histomorphométrie. Comme nous l’avons soulevé
précédemment, les calculs n’ont pas été effectués dans la même zone de prélèvement.
En effet, la technique d’histomorphométrie nécessite d’inclure l’échantillon mesuré, et
des mesures de Module et de contrainte maximale à rupture étaient souhaitées.
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Hormis les paramètres d’anisotropie, les paramètres structuraux, de connectivité et
d’irrégularité suivent des lois de répartition normale. Les corrélations obtenues entre
les paramètres mécaniques et les paramètres histomorphométriques sont regroupées
dans le Tableau 7. 17 pour les tests paramétriques et dans le Tableau 7. 18 pour le test
non paramétrique.
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Figure 7. 3. Corrélations entre le BV/TV 2D et a) Le Module d’Young à rupture,
b) La contrainte de compression maximale
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Figure 7. 5. Corrélation entre la dimension fractale 2D (Histo) et σmax

Les corrélations entre les paramètres histomorphométriques et les propriétés de
compression sont significatives (Tableau 7. 17, Figure 7. 3). Les MIL sont peu corrélés
aux propriétés mécaniques. La corrélation entre ces MIL dans les directions
privilégiées des travées, et les modules d’Young Ez et Ey, est significative mais non
fortement corrélée (Figure 7. 4) avec respectivement r’ = 0.42, p=0.02 et r’ = 0.45,
p=0.01. Les corrélations obtenues entre les propriétés mécaniques et la dimension
fractale 2D ne permettent pas de montrer que ce paramètre structural est un bon
estimateur de la résistance mécanique (p>0.03), contrairement à ce qu’avait montré
Bruyère et al [Bru00]. Les faibles corrélations observées entre l’anisotropie structurale
et l’anisotropie mécanique peuvent être expliquées par la différence de localisation
anatomique entre les coupes d’os spongieux destinées à l’analyse structurale et celle
des échantillons cubiques destinés aux essais de compression. D’autre part, cette étude
2D ne permet pas d’analyser la structure dans la direction du réseau inférieur des
travées (direction X), les coupes histologiques ayant été faites parallèles au plan (YZ).
Cette direction entre pourtant en jeu dans le comportement élastique des échantillons
dans la direction du réseau supérieur des travées (Z) et la direction médio-latérale (Y).
La dimension fractale moyenne (1.17 ±0.13) est dans l’intervalle des valeurs de la
littérature [Wei94] [Maj93] [Maj96] [Faz96] obtenue sur différents sites (crête iliaque,
radius, calcanéum, fémur). De plus, la dimension fractale est relativement bien corrélée
à certains paramètres histomorphométriques, en particulier avec le nombre de nœuds
TbN (r= 0.51, p=0.006) et le nombre de nœuds rapporté au volume du tissu NbNd/TV
(r=0.60, p=0.001) semblant ainsi être un bon indicateur du fractionnement de la
structure spongieuse.

En conclusion, et ce malgré les limitations d’une analyse structurale 2D et de
faibles corrélations (r=0.45, p = 0.01 et r=0.42, p=0.02, respectivement entre MILz –
Ez et MILy - Ey), la mesure du MIL permet d’estimer environ 20 % (r’2) de la
variance du module d’élasticité dans les directions privilégiées des travées.

n=22
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Tableau 7. 17. Corrélations paramétriques entre les paramètres Histo 2D et les propriétés de compression (coefficients de
Pearson). Coefficients de corrélation de Pearson r et probabilités associées p entre les propriétés de compression et les paramètres
morphologiques 2D.

EX EY EZ E σmaxParamètres
n r p n r p n r p n r p n r p

Paramètres structuraux
BV/TV (%) 24 0.73 <0.0001 24 0.72 <0.0001 24 0.80 <0.0001 26 0.84 <0.0001 24 0.87 <0.0001
TbTh 24 -0.52 0.0046 24 -0.60 0.0011 24 -0.52 0.0043 26 -0.56 0.0015 24 -0.52 0.0048
TbN 24 0.78 <0.0001 24 0.70 0.0001 24 0.80 <0.0001 26 0.82 <0.0001 24 0.88 <0.0001
TbSp 24 -0.73 <0.0001 24 -0.73 <0.0001 24 -0.80 <0.0001 26 -0.81 <0.0001 24 -0.84 <0.0001

Paramètres dits de connectivité
Nb Nd/TV 24 0.68 0.0001 24 0.64 0.0004 24 0.84 <0.0001 26 0.85 <0.0001 24 0.88 <0.0001
Nd to Nd /TSL 24 0.63 0.0004 24 0.65 0.0003 24 0.71 <0.0001 26 0.75 <0.0001 24 0.77 <0.0001
Nd/Tm 23 0.65 0.0004 23 0.73 <0.0001 23 0.76 1.E-5 25 0.77 3.E-6 23 0.80 3.E-6

Irrégularité
Dimension Fractale 22 0.37 0.0437 22 0.38 0.0386 22 0.39 0.0369 24 0.45 0.0146 22 0.52 0.0068

Dimansion Fractale 2D calculée sur 3 coupes histo

Tableau 7. 18. Corrélations non paramétriques entre les paramètres 2D et les propriétés de compression (coefficients de
Spearman)

Coefficients de corrélation de Spearman et probabilités associées entre les propriétés de compression et les paramètres morphologiques2D (Latéraux).

EY EZ EZ/EYParamètres
n r’ p n r’ p n r’ p

Anisotropie structurale
MIL1(Z) 24 0.42 0.0212
MIL3(Y) 24 0.45 0.0140
MIL1(Z)/MIL3(Y) 24 0.08 0.3558
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7.4.3. Histomorphométrie 2D – Micro Tomographie 3D (latéral)

Les statistiques descriptives concernant les paramètres morphologiques obtenus à partir
de coupes histologiques 2D sont données dans les tableaux (Tableau 7. 4 &
Tableau 7. 5) et celles obtenues par tomographie à 10 µm sur échantillons latéraux sont
reportées dans les tableaux (Tableau 7. 10 & Tableau 7. 11).En 2D, la dimension
fractale est comprise entre 1 et 2 (moyenne à 1.17 ±0.13). En 3D, les volumes sous
échantillonnés à 40µm ont été utilisés pour le calcul, et pour ce paramètre uniquement,
de la dimension fractale. Celle-ci est comprise en 3D entre 2 et 3 (moyenne 2.59±0.18).
La densité d’Euler moyenne vaut –4.41±1.8 mm-3 et toutes ses valeurs sont négatives.
Les comparaisons des paramètres 3D et 2D sont reportées dans le Tableau 7. 19 pour
les tests paramétriques, et dans le Tableau 7. 20 pour les comparaisons non-
paramétriques. Les paramètres 3D sont très significativement corrélés à leurs
paramètres similaires 2D à l’exception de la densité d’Euler en fonction de Nd/Tm, de
Nd/TSL et de MIL1(Z) /MIL3(Y) . Les différences entre ces paramètres similaires 2D et
3D sont également très significatives.
Les paramètres structuraux sont significativement corrélés entre eux (0.57 < r <
0.98, 0.000 < p < 0.002), à l’exception de TbTh avec TbN et NbNd/TV. Les paramètres
structuraux sont également très significativement corrélés entre eux (0.50 < r < 0.99,
0.000 < p < 0.004), à l’exception de la densité d’Euler, en fonction de BV/TV 2D,
TbTh, TbSp et TbTh*.

Tableau 7. 19. Comparaison Tomo 10µm Latéral – Histo Latéral

Test t1 Corrélations2Paramètres
n p n r p

Densité volumique
BV/TV 2D-3D(%) 27 0.0000 27 0.78 0.0000

Structure
TbTh (µm) 27 0.0000 27 -0.58 0.0007
TbN (mm-1) 27 0.0000 27 0.87 0.0000
TbSp (µm) 27 0.0000 27 0.88 0.0000
Dimension fractale3 26 0.0000 26 0.83 0.0000

Anisotropie
MIL1 (mm) 27 0.0000 27 0.47 0.0069
MIL3 (mm) 27 0.0000 27 0.52 0.0025

1 : Paired t Test (Test paramétrique pour série appariée)
2 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.
3 : Fractal 2D sur 3 coupes histo et Fractal 3D sur volumes à 40 µm

Les paramètres d’anisotropie MIL1(Z)  et MIL3(Y) sont corrélés entre eux sans que celle-
ci soit forte. (r > 0.47, p<0.007). Par contre, le rapport des paramètres d’anisotropie
n’est pas significatif.
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Tableau 7. 20. Comparaison Tomo 10µm Latéral – Histo Latéral

Test T1 Corrélations2Paramètres
n p n r’ p

Anisotropie
MIL1 /MIL3 27 0.0001 27 0.028 0.4459

1 : Wilcoxon Test (Test non paramétrique pour série appariée)
2 : Spearmann correlation coefficients (r’) et probabilité associée.

Les comparaisons des paramètres histomorphométriques avec les paramètres
architecturaux 3D par tomographie sur échantillons médiaux sont présentés en annexe.

7.4.4. Histomorphométrie –Micro IRM 3D

Avec moins d’échantillons, on retrouve le même type de résultats en comparant
l’histomorphométrie à l’IRM, que l’histomorphométrie et la tomographie (Tableau 7.
21 &Tableau 7. 22). Ainsi, même si celles-ci sont légèrement inférieures, les
corrélations entre les paramètres structuraux et architecturaux restent très significatives,
hormis pour la distance inter-travées TbSp.

Tableau 7. 21. Comparaison IRM 78µm Latéral – Histo Latéral

Test t1 Corrélations2Paramètres
n p n r p

Densité volumique
BV/TV 2D-3D (%) 14 0.0000 14 0.90 0.0000

Structure
TbTh (µm) 14 0.0000 14 -0.74 0.0012
TbN (mm-1) 14 0.0000 14 0.87 0.0000
TbSp (µm) 14 0.0000 14 0.57 0.0169
Dimension fractale3 14 0.0000 14 0.89 0.0000

Anisotropie
MIL1 (mm) 14 0.0000 14 0.47 0.0467
MIL3 (mm) 14 0.0000 14 0.65 0.0060

1 : Paired t Test (Test paramétrique pour série appariée)
2 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.

D’identiques résultats sont observés sur les paramètres d’anisotropie.

Tableau 7. 22. Comparaison IRM 78µm Latéral – Histo Latéral

Corrélations2Paramètres
n

Probabilité1

n r’ p
Anisotropie

MIL1 /MIL3 14 0.6155 14 0.2527 0.1917
1 : Wilcoxon Test (Test non paramétrique pour série appariée)
2 : Spearman correlation coefficients (r’) et probabilité associée.
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Les comparaisons des paramètres histomorphométriques avec les paramètres
architecturaux 3D par tomographie sur échantillons médiaux sont présentés en annexe.

7.4.5. Mécanique - Densité

Avant de comparer les paramètres mécaniques avec les différentes techniques 3D, les
corrélations essentielles entre les paramètres principaux seront détaillées.
Les statistiques descriptives ont été reportées dans les tableaux (Tableau 7. 6 & Tableau
7. 7). Les propriétés élastiques montrent une anisotropie mécanique correspondant à
l’anisotropie anatomique du réseau trabéculaire de la tubérosité postérieure du
calcanéum. Le réseau supérieur des travées (noté Ez) montrent un plus fort module
d’Young que le réseau médio-latéral (Ey). Les paramètres mécaniques suivent des lois
de répartition normale après transformation logarithmique pour Ex, Ey, Ez et élévation
au carré pour E. Dans la direction du réseau supérieur des travées, il a été montré que le
module d’Young obtenu durant l’essai élastique (Ez) et celui obtenu après essai
destructif (E) sont fortement et très significativement corrélés (r = 0.99, p < 0.001). Il a
également été montré que la contrainte maximale de compression et le module
d’élasticité à rupture dans la direction Z sont significativement corrélés avec r = 0.935
et p < 0.001 (Figure 7. 7). Tous les modules sont significativement corrélés à la densité
apparente calculée sur échantillons après essais de compression (Figure 7. 6).
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Figure 7. 6. Corrélation entre les modules d’Young et la densité apparente.
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r = 0.95, p < 0.0001
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Figure 7. 7. Corrélation entre la contrainte maximale et la densité apparente.

7.4.6. Mécanique - Tomographie 3D -Médial

Les paramètres architecturaux 3D de type histomorphométrique, la densité volumique
(BV/TV3D), la dimension fractale, la contribution au nombre d’Euler et la densité
d’Euler suivent des lois de répartition normale. Les coefficients de corrélations de
Pearson sont donnés dans le Tableau 7. 23, et ceux des paramètres d’anisotropie dans le
Tableau 7. 24. Le module d’Young à compression maximale E et la contrainte
maximale de compression sont très significativement corrélés aux volumes
trabéculaires osseux mesurés en 2D (Histo) et en 3D (Tomo 10µm) (Figure 7. 8 &
Figure 7. 9)

r = 0.91 p < 0.001
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Figure 7. 8. Corrélations entre le module d’Young E et BV/TV (2D, 3D)
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r = 0.87, p < 0.0001, n=24

r = 0.96, p < 0.0001, n=15
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Figure 7. 9. Corrélations entre σmax et BV/TV (2D, 3D)

Hormis un paramètre de connectivité (Ceuler/mm3), les paramètres architecturaux
mesurés sur échantillons médiaux par tomographie à haute résolution, mais également
la densité d’Euler et la dimension fractale (Figure 7. 10 & Figure 7. 11), sont très
fortement et très significativement corrélés aux paramètres mécaniques (Tableau 7. 23).
Les fortes corrélations obtenues entre les modules d’Young Ex, Ey, Ez et leur MIL
correspondant sont très significatives (0.78 < r < 0.89, p < 0.0002). Par contre, les
rapports de modules correspondants aux rapports d’anisotropie ne sont pas
significativement corrélés.

r = 0.77, p < 0.001
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Figure 7. 10. Corrélation entre la contrainte maximale de compression et a) la
densité d’Euler 3D, b) la dimension fractale 3D (Tomo).
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r = 0.78, p=0.0002 

r = 0.90, p<0.0001
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Figure 7. 11. Corrélations entre les MIL (Tomo) et les modules d’Young dans
les directions X, Y, Z.
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Tableau 7. 23. Corrélations entre les propriétés de compression et les paramètres morphologiques tomo 3 D médiaux

Coefficients de corrélation de Pearson r et probabilités associées p entre les propriétés de compression et les paramètres morphologiques3D (Tomo 10 µm
Mediaux).

EX EY EZ E σmaxParamètres
n r p n r p n r p n r p n r p

Paramètres Architecturaux
BV/TV 3D (%) 16 0.8669 <0.0001 16 0.9081 <0.0001 16 0.9156 <0.0001 16 0.9118 <0.0001 15 0.9575 <0.0001
TbTh 16 0.7874 0.0001 16 0.9085 <0.0001 16 0.7902 0.0001 16 0.7865 0.0002 15 0.7987 0.0002
TbTh* 16 0.7800 0.0002 16 0.8632 <0.0001 16 0.7793 0.0002 16 0.7839 0.0002 15 0.7761 0.0003
TbN 16 0.8078 0.0001 16 0.7986 0.0001 16 0.8480 <0.0001 16 0.8471 <0.0001 15 0.9359 <0.0001
TbSp 16 -0.8720 <0.0001 16 -0.8486 <0.0001 16 -0.8075 0.0001 16 -0.8088 0.0001 15 -0.8744 <0.0001

Paramètres de connectivité
Densité d’Euler 16 -0.6020 0.0068 16 -0.4664 0.0343 16 -0.5095 0.0219 16 -0.5071 0.0225 15 -0.7672 0.0004
Ceuler/mm3 16 -0.2172 0.2096 16 -0.0548 0.4201 16 -0.2697 0.1562 16 -0.2706 0.1554 15 -0.3612 0.0930

Irrégularité
Dimension Fractale 3D1 16 0.8476 <0.0001 16 0.8095 0.0001 16 0.8243 <0.0001 16 0.8218 <0.0001 15 0.9263 <0.0001

1 : Fractal 3D à partir de volumes Tomo à 40µm

Tableau 7. 24. Corrélations entre les propriétés de compression et les paramètres d’anisotropie tomo 3D médiaux.

Coefficients de corrélation de Pearson r et probabilités associées p entre les propriétés de compression et les paramètres d’anisotropie (Tomo 10 µm Mediaux).

EX EY EZ EZ/EX EZ/EY EX/EYParamètres
n r p n r p n r p n r p n r p n r p

Anisotropie structurale
MIL1(Z) 16 0.7829 0.0002
MIL2(X) 16 0.7949 0.0001
MIL3(Y) 16 0.8992 0.0000
MIL1(Z)/MIL2(X) 16 -0.0009 0.4987
MIL1(Z)/MIL3(Y) 16 0.2253 0.2008
MIL2(X)/MIL3(Y) 16 -0.1553 0.2829
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7.4.7. Mécanique - IRM 3D -Médial

Les coefficients de corrélations de Pearson sont donnés dans le Tableau 7. 25, et ceux
des paramètres d’anisotropie dans le Tableau 7. 26. Les paramètres architecturaux
calculés par IRM à 78 µm sur échantillons médiaux ainsi que les paramètres
d’anisotropie et la dimension fractale sont significativement corrélés aux différents
paramètres mécaniques. Les paramètres de connectivité sont très faiblement corrélés
aux paramètres mécaniques.
Seuls les rapports d’anisotropie et les rapports de modules ne sont pas corrélés.
Donc, et ce malgré une plus faible résolution, les paramètres de type
histomorphométrique permettent d’estimer les valeurs des paramètres mécaniques
(Module d’Young, contrainte maximale).

r = 0.61, p = 0.003
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Figure 7. 12. Corrélation entre les MIL et les modules d’Young dans les
directions X, Y, Z.
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Figure 7. 13. Corrélation entre la contrainte maximale de compression et la
dimension fractale.
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Tableau 7. 25. Corrélations entre les propriétés mécaniques et les paramètres morphologiques Médiaux 3D IRM

EX EY EZ E σmaxParamètres
n r p n r p n r p n r p n r p

Paramètres Architecturaux
BV/TV (%) 19 0.7521 0.0001 19 0.8476 0.0000 19 0.8070 0.0000 19 0.8023 0.0000 17 0.8360 0.0000
TbTh 19 0.5819 0.0045 19 0.7572 0.0001 19 0.4615 0.0233 19 0.4640 0.0227 17 0.4539 0.0336
TbN 19 0.6860 0.0006 19 0.6796 0.0007 19 0.8110 0.0000 19 0.8063 0.0000 17 0.8357 0.0000
TbSp 19 -0.8296 0.0000 19 -0.8097 0.0000 19 -0.8006 0.0000 19 -0.7944 0.0000 17 -0.8274 0.0000

Paramètres de connectivité
Densité d’Euler 14 -0.4924 0.0368 14 -0.5498 0.0208 14 -0.5623 0.0182 14 -0.5338 0.0247 12 -0.4850 0.0550
Ceuler/mm3 14 -0.4804 0.0410 14 -0.5759 0.0156 14 -0.6145 0.0097 14 -0.5880 0.0135 12 -0.5604 0.0290

Irrégularité
Dimension Fractale 3D 15 0.8097 0.0007 15 0.8067 0.0001 15 0.8790 0.0000 15 0.8647 0.0000 13 0.8656 0.0001

1 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.
2 : Fractal 3D, Densité d’Euler, Ceuler/mm3 à partir de volumes IRM à 78 µm

Tableau 7. 26. Corrélations entre les propriétés mécaniques et les paramètres d’anisotropie Médiaux 3D IRM

EX EY EZ EZ/EX EZ/EY EX/EYParamètres
n r p n r p n r p n r p n r p n r p

Anisotropie structurale
MIL1(Z) 19 0.4278 0.0338
MIL2(X) 19 0.6057 0.0030
MIL3(Y) 19 0.7345 0.0002
MIL1(Z)/MIL2(X) 19 -0.0764 0.3780
MIL1(Z)/MIL3(Y) 19 0.0203 0.4672
MIL2(X)/MIL3(Y) 19 0.2894 0.1147

1 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.
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7.4.8. Mécanique - Densité 3D - DXA- US -Médial

Les paramètres de densité, de minéral osseux et ultrasonores suivent des lois de
répartition normale. Les corrélations entre eux et les paramètres mécaniques (suivant
des lois d’évolution normale après transformation) sont évaluées par un test
paramétrique et sont reportées dans le Tableau 7. 27. Les paramètres mécaniques
principaux sont très liés à la densité apparente et au BMD. La densité apparente
explique 95 % de la variance de la contrainte maximale de compression, et bien que le
BMD dépende en partie de la quantité d’os cortical, ce paramètre permet d’expliquer 92
% de la variance de la résistance mécanique de l’os spongieux. Aucune corrélation
significative n’a été mise en évidence entre les propriétés de compression et la densité
réelle. Les fortes corrélations observées entre le BMD et les propriétés de compression
destructives sont similaires à celles obtenues par bruyère et al [Bru00].
Les paramètres ultrasonores (SOS et BUA) sont très significativement corrélés entre
eux (r =0.90, p < 0.0001). La densité Hounsfield est significativement corrélée à la
densité apparente (r = 0.80, p < 0.005) mais également aux différents autres paramètres
mesurés que calcanéum entier (Tableau 7. 28). Celle-ci est également fortement
corrélée aux paramètres mécaniques et en particulier à la contrainte maximale de
compression et au module d’Young à rupture.

r = 0.91, p = 0.0007
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Figure 7. 14. Corrélation entre la contrainte maximale et la densité Hounsfield

n=8,
r=0.92, p=0.0007
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r = 0.81, p < 0.005
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Figure 7. 15. Corrélation entre le module d’Young et la densité hounsfield
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Tableau 7. 27. Corrélations entre les propriétés mécaniques, les densités, la DXA et les ultrasons.

Coefficients de corrélation de Pearson et probabilités associées entre les propriétés de compression, les densités, la DXA et les ultrasons.

EX EY EZ E σmaxParamètres
n r p n r p n r p n r p n r p

Densités
Densité Hounsfield 9 0.6432 0.0308 9 0.6554 0.0277 9 0.8102 0.0040 9 0.8083 0.0042 8 0.9163 0.0007
ρapp (g/cm3) 26 0.8898 0.0000 26 0.8685 0.0000 26 0.9033 0.0000 28 0.9190 0.0000 26 0.9516 0.0000

DXA
BMC (g) 21 0.7312 0.0001 21 0.7013 0.0002 21 0.8127 0.0000 21 0.8145 0.0000 19 0.8841 0.0000
BMD (g/cm3) 21 0.7940 0.0000 21 0.7862 0.0000 21 0.8588 0.0000 21 0.8508 0.0000 19 0.9068 0.0000

Ultrasons
BUA (dB/MHz) 19 0.7456 0.0001 19 0.8208 0.0000 19 0.6483 0.0013 19 0.6386 0.0016 17 0.7839 0.0001
SOS (m/s) 19 0.7035 0.0004 19 0.7839 0.0000 19 0.6500 0.0013 19 0.6452 0.0014 17 0.7793 0.0001

1 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.

Tableau 7. 28. Corrélations entre la densité Hounsfield et les paramètres DXA et US.

Densité Hounsfield
Paramètres

n r p
Densités

ρapp (g/cm3) 9 0.8021 0.0046
ρapp/ ρréelle 9 0.7390 0.0115
BV/TV (%) 2D 9 0.8351 0.0025

DXA
BMC (g) 10 0.9269 0.0001
BMD (g/cm3) 10 0.9374 0.0000

Ultrasons
BUA (dB/MHz) 7 0.6153 0.0707
SOS (m/s) 8 0.7467 0.0166
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7.4.9. Micro-radiographie

Le degré de minéralisation mesuré sur demi-pastille évalué par micro-radiographie suit
une loi d’évolution normale. Les corrélations étudiées entre celui-ci et les différents
paramètres sont reportées dans le Tableau 7. 29. On observe une corrélation très
hautement significative entre le degré de minéralisation et le module dans la direction
du réseau supérieur des travées (Ez). La corrélation avec le module d’Young à rupture
(E) et la contrainte maximale de compression est également très élevée (r = 0.83, p <
0.0001). Des paramètres de types histomorphométriques ont également été mesurés sur
les demi-pastilles utilisées en micro-radio (TV, BV, BS, TbTh, TbSp en µm, et TbN) ,
ainsi qu’un pourcentage de tissu calcifié pouvant être comparable au volume
trabéculaire osseux (BV/TV calcifié en %). Seule la distance inter-travées (TbSp) doit
être modifiée par transformation logarithmique afin de suivre une loi d’évolution
normale. Les paramètres structuraux sont très significativement corrélés entre-eux
(TbTh : 0.54<r<0.82, p<0.007 ; TbN : 0.54<r<0.98, p<0.007 ; TbSp :
0.64<r<0.98, p<0.002 ). Les corrélations entre les paramètres histomorphométriques
et ceux mesurés par microradiographie sont donnés Tableau 7. 30.

Tableau 7. 29. Corrélation entre le degré de minéralisation et les différents
paramètres.

Degré de
MinéralisationParamètres

n r p
Compression non destructive

Ex 20 0.6643 0.0007
Ey 20 0.6412 0.0012
Ez 20 0.8254 0.0000

Compression destructive
E 20 0.8292 0.0000
σmax 18 0.8317 0.0000

Densités
Densité Hounsfield 9 0.4358 0.1205
ρapp (g/cm3) 20 0.8304 0.0000

DXA
BMC (g) 20 0.6361 0.0013
BMD (g/cm3) 20 0.7148 0.0002

Ultrasons
BUA (dB/MHz) 17 0.4975 0.0211
SOS (m/s) 17 0.5169 0.0168

1 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.
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Tableau 7. 30. Corrélations entre les paramètres histomorphométriques et
ceux mesurés par micro-radiographie

CorrélationsParamètres
n r p

Densité volumique
BV/TV (%) 20 0.6147 0.002

Structure
TbTh (µm) 19 -0.2156 0.1876
TbN (mm-1) 20 0.5961 0.0028
TbSp (µm) 20 0.5510 0.0059

1 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.

7.4.10. IRM sur calcanéums entiers - Histomorphométrie

Les paramètres structuraux de type histomorphométriques (BV/TV, TbTh, TbSp et
TbN) mesurés par IRM sur calcanéums entiers suivent des lois de répartition normale.
Bien que toute la zone médio-latérale ait été imagée, seuls les paramètres relevés dans
la zone latérale ont été retenus. Ces paramètres ont été relevés sur le côté latéral et ont
été mis en corrélation avec les paramètres structuraux mesurés par histomorphométrie
sur les échantillons latéraux en commun. Ces corrélations sont reportées dans le
Tableau 7. 31. On observe des corrélations significatives entre les mêmes paramètres
structuraux mesurés par ces deux techniques (0.69<r<0.87, p<0.05).
Bien que le nombre d’échantillons étudié soit peu élevé, ces premières corrélations
semblent indiquer que les paramètres de structure obtenus par IRM sur calcanéums
entiers à 150 µm de résolution sont proches de ceux obtenus par histomorphométrie,
technique de référence. Il est alors envisageable de mesurer, à long terme, ce type de
paramètres « in vivo » par IRM sur patients.

Tableau 7. 31. Corrélations entre les paramètres histomorphométriques
structuraux et ceux mesurés par irm sur calcanéum entier à 150 µm de
résolution

CorrélationsParamètres
n r p

Densité volumique
BV/TV (%) 7 0.70 0.04

Structure
TbTh (µm) 7 0.69 0.04
TbN (mm-1) 7 0.68 0.05
TbSp (µm) 7 0.87 0.005

1 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.
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7.4.11. Corrélations multiples - partielles

Des corrélations multiples et partielles ont été calculées afin d’essayer de dégager des
paramètres pouvant expliquer les variances de Modules d’Young ou de limite élastique.
En effet, nous avons montré qu’environ 20 % du module était expliqué par la mesure du
BV/TV, pour déterminer quels sont les paramètres pouvant expliquer les 20 % restant,
des corrélations multiples sont calculées. Mais pour pouvoir faire ces mesures, il ne
faut pas que les paramètres choisis soient trop dépendants les uns des autres. Ceci
limite alors les possibilités.
Nous avons comparé dans un premier temps les paramètres mécaniques aux paramètres
histomorphométriques puis aux paramètres calculés par Tomographie µCT.

• σmax = f (BV/TV 2D ; TbN, Nb Nd/TV, Fractal 2D, MIL1)
Restent BV/TV2D et Nb Nd/TV dans l’équation

• Ey=f( BV/TV 2D; TbTh, MIL3)
Reste BV/TV 2D. r²=0.44 dans l’équation

• Ez=f( BV/TV 2D; TbTh, MIL1)
Reste BV/TV 2D. r²=0.61 dans l’équation

Hormis un cas ou le nombre de nœuds sur le volume tissulaire appartient à la fonction
pouvant déterminer σmax , le BV/TV est toujours prépondérant dans la part explicative
des paramètres mécanique. Nous obtenus des résultats similaires en comparant les
paramètres issus de tomographie fine (paramètres « directs ») à 10 µm.

• σmax = fonction ( BV/TV 3D; TbTh *, MIL1)
Reste BV/TV 3D. r²=0.76 dans l’équation

• σmax = fonction ( BV/TV 3D, MIL1)
Reste BV/TV 3D r²=0.76 dans l’équation

• σmax = fonction ( BV/TV 3D, TbSp, Ceuler)
Reste BV/TV 3D dans l’équation

• Ey=f( BV/TV 3D; TbTh *, MIL3)
Reste BV/TV 3D. r²=0.55 dans l’équation

• Ex=f( BV/TV 3D; TbTh *, MIL2)
Reste BV/TV 3D. r²=0.50 dans l’équation

• Ez=f( BV/TV 3D; TbTh *, MIL1)
Reste BV/TV 3D. r²=0.62 dans l’équation

Les paramètres que nous avons testés n’expliquent donc pas en partie les valeurs
obtenues pour les modules ou les contraintes. Ceci peut être dû aux liens existants entre
eux. Mais on peut également supposer que ce ne sont pas les paramètres appropriés, et
que des paramètres quantifiant la qualité osseuse pourraient être plus adéquats.

De même, en ajustant les paramètres au BV/TV 2D, les corrélations obtenues ne sont
pas plus significatives (par rapport aux corrélations simples). Un exemple est donné
Tableau 7. 32, en comparant la contrainte maximale au nombre de nœud par volume
tissulaire (NbNd/TV).
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Tableau 7. 32. Exemple de Corrélation partielle sous contrôle de BV/TV 2D (%)

Contrainte max
Paramètres

n r p
nb Nd/TV(/mm2) 24 0.5222 0.0053

7.5 Discussion

Propriétés mécaniques
Les valeurs moyennes de la contrainte maximale et du module d’élasticité mesurées
dans la direction privilégiée des travées (σmax = 4.34 MPa et E = 390 MPa) sont du
même ordre que celles obtenues par Mitton [Mitton97b] (σmax = 3.9 MPa et E = 314
MPa) mais sont inférieures à celles obtenues par Bruyère [Bru00] (σmax = 5.5 MPa et E
= 522 MPa) et supérieures à celles rapportées par Lespessailles et al. (σmax = 1.8 MPa
et E = 89.3 MPa) [Les98]. Ces différences montrent la grande variabilité de résistance à
la compression de l’os spongieux, liée à des paramètres (hors densité apparente) tels
que l’architecture et la minéralisation. De plus, et ce malgré un protocole rigoureux, les
échantillons ont pu être prélevés dans une zone de tubérosité postérieure des
calcanéums un peu différente des zones précédentes, conduisant par là, à des
orientations du réseau trabéculaire plus ou moins marquées et/ou plus ou moins
inclinées par rapport aux directions de sollicitations. Les degrés d’anisotropie
mécanique enregistrés, montrant EZ>EX>EY, mettent en évidence une meilleure rigidité
de l’os spongieux dans la direction du réseau supérieur, subissant le chargement de
compression in vivo, et une rigidité minimale dans la direction médio-latérale, peu
chargée « in vivo ».
La corrélation  entre la contrainte maximale de compression et le module d’élasticité,
dans la direction supérieure des travées est significative avec r = 0.93. Ceci rejoint les
travaux de Langton dans la direction médio-latérale [Lan96] [Mit97].

Mécanique et masse osseuse
Les propriétés de compression sont très liées à la densité apparente, celle-ci

expliquant 95 % de la variance de la contrainte maximale de compression et 87 à 90 %
de celles des modules d’Young selon la direction de sollicitation étudiée. Ces
corrélations, largement présentées dans la littérature pour l’os spongieux humain,
rejoignent en particulier les résultats obtenus pour l’os spongieux de calcanéum
[Wea66] [Jen91] [Str97] [Mit97b] [Bru00]. Les mesures de BMD sont-elles aussi
étroitement liées aux propriétés de compression, le BMD expliquant 91% de la
contrainte maximale de compression.

Des corrélations très significatives ont pu être observées entre d’une part les différentes
mesures de densité et en particulier avec la mesure de densité Hounsfield et d’autre
part, les différents paramètres mécaniques. Il faut cependant rappeler que les mesures
de densité Hounsfield sont obtenues par scanner X et prennent donc en compte le
contenu minéral et la moelle, d’autant plus que nous n’avons pas utilisé de fantôme de
calcanéum pour étalonner le scanner. De plus, les mesures de densité sont effectuées
« manuellement » en repérant sur chaque coupe la zone d’intérêt des mesures. Entre
100 et 150 coupes ont été prises par calcanéum (mais seul un tiers de ces coupes est
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exploitable, en terme de grandeur de zone d’interêt), et nous avons choisi de conserver
6 coupes dans chacune des zones médiale et latérale et 3 coupes dans la zone
intermédiaire. Aussi, la densité retenue correspond à la moyenne sur 15 coupes par
calcanéum.
D’autres corrélations fort intéressantes ont pu être montrées entre la mesure du degré de
minéralisation (sur demi-pastille inter med-lat) et les paramètres mécaniques mesurés
globalement sur la partie adjacente. En effet, selon les résultats obtenus, le degré de
minéralisation permettrait de prévoir 83% du module d’Young à rupture et surtout 83%
de la contrainte maximale.

Caractérisation architecturale
En ce qui concerne la caractérisation architecturale 3D, nous discuterons

uniquement des résultats obtenus sur les échantillons médiaux par tomographie à haute
résolution. Les techniques d’imagerie 3D d’os spongieux sont actuellement en plein
essor, mais peu d’études présentent (hormis la mesure du BV/TV 3D) une étude
couplée architecture-mécanique. Mawatari et al. ont présenté des mesures de
dimension fractale 3D [Maw97] en utilisant la méthode de box counting sur des images
tomographiques segmentées d’os spongieux de vertèbres de rats (résolution de 35 µm).
La dimension fractale pour les échantillons appartenant au groupe de contrôle mis en
jeu dans cette étude varie de 2.39 à 2.5.La dimension fractale 3D moyenne obtenue
dans notre étude (2.6±0.19) est difficilement comparable à celle obtenue par Mawatari
et al., compte tenu des différences d’espèce et de site, mais les ordres de grandeurs
restent similaires.

La connectivité de l’os spongieux en 3D a plus largement été étudiée, dans la
mesure ou celle-ci apporte moinsd’informations si elle est mesurée en 2D, à moins
d’étudier des coupes sériées. La densité d’Euler moyenne obtenue dans notre étude (-
3.83 mm-3) est du même ordre de grandeur que celle proposée par Goulet et al. (–2.83
mm-3), pour des échantillons d’os spongieux humain provenant de différents sites
(extrémités d’os longs, vertèbres) [Gou94] et calculée à partir d’images
tomographiques de résolution 50 µm. Plus récemment, Ding et al. ont obtenu des
valeurs de densité de connectivité pour des échantillons d’os spongieux de tibia
humains correspondant à une densité d’Euler proche de –7.24 mm-3 [Din99], et Kabel
et al., une densité de connectivité correspondant à une densité d’Euler proche de -6.58
mm-3, pour une série d’échantillons d’os spongieux provenant de vertèbres,
calcanéums, et extrémités d’os longs humains [Kab99b]. La densité d’Euler moyenne
obtenue dans notre étude est également proche de ces derniers résultats

L’estimation des MIL dans les directions privilégiées et les orientations de
celles ci par rapport aux directions de sollicitations mécaniques ont permis d’évaluer
l’anisotropie structurale. Celle-ci met en évidence les différentes directions
anatomiques : directions du réseau trabéculaire supérieur, du réseau trabéculaire
inférieur et direction médio-latérale. Les valeurs de MIL dans les directions X, Y et Z
(trièdre de référence mécanique) sont proches de celles mesurées dans les directions
principales correspondantes, respectivement MIL2, MIL3, MIL1, et significativement
corrélées à celles-ci [Bru00].
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Relations mécaniques, paramètres structuraux et architecturaux
Les propriétés de compression sont significativement corrélées aux paramètres
histomorphométriques structuraux et à ceux dits «de connectivité». Ces résultats
rejoignent ceux de Cendre et al. [Cen98]. Bien que ces mesures histomorphométriques
soient liées entre elles et dépendent  de la quantité d’os, des corrélations partielles,
après ajustement pour cette quantité d’os conduisent à des corrélations significatives
entre la contrainte maximale de compression et l’épaisseur moyenne des travées, le
nombre de travées et le nombre de nœuds calculé sur les échantillons latéraux. Les MIL
2D mesurés dans les directions de sollicitations sont significativement corrélés aux
modules d’Young mais leurs rapports ne le sont pas.
Pour l’étude utilisant des images issues de l’IRM à une résolution de 78 microns, des
corrélations significatives ont été observées entre les paramètres de compression et la
densité volumique, la dimension fractale et les MIL, et ce malgré une densité
volumique surestimée. Ainsi, il est possible d’estimer les propriétés mécaniques à partir
d’images IRM de résolution (78 µm) proche des épaisseurs moyennes des travées (100
µm).

7.6 Conclusions

La mise en place de ce protocole de manipulation, quoique complexe et stricte, a
permis une étude pluridisciplinaire prenant en compte une étude mécanique, de
l’imagerie par tomographie et par IRM, de l’histomorphométrie, ainsi que des
techniques plus cliniques (DXA, US, Scanner X, IRM sur calcanéum entier). Ainsi de
nombreuses informations concernant les propriétés mécaniques, structurales et
architecturales de l’os spongieux de calcanéum ont pu être apportées.
Les résultats de compression destructive ont confirmé la forte corrélation entre la
contrainte maximale de compression et le module d’Young, ceci permettant d’envisager
l’estimation de la résistance  à la compression de l’os spongieux par une mesure de
propriété élastique. Concernant les propriétés structurales de l’os spongieux,
l’histomorphométrie reste la méthode de référence et le calcul du MIL permet de
compléter l’information apportée par les paramètres histomorphométriques standards.
Contrairement à ce qu’avait montré Bruyère et al. nous n’avons pas pu mettre en avant
de fortes corrélations entre la dimension fractale 2 D et les paramètres structuraux. Par
contre, celle-ci a donné de meilleurs résultats par calculs sur images tomographiques.
L’analyse architecturale 3D réalisée à partir d’images tomographiques des échantillons
médiaux a montré l’intérêt de quantifier en 3D, l’irrégularité du réseau trabéculaire, par
le calcul de la dimension fractale, et sa connectivité, par le calcul de la densité d’Euler.
Le calcul des paramètres « directs » s’est vu fortement corrélé aux résultats obtenus par
histomorphométrie, technique de référence. Ces mesures restent peu envisageables à
court terme en milieu hospitalier. Aussi, un grand espoir est à formuler autour de la
mesure du degré de minéralisation, qui peut être l’un des paramètres prédictifs du
risque fracturaire accessible actuellement par biopsie osseuse. Il faut également
considérer les mesures de paramètres de types histomorphométriques par IRM comme
étant de futurs indicateurs de la structure interne de l’os spongieux.
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8 Modélisation par éléments finis de l’os
spongieux de calcanéums humains

8.1 Introduction p.224
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8.3 Modèles Eléments Finis construits à partir de volumes IRM p.226

8.4 Modèles Eléments Finis construits à partir de volumes tomographiquesp.229
8.4.1. Résultats utilisant des Briques à 8 nœuds p.229
8.4.2. Résultats utilisant des poutres p.236

8.4.2.1. Conditions aux limites imposées
8.4.2.2. Hypothèse de surfaces rigides
8.4.2.3. Conditions de symétrie
8.4.2.4. Choix des sections
8.4.2.5. Résultats modèles poutres p.241
8.4.2.6. Résultats modèles poutres – Elasto-plastique p.243

8.4.2.6.1. Modèles élasto-plastiques parfaits
8.4.2.6.1.1. Conditions limites
8.4.2.6.1.2. Surfaces rigides

8.4.2.6.2. Modèles élasto-plastiques avec écrouissage

8.5 Résumé Résultats MEF Tomographie – IRM p.249

8.6 Discussion p.251

8.7 Conclusions p.252

8.1. Introduction

Les images 2D ou 3D d’os spongieux, obtenues à partir de coupes histologiques ou de
techniques d’imagerie telles la tomographie ou l’IRM, sont classiquement utilisées
pour une analyse quantitative architecturale, dans le but d’estimer le niveau de
résistance de la structure étudiée. Cependant, comme nous l’avons vu dans les
précédents chapitres, il est difficile de déterminer les relations entre les propriétés
mécaniques et les différents éléments pouvant les expliquer (la densité, l’architecture
et les propriétés du tissu trabéculaire), d’une part parce qu’il est difficile de définir
des caractéristiques architecturales expliquant la résistance mécanique de l’os
spongieux et d’autre part, parce que les propriétés mécaniques du tissu trabéculaire
constituant cette structure sont mal connues et leur part explicative de la résistance de
l’os spongieux peu étudiée à ce jour. La méthode des éléments finis permet alors de
construire des modèles d’os spongieux intégrant les caractéristiques de densité,
d’architecture et les propriétés du tissu trabéculaire et de prévoir ainsi les propriétés
mécaniques de l’os spongieux à l’échelle globale.
Dans ce chapitre, deux modélisations par éléments finis de l’os spongieux utilisant
l’architecture réelle de l’os spongieux sont présentées. Dans un premier temps, un
modèle 3D en éléments briques, construit à partir d’images IRM d’échantillons d’os
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spongieux de résolution 78 µm puis un modèle construit à partir d’images
tomographiques d’échantillons d’os spongieux de résolution 40 µm, est présenté.
Dans un deuxième temps, un modèle 3D en éléments poutre construit à partir
d’images tomographiques d’échantillons d’os spongieux squelettisé est abordé.
Le premier objectif de cette modélisation est d’évaluer l’utilisation de tels modèles
pour la détermination par méthode inverse du module d’Young du tissu trabéculaire,
en faisant l’hypothèse d’un matériau homogène et isotrope, de coefficient de Poisson
égal à 0.3 et de le corréler à sa densité osseuse. Le module d’élasticité apparent dans
la direction privilégiée des travées, obtenu par simulation numérique est comparé à
celui obtenu par essai de compression sur les échantillons médiaux correspondants.
Le second objectif est de simuler la rupture par compression de l'échantillon. Ces
calculs sont réalisés en faisant l’hypothèse d’une loi de comportement élasto-
plastique parfaite du tissu trabéculaire; puis comme précédemment, la méthode
inverse est utilisée pour définir la propriété mécanique de plasticité de l'os
trabéculaire : la limite élastique.
Enfin, la visualisation des déformations à l’échelle des travées lors de la compression
de l’os spongieux devrait permettre de déterminer à terme un critère prenant en
compte le risque fracturaire.

8.2. Rappel des conditions limites

La compression des modèles est simulée dans la direction du réseau supérieur
(direction Z) par des déplacements imposés. Les nœuds situés à la base du modèle
sont bloqués en translation dans la direction Z et ceux situés sur la face supérieure du
modèle ont un déplacement imposé dans la direction Z équivalent à une déformation
de 0.5 % (Figure 8. 1). Les nœuds impliqués dans les conditions aux limites et de
chargement sont laissés libres dans les directions transverses afin de reproduire les
conditions expérimentales supposées de glissement entre l’échantillon d’os spongieux
testé et les plateaux de compression, dues à la présence de moelle et de sérum
physiologique autour des échantillons.
La contrainte moyenne numérique apparente du volume maillé est calculée à partir de
l’effort résultant sur les nœuds de la face supérieure et en prenant en compte les
dimensions extérieures de l’échantillon (effort rapporté à la section initiale).
Cette méthode a l’avantage d’être relativement simple à mettre en œuvre, et les temps
de calculs sont minimisés. Par contre, il n’est pas possible de prendre en compte un
éventuel frottement avec les plateaux de compression et les travées ne venant pas au
contact de la surface supérieure ne peuvent être comprimées. Aussi, certaines
simulations ont été faites en utilisant des surfaces rigides venant en contact avec
l'échantillon et permettant de modéliser les plateaux de compression. Lorsqu'une face
d'un élément touche la surface rigide, cet élément est comprimé ainsi que toute la
travée auquel il est lié. Les avantages de cette méthode sont la gestion du contact
entre l’échantillon et le plateau de compression, permettant d’intégrer un coefficient
de frottement et la possibilité de comprimer une travée n’affleurant pas à la surface
supérieure. Mais l’inconvénient majeur, qui en a restreint l’utilisation, est le temps de
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calcul associé à cette méthode (temps multipliés par 10). Cependant, du fait de la
résolution et du déplacement imposé, il n’y a pratiquement aucune possibilité pour
que des travées, n’affleurant pas initialement la surface, viennent en contact avec les
plateaux pendant la compression.
Nous noterons E  le module d’Young apparent obtenu expérimentalement par
compression à rupture, et num

trabE  le module d’Young du tissu trabéculaire obtenu
par calcul numérique en appliquant la méthode inverse. Ces deux modules
seront exprimés en MPa. Les résultats obtenus par échantillon (par IRM à 78
µm et Tomographie à 40 µm) sont donnés en annexe.

1 mm

Déplacements
imposés

Figure 8. 1. Conditions aux limites pour la simulation par EF de la
compression d’un échantillon d’os spongieux, modèle construit à partir
d’une image tomographique (2.56×2.56×2.56 mm3, BV/TV=12.80%, axe 3 =

direction du réseau supérieur Z).

8.3. Modèles éléments finis construits à partir de volumes IRM

Les volumes traités par IRM proviennent de 10 échantillons cubiques médiaux et de
11 échantillons latéraux.
Les modèles par éléments finis construits à partir des images obtenues par résonance
magnétique représentent un volume apparent moyen de 6.5×6.5×6.5 mm3 (275 mm3).
Les éléments hexaédriques (dits « brique ») utilisés sont cubiques, à 8 points de
Gauss, de 78 µm de côté. Dans ce cas, ce ne sont pas les moyens de calcul qui nous
limitent mais la technique d'imagerie qui découpe à l'intérieur du cube imagé un
volume discrétisé non perturbé par les effets de bord.
Les statistiques descriptives des résultats expérimentaux sur 10 échantillons médiaux
et les résultats des simulations par éléments finis pour les échantillons médiaux
correspondants sont résumés dans le Tableau 8. 1. Les simulations ont été faites en
utilisant les conditions limites présentées dans le paragraphe 8.2.1, et en appliquant
une loi de comportement élastique parfaite. Les volumes IRM imagés ont un volume
compris entre 120 et 390 mm3 (soit 4.9*4.4*5.6 mm3 et 6.5*7.9*7.6 mm3) après
élimination des effets de bord.
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Les résultats des simulations sur échantillons latéraux sont reportés dans le Tableau 8.
2. Ces volumes IRM imagés ont un volume compris entre 122 et 449 mm3 (soit
5.0*4.7*5.2 mm3 et 7.2*7.9*7.9 mm3) après élimination des effets de bord.

Tableau 8. 1. Module d’Young numérique du tissu trabéculaire calculé
à partir de volumes IRM médiaux

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation

réelleapp ρρ 10 10.83 4.63 11.29 [3.35– 19.70]

Module d’élasticité apparent expérimental
E (MPa) 10 362 344 268 [19– 1088]

Module d’Young du tissu trabéculaire numérique
num
trabE   (MPa) 10 109 242 166 287 24 479 [2 997 – 537 711]

Les modules d’Young obtenus pour le tissu trabéculaire des échantillons médiaux
sont très supérieurs à ceux obtenus par Van Rietbergen et al. [Van98] ainsi que par
Ladd et al. [Lad98b] (6600 MPa) et ne sont pas dans l’intervalle des valeurs de la
littérature obtenues par nanoindentation ou microscopie acoustique (15000 à 20 500
MPa).

Tableau 8. 2. Module d’Young numérique du tissu trabéculaire calculé
à partir de volumes IRM latéraux

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation

réelleapp ρρ 11 12.21 4.4 11.49 [5.40– 19.7]

Module d’élasticité apparent expérimental
E (MPa) 11 460 385 344 [86– 1257]

Module d’Young du tissu trabéculaire numérique
num
trabE   (MPa) 11 26 549 23 354 15 564 [6 473 – 72 188]

Les modules d’Young obtenus pour le tissu trabéculaire des échantillons latéraux sont
également supérieurs à ceux obtenus par les auteurs précédents mais restent
néanmoins plus proches dans valeurs obtenues dans la littérature. Trois échantillons
ont des modules élevés (38 051, 63 267 et 72 188 MPa). Si l’on ôte ces valeurs, la
moyenne du module d’Young du tissu trabéculaire est de 13 140 MPa, ce qui est une
valeur conforme aux valeurs de la littérature. Seulement, rien ne permet de
différencier ces trois échantillons : leur BV/TV respectif est de 11.5, 8 et 12.2% et est
dans l’intervalle classique des valeurs. Aussi, le BV/TV ne semble pas être le critère
unique permettant de quantifier le module d’Young numérique prédictif.

Dans le but de prévoir le comportement global du tissu spongieux en traduisant la
plastification progressive du tissu trabéculaire, nous avons réalisé une simulation
utilisant une loi de comportement élasto-plastique parfaite (Figure 8. 2a), en imposant



RESULTATS - Modélisation par éléments finis de l’os spongieux de calcanéums humains – Chapitre 8 -

INSA Lyon - 228 -

un module d’Young initial numérique et une contrainte limite élastique σe (Figure 8.
2b). En 1998, Van Rietbergen at al. proposaient une limite élastique de 210 MPa, ce
qui correspond sensiblement à la valeur de celle d'un acier. Cette étude prend comme
base de comparaison un matériau de module d'Young initial de 8000 MPa, et de
limite élastique 100 MPa, valeurs arbitraires prises uniquement à titre de
comparaison.
Ces calculs exploratoires ont été effectués sur un unique échantillon. Il a alors été
possible de juxtaposer à la courbe expérimentale, celles obtenues par des moyens
numériques au delà du domaine élastique linéaire.
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Figure 8. 2. Loi de comportement élasto-plastique parfaite (IRM)

a) théorique, b) simulations numériques et courbe expérimentale

Pour parvenir à caler la simulation numérique sur la courbe expérimentale, il est
nécessaire d’affecter au tissu trabéculaire des propriétés mécaniques largement
supérieures à celles de certains aciers (E=50 000 MPa et σe = 500 MPa). Ces
résultats paraissent donc assez aberrants.

Afin de quantifier les résultats obtenus lors des simulations numériques, nous avons
recherché la déformation au sens de Von Mises, qui est le scalaire le plus
représentatif de l’énergie de déformation emmagasinée par la trabécule. Ce scalaire a
également été choisi car les déformations sont des données, à terme, mesurables
expérimentalement par méthode optique sur trabécules isolées offrant alors la
possibilité de vérification d’états limites (micro-fissures, rotule « plastique »).
Par aileurs, la déformation équivalente est liée à l’énergie de distorsion et est donc
appropriée pour traduire l’endommagement observé dans le tissu trabéculaire (micro-
fissures entre couches cisaillées) [Mul98]. Pour déterminer un rapport d’amplification
entre les valeurs locales et globales, la déformation globale au sens de Von Mises a
été calculée sur la base d’un coefficient de Poisson issu de la littérature [Yah88] 
conduisant à une valeur moyenne de 0.35 (valeur calculée sur la base de vertèbres
humaines en supposant le matériau isotrope transverse) :
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Une certaine prudence est a apporter quant à l’interprétation des valeurs
indiquées, celles-ci étant lues aux nœuds des éléments alors qu'elles sont interpolées
depuis les points d'intégration. Il est donc nécessaire de relativiser les valeurs
maximales portées sur un seul nœud dans un élément. Une autre précaution a été de
relever ces valeurs dans un volume compris à l'intérieur du cube global représentant
l'ensemble du volume maillé, ceci afin d'éviter des effets de bords.

Pour chaque modèle, la valeur maximale de déformation n'est atteinte que pour
quelques travées (en général une ou deux). Ces dernières ne sont généralement
représentées que par un ou deux éléments dans l'épaisseur (80 µm d'épaisseur
minimale, dû à la résolution de l’IRM) et sont souvent inclinées de quelques degrés
par rapport à l'axe de compression. La Figure 8. 3. Illustre les déformations au sens
de Von Mises que l’on peut observer par simulation numérique.
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Figure 8. 3. Trabécule présentant de fortes valeur de déformation au
sens de Von Mises (4.52 10-2) (image IRM à 78µm de résolution)

Cette visualisation permet également d’apprécier le fait qu’en utilisant des modèles
issus des volumes IRM, seuls un ou deux éléments briques forment la section des
travées. Aussi, d’importants biais sont introduits dans les estimations des modules
d’Young du fait de la faible résolution des volumes.

Nous avons alors construit des modèles éléments finis basés sur des
volumes issus de la microtomographie synchrotron.

8.4. Modèles éléments finis construits à partir de volumes

microtomographiques

8.4.1. Résultats utilisant des éléments brique à 8 noeuds

Les volumes traités par microtomographie synchrotron (µCT) proviennent de 16
échantillons cubiques médiaux et de 27 échantillons latéraux.
Deux tailles de modèles par éléments finis construits à partir d’images obtenues par
µCT ont été traitées : 5.12×5.12×5.12 mm3 (134 mm3) et 6.6×6.6×6.6 mm3 (287
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mm3). Initialement et pour tester nos différents modèles et conditions limites, des
volumes de tailles inférieures ont également été traités mais ne seront pas présentés.
Les modèles présentés ont les mêmes conditions aux limites que les modèles obtenus
à partir d’images IRM. Mais, comme la résolution des images obtenues par µCT est
nettement meilleure, le nombre d’élément par modèle a considérablement augmenté
(par exemple, pour un volume de 6.63mm3,et un BV/TV de 20%, un modèle MEF
contient 550 000 éléments en IRM à 80 µm et 900 000 éléments en µCT à 40 µm). En
effet, les échantillons cubiques ont été imagés à une résolution de 10 µm, mais il ne
nous est pas possible de traiter de tels volumes. Aussi, ceux-ci ont été sous-
échantillonnés à 40 µm afin que l’on puisse construire des modèles éléments finis.
Même avec une telle résolution, il nous est parfois impossible de reconstruire les
modèles, lorsque par exemple le BV/TV est élevé (> 20 %). Le modèle maximal en
terme d’éléments que nous ayons pu calculer avoisinait 747 000 éléments pour un
VTO de 17%. Aussi, nous n’avons pas fait de calculs élasto-plastiques sur les
modèles présentés du fait de leur grande taille et du nombre d’éléments (donc de
temps de calcul) que cela implique. Seuls quelques exemples sur échantillons de taille
plus modeste sont donnés à titre illustratif.
Les calculs sur les volumes de 134 et 287 mm3 ont été possibles grâce à l’obtention
de temps de calcul au centre de calcul du CINES de Montpellier (Centre Informatique
National de l’Enseignement Supérieur). Ces calculs sont effectués à distance avec le
logiciel Abaqus.
Les statistiques descriptives des résultats expérimentaux sur 27 échantillons médiaux
comprimés et les résultats des simulations par éléments finis pour les échantillons
correspondant latéraux sont présentés, pour un volume représentatif de 134 mm3,
Tableau 8. 3, et Tableau 8. 4 pour un volume de 6.6*6.6*6.6 mm3.

Tableau 8. 3. Module d’Young numérique du tissu trabéculaire calculé
à partir de volumes µCT latéraux. (volume 5.12*5.12*5.12 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation

réelleapp ρρ 27 11.89 5.4 12.14 [3.35– 24.01]
Module d’élasticité apparent expérimental

E (MPa) 27 389 343 341 [6– 1257]
Module d’Young du tissu trabéculaire numérique

num
trabE   (MPa) 27 93 923 142 120 36 553 [3 896 – 677 458]

Comme expliqué précédemment, tous les calculs en grandes dimensions n’ont pu être
possible du fait du trop grand nombre d’éléments mis en jeu.
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Tableau 8. 4. Module d’Young numérique du tissu trabéculaire calculé
à partir de volumes µCT latéraux. (volume 6.6*6.6*6.6 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation

réelleapp ρρ 15 9.0 3.4 8.89 [3.35– 13.58]

Module d’élasticité apparent expérimental
E (MPa) 15 221 212 163 [6– 742]

Module d’Young du tissu trabéculaire numérique
num
trabE   (MPa) 15 125 885 163 939 65 613 [4 325 – 523 618]

Les modules d’Young obtenus pour ces échantillons sont en moyenne très nettement
supérieurs aux valeurs trouvées dans la littérature. Ceci peut venir du fait que les
simulations numériques dans ce cas, ne sont pas faites sur les mêmes échantillons
testés en compression, et comme nous l’avons montré dans le chapitre précédent,
nous avons une différence significative entre les zones médiale et latérale.
Initialement, les échantillons latéraux (et non les médiaux) avaient été tomographiés
car ils nécessitaient d’être inclus dans une résine. Cette manipulation n’a plus été
obligatoire, ce qui a permis de faire des acquisitions des échantillons médiaux avant
que ceux-ci ne soient comprimés.
Les statistiques descriptives des résultats expérimentaux sur 15 échantillons médiaux
comprimés et les résultats des simulations par éléments finis pour les échantillons
correspondant médiaux sont présentés, avec les deux mêmes volume représentatif.

Tableau 8. 5. Module d’Young numérique du tissu trabéculaire calculé
à partir de volumes µCT médiaux. (volume 5.12*5.12*5.12 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation

réelleapp ρρ 16 10.16 4.57 9.0 [3.35– 19.7]

Module d’élasticité apparent expérimental
E (MPa) 16 297 303 218 [6– 1088]

Module d’Young du tissu trabéculaire numérique
num
trabE   (MPa) 16 36 570 28 922 27 453 [2 858 – 97 500]

Tableau 8. 6. Module d’Young numérique du tissu trabéculaire calculé
à partir de volumes µCT médiaux. (volume 6.6*6.6*6.6 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation

réelleapp ρρ 13 9.0 3.98 8.86 [3.35– 15.25]

Module d’élasticité apparent expérimental
E (MPa) 13 218 230 108 [6– 742]

Module d’Young du tissu trabéculaire numérique
num
trabE   (MPa) 13 31 725 23 585 24 767 [2 237 – 87 211]
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Les moyennes des modules obtenues dans ce cas sont plus proches des valeurs
classiquement reportées dans la littérature.

Afin d'étudier localement les déformations, une travée de l'image
tomographique a été sélectionnée en raison de sa représentativité de l’ensemble des
caractères architecturaux (système de « barres » et/ou de « plaques ») et qu’elle soit la
plus déformée possible. Les critères retenus lors de sa sélection étaient tels qu’elle
devait se situer à l’intérieur de la zone maillée, afin d’éviter les effets de bords, et
présenter les différents aspects géométriques déjà mentionnés.
Cette travée est alors constituée d'un système de type « barres » dans la direction
principale de chargement et de type « plaques » dans les directions transverses
(Figure 8. 4). Il n’a malheureusement pas été possible de retrouver cette travée dans
l’image issue de l’IRM car, même si les échantillons imagés sont identiques, les
techniques d’imagerie diffèrent et les images IRM sont coupées sur les bords.
Sa déformation, suivant différents modèles et lois, a ainsi pu être observée.

Figure 8. 4. Travée issue d’image tomographique (résolution 40 µm ;

vto=9.93%)

Par analogie aux travaux de Bruyère et al. [Bru00], on constate que les déformations
équivalentes de V.M. sont maximales au niveau des trabécules verticales en
compression ainsi que sur certaines plaques horizontales, en traction et sur certaines
trabécules inclinées par rapport à l’axe de compression, en flexion (Figure 8. 5). La
compression et la flexion pouvant induire à terme un processus de flambage. On peut
également observer ce qui correspond à une zone de rotule plastique au niveau de la
trabécule formée d’un seul élément : lors du chargement, la déformation devenant
trop importante, la travée a plastifié ponctuellement, à l’endroit où elle est la plus
fine.

La Figure 8. 6 représente la même travée mais avec une loi de comportement élasto-
plastique. Une partie de la trabécule la plus fine n'apparaît plus. La valeur de la

Direction
principale
et de
déformation

Directions
transverses

Système de
« barres »

Système de « Plaques »
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déformation est en fait supérieure à la borne maximale choisie pour la représentation.
Par comparaison avec la Figure 8. 5, ce sont les même zones qui se sont le plus
déformées. Les niveaux de déformation sont majoritairement égaux sauf pour les
zones "plastifiées", concernant par exemple la trabécule la plus fine, qui n'est
constituée que d'un seul élément, ou la partie en compression de la trabécule
principale. On peut supposer que c'est dans cette fine trabécule que des fissurations
apparaissent lors de la compression "mécanique" de l'échantillon.

La Figure 8. 7 illustre une perte de connectivité au niveau de la trabécule la plus fine.
Alors qu'elle était la zone la plus déformée précédemment, elle ne l'est plus
aucunement du fait de l’absence de liaison. Pour la travée principale, il semble qu'elle
soit moins déformée qu'avec un maillage plus fin. Ce phénomène provient
certainement de la très grande rigidité des éléments briques et du fait de la
surestimation de la dimension des travées. Par contre, la « plaque » supérieure
apparaît ici plus déformée, elle n'est plus constituée que d'un élément dans l'épaisseur
et est même perforée par endroits. La perte d'information engendrée par le
regroupement de voxels (80 µm) se traduit donc par plusieurs remarques : dans la
direction d'orientation privilégiée des travées, les travées principales (par leurs
tailles) sont suffisamment représentées pour simuler une rigidité correspondant à un
modèle de plus faible résolution malgré la perte de connectivité : ce sont les plus
petites trabécules qui disparaissent mais ce ne sont pas elles qui supportent la plus
grosse partie du chargement. Par contre, les travées les plus fines et celles organisées
dans les directions diagonales seront, elles, beaucoup moins bien représentées.

1. 10-2

9. 10-3

8. 10-3

7. 10-3

6. 10-3

5. 10-3

4. 10-3

3. 10-3

2. 10-3

1. 10-3

0.

Figure 8. 5. Travée sous compression verticale. Lois de comportement
élastique. Valeur maximale de 2.41 10-2. (40 µm)
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Flexion

εeq VM
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Figure 8. 6. Travée sous compression verticale. Lois de comportement
élasto-plastique. Valeur maximale de 3.50 10-2. (40 µm).
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Figure 8. 7. Travée sous compression verticale. Valeur maximale de
2.60 10-2. (80 µm)

Nous avons également regardé l’évolution des états de chargement. Des états
représentatifs de l’énergie de déformation ont été notés en cours de chargement (1/4,
1/2, 7/8 puis totalité de la compression), retraçant l’apparition puis l’évolution de la
plastification de la trabécule.
Dès le premier niveau de chargement (1/4 de l’effort maximal)(Figure 8. 8), on peut
repérer les zones risquant de se plastifier : ce sont les premières à être déformées
sensiblement et ce sont les mêmes que celles citées au chapitre précédent. Les
trabécules les plus fines dans la direction de compression (flambage), les travées
légèrement inclinées par rapport à cette direction (flexion) ainsi qu’au niveau des
jonctions (concentration de contraintes).

Rotule

plastique

εeq VM

εeq VM
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Figure 8. 8. Représentation des déformations au sens de Von Mises
d'une travée sous compression (matériau élasto-plastique; résolution 40 µm)

a) ¼ du chargement, b) ½ du chargement final
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Figure 8. 9. Représentation des déformations au sens de Von Mises
d'une travée sous compression (matériau élasto-plastique; résolution 40 µm)

a) 7/8 du chargement, b) Chargement final

Tous ces modèles ont été construits en utilisant des éléments brique à 8 nœuds, or,
dans le cas d’échantillons très filaires et du fait de la résolution des images utilisée,
seuls un ou deux éléments se retrouvent dans la section des travées. Comme nous
l’avons montré au chapitre 6 « Matériel & Méthodes », ces éléments ne répondent pas
correctement en terme de calcul aux sollicitations en flexion. Nous avons alors testé
des modèles construits à partir d’élément briques C3D8I, éléments ayant un meilleur
comportement théorique en flexion. Les simulations ont été faites sur 5 volumes de
grandes dimensions (6.63 mm3) basés sur des images µCT d’échantillons médiaux et
ont été comparées aux simulations utilisant des éléments C3D8. Les deux séries de
résultats suivant des lois de répartition normale, un test paramétrique a été utilisé
(Paired t Test). La différence entre les simulations est significative si la probabilité
trouvée est inférieure à 0.05. Dans notre cas, la probabilité trouvée vaut 0.09,
indiquant qu’il n’y a pas de différence significative entre les deux types de
simulation. Aussi, dans nos modèles, les éléments C3D8I n’améliorent pas la prise en
compte de phénomènes de flexion dans les travées.
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Nous avons alors envisagé d’utiliser d’autres types d’éléments (éléments poutre)
permettant de quantifier au mieux les phénomènes de flexion que l’on retrouve au
niveau des travées fines des échantillons très filaires. Les résultats obtenus pour des
échantillons à forts VTO (> 15%) semblant cohérents avec ceux obtenus dans la
littérature, seuls ceux de faible VTO (< 15%) ont été traités.

8.4.2. Résultats utilisant des éléments poutre

Pour créer des modèles éléments finis utilisant des éléments poutre, nous avons utilisé
des volumes d’échantillons tomographiés et au préalable squelettisés par méthode
d’amincissement isotrope (cf Chapitre Matériel & Méthodes). A partir des volumes
squelettisés, nous avons construit le modèle par éléments poutre en liant les voxels
entre-eux et deux à deux. Différentes conditions aux limites ont été testées afin de
voir leur influence sur les résultats des simulations.

8.4.2.1. Conditions aux limites imposées

Les conditions aux limites imposées aux modèles poutre sont identiques à celles des
modèles en briques. La compression est simulée dans la direction du réseau supérieur
(direction Z) par des déplacements imposés. Les nœuds situés à la base du modèle (z
= 0) sont bloqués en translation dans la direction Z et ceux situés sur la face
supérieure du modèle ont un déplacement imposé dans la direction Z équivalent à une
déformation de 0,5%. Les nœuds impliqués dans les conditions aux limites et de
chargement sont laissés libres dans les directions transverses afin de reproduire les
conditions expérimentales supposées de glissement parfait entre l’échantillon d’os
spongieux testé et les plateaux de compression.

8.4.2.2. Hypothèse de surfaces rigides

L’utilisation de surfaces rigides a été envisagée dans ce modèle malgré le rejet de
cette méthode dans les modèles brique dû aux temps de calculs trop importants par
rapport à l’apport en terme de fiabilité de résultats. L'avantage majeur de cette
méthode est la possibilité de gérer le contact entre échantillon et plateau de
compression en insérant un coefficient de frottement, traduisant au mieux la réalité
physique de l’essai. De plus, il est également possible de comprimer en cours de
chargement des travées qui n'affleureraient pas la surface supérieure de l'échantillon
en début de simulation.
Dans nos simulations, le déplacement imposé est de 0,5% (ce qui correspond à 33 µm
pour un échantillon de 6.6 mm), ce qui est relativement faible. Aussi, même dans le
cas le plus critique, la taille d’un élément (40 µm) ne sera pas dépassée. Ceci signifie
que le contact entre la surface rigide et des éléments non en contact initialement avec
celle-ci ne sera jamais réalisé. L’utilisation de surfaces rigides est alors abandonnée
du fait de son manque de pertinence pour un modèle élastique (faible déplacement)
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8.4.2.3. Conditions de symétrie

Initialement pour tester leur validité, les modèles en poutre ont été réalisés en prenant
une partie volumique des échantillons. Les tailles utilisées de 32*32*32 voxels et de
64*64*64 voxels ne sont donc pas réellement représentatifs du comportement global
de l'échantillon. Aussi, pour pallier les insuffisances volumiques, des conditions de
symétries ont été imposées sur les faces libres des modèles. Il s'agit donc de bloquer
la translation selon la normale aux plans de symétrie et les deux rotations autour des
axes situés dans les plans de symétrie.

Z

X

1 Translation bloquée selon x
(normale au plan)

2 Rotations bloquées autour de z et y

Figure 8. 10. Conditions de symétrie sur les faces libres du modèle

Théoriquement, la condition de symétrie doit raidir le modèle, ce que nous vérifierons
par la suite.

8.4.2.4. Choix des sections des poutres (Loi élastique)

La réalisation des modèles en briques fournit un volume trabéculaire osseux
numérique calculé à partir du nombre d'éléments. Ce VTO numérique permet dans un
premier temps le calcul des sections, supposées constantes dans tout le modèle. Le
rayon des poutres est alors calculé de telle sorte que l’on ait l’égalité suivante :
Volume total des poutres = Volume osseux de l'échantillon

32 **** uMVTOLgtRR =π (8.4)

Avec :
R : rayon des poutres, LgtR : longueur totale des poutres du modèle, calculée en
sommant les longueurs de chacune des poutres
M : nombre de voxels du volume imagé, u = taille du voxel.
D’où :



RESULTATS - Modélisation par éléments finis de l’os spongieux de calcanéums humains – Chapitre 8 -

INSA Lyon - 238 -

LgtR
uMVTO

R
*

** 3

π
= (8.5)

Premiers Résultats :

Le module apparent calculé numériquement num
appE  a été comparé au module apparent

expérimental E, et le module d'Young trabéculaire numérique a été calculé par
méthode inverse, en introduisant un module d’Young trabéculaire initial dans le

calcul numérique MPaE initial
Trab 8000=  selon la loi : num

app

initial
trabnum

trab E
EEE *= . Les

statistiques descriptives des résultats obtenus pour différents modèles de différentes
taille sont reportées dans le Tableau 8. 7.

Tableau 8. 7. Modules d'élasticité apparents et modules d'Young du
tissu trabéculaire obtenus par simulation numérique sur images µCT.

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Module d'élasticité apparent expérimental (MPa)

E 9 174 225 96 [19 - 742]

Module d’élasticité apparent numérique (MPa) num
appE

32*32*32 mm3 8 10 633 9494 9 834 [1 042 – 25 952]
64*64*64 mm3 8 7 449 6081 5 623 [788 – 17 581]
96*96*96 mm3 8 8 426 5422 7 812 [2 310 – 16 330]
128*128*128 mm3 8 10 095 5784 10 289 [2 037 – 19 279]
165*165*165 mm3 7* 8 147 5409 6 951 [2 863 –18 237]

Module d’Young du tissu trabéculaire numérique num
trabE  (MPa)

32*32*32 mm3 8 210 265 96 [17 - 496]
64*64*64 mm3 8 189 238 77 [57 - 754]
96*96*96 mm3 8 128 126 63 [50 - 332]
128*128*128 mm3 8 82 44 74 [36 - 174]
165*165*165 mm3 7* 87 53 69 [38 - 173]

* : Un échantillon exclu de cette étude car donnant des valeurs singulières pour le

modules d'élasticité apparent trabéculaire (
num
appE = 45547 MPa et 

num
TraveeE =42MPa).

Contrairement à ce que nous attendions, les modules apparents numériques sont très
élevés, ce qui signifie que le modèle réalisé en poutres est bien trop rigide.
Ceci induit alors, et ce, contrairement aux modèles briques, des modules de travées
très faibles (entre173 et 754 MPa) par rapport aux valeurs trouvées dans la littérature
(5000 – 12000 MPa). De plus, les modules numériques des travées num

trabE  n’ont pas de

lien avec la taille de l’échantillon étudié.

Interprétation

Pour les modèles briques, les modules apparents numériques ne correspondaient pas à
ceux mesurés expérimentalement, mais étaient approximativement du même ordre de
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grandeur. Ceux-ci impliquaient des modules numériques des travées très largement
sur-estimés, de l’ordre de 10 fois supérieur à ceux trouvés dans la littérature.
Pour les modèles poutres, nous obtenons cette fois-ci des modules apparents très
élevés (de l'ordre de 10 fois plus qu’en expérimental), c'est-à-dire un modèle bien
trop raide, et des modules trabéculaires bien trop faibles (de l'ordre de 10 fois
inférieur à ceux donnés dans la littérature).
L’une des raisons de ces résultats aberrants provient des hypothèses de calcul des
sections des poutres, se basant sur le volume trabéculaire osseux numérique. Ce VTO
représentant la densité moyennée sur toute la structure, les dimensions des poutres
sont également moyennées sur la totalité du modèle. Ainsi, nous ne pouvons prendre
en compte ni les concentrations de matière repérées en certains nœuds de la structure,
points de résistance, ni les très faibles épaisseurs de travées qui peuvent conduire à
des ruptures prématurées localisées. Cependant, expérimentalement, ce sont ces
différences architecturales qui conditionnent totalement le comportement de l'os en
compression et donc ses caractéristiques mécaniques. Du fait de cette incertitude sur
le calcul de section, cette hypothèse n'est pas représentative de la réalité. Il est donc
indispensable de rechercher une hypothèse qui serait valable quelle que soit
l'architecture de l'échantillon osseux.

Nouvelle hypothèse sur le calcul de la section

A la recherche d’un autre critère quantifiant les sections des poutres, nous avons fait
varier arbitrairement la valeur des rayons des poutres jusqu'à l’obtention d’un module
apparent numérique identique au module expérimental. Les valeurs de rayons
trouvées se sont alors approchées des diamètres trabéculaires TbDm calculés en
histomorphométrie pour des modèles barres/poutres divisé par deux :

2
TbDm

Rayon ≈ (8.6)

D'après les formules utilisées en histomorphométrie, TbThTbDm *2=  où TbTh est
l'épaisseur trabéculaire (pour des modèles plaques) couramment usitée pour
caractériser la morphologie et la topologie de l'os spongieux.
Ainsi :

TbThRayon ≈ (8.7)

La comparaison sur 5 échantillons entre les rayons obtenus par calage des modules et
les valeurs histomorphométriques d’épaisseur de travées est donnée dans le Tableau
8. 8.
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Tableau 8. 8. Rayons obtenus par calage sur le module apparent
expérimental. Comparaison avec les TbTh (Histomorphométrie)
Echantillons de taille 96*96*96 mm3.

N°
échantillon

48M 55M 56M 61M 64M

Eexp (MPa) 96 247 108 21 189
TbTh (mm) 0.136 0.111 0.156 0.085 0.153
Rayons
(mm) 0.206 0.219 0.148 0.087 0.192

Les modules d'élasticité apparents numériques num
appE et trabéculaires num

TrabE  ont alors

été calculés en remplaçant les valeurs des rayons par celles des TbTh obtenues par
µCT (10 µm) par une méthode équivalente à l'histomorphométrie pour les
échantillons de taille 963 voxels. Seuls sept échantillons sur neuf ont été traités
(Tableau 8. 9), notamment pour des problèmes de divergence de calcul. Ceci peut être
dû à des éléments ou groupes d'éléments "parasites", non reliés aux autres, et qui
peuvent générer des erreurs de calculs.

Tableau 8. 9. Modules apparents et trabéculaires numériques basés sur
les TbTh.

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Echantillons cubiques

E (MPa) 9 174 225 96 [19 - 742]
TbTh (mm) 7 0.132 0.023 0.136 [0.0853 - 0.1565]

Modèles 96*96*96 mm3, MPaE initial
Trab 8000=

num
appE

 (MPa) 7 65 43 70 [11 - 106]
num
trabE  (MPa) 5* 9982 4788 8135 [5746 - 17658]

* : Deux échantillons exclus car considérés comme ayant des valeurs singulières
(70 195 MPa et 41 213 MPa).

Les modules apparents numériques ainsi calculés à partir des TbTh sont très inférieurs
à ceux calculés avec les VTO numériques (soit 134 fois plus petits en moyenne) et se
rapprochent cette fois-ci des expérimentaux, même s'ils restent encore sous-estimés.
Les modules trabéculaires num

trabE  obtenus sont cohérents avec les données dans la

littérature, soit entre 5000 et 12000 MPa (la moyenne des modules trabéculaires
calculée ici étant de 9982 MPa). La Figure 8. 11 ci-dessous positionne ces différents
modules par rapport au module trabéculaire initial initial

trabE =8000 MPa implémenté

dans le modèle.
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Figure 8. 11. Rapport 

initial
trab

num
trab EE

 en fonction des échantillons, pour des

tailles de modèles de 96*96*96 voxels, avec 
MPaE initial

trab 8000=

Nous considérerons alors avoir validé le modèle par éléments finis poutre, pour des
échantillons spongieux de faible VTO et pour initial

trab
num
trab EE un volume de 96*96*96

voxels (soit 3.84*3.84*3.84 mm3) en utilisant le critère « TbTh » pour imposer les
sections des poutres pour des simulations élastiques linéaires.

8.4.2.5. Résultats des modèles poutres avec sections adaptées au TbTh

Des calculs sur modèles éléments finis de taille 6.6*6.6*6.6 mm3 ont été effectués
initialement sans utiliser de conditions aux limites de symétrie, mais les modules
obtenus étaient encore trop faibles. Aussi, afin de rigidifier les modèles, les
conditions aux limites de symétrie ont été appliquées aux simulations présentées ci-
dessous.
En parallèle à ces simulations, étaient effectués des essais de microflexion sur travées
osseuses, permettant de déterminer un module propre à chaque travée. Les résultats
de ces manipulations et simulations seront présentés dans le chapitre suivant, mais
nous avons employé les modules obtenus sur ces travées comme module initial initial

TrabE

dans le calcul éléments finis présenté Tableau 8. 10.
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Tableau 8. 10. Modules numériques apparents et trabéculaires avec conditions de
symétrie.

Paramètres n Moyenne Écart type Médiane Plage de variation
Échantillons cubiques médiaux (Expérimental)

E (MPa) 9 174 225 96 [19 - 742]
TbTh (mm) par µCT 9 0.132 0.023 0.136 [0.0853 - 0.1565]

Microflexion
Module d'Young Trabéculaire
expérimental (MPa) 7 3971 1817 4295 [912 - 6655]

Modèles numériques 165*165*165
num
appE  (MPa) 7 36 28 25 [1.80 - 72.22]
num
trabE  (MPa) 7 10 305 7 778 5 516 [4 360 – 19 752]

Même sur échantillons de taille plus importante (ie : représentatifs de la structure), les
conditions de symétrie améliorent les résultats, en raidissant les modèles. Les
modules d’élasticité apparents numérique sont réhaussés et les modules d’Young
obtenus sont mieux calés aux valeurs conventionnelles.
Les modules apparents numériques corrèlent très significativement avec les valeurs
correspondantes de TbTh calculées par µCT (r = 0.91, p = 0.006 pour 6 échantillons).

y = 0.76 x - 65.3
r = 0.91, p = 0.0064
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Figure 8. 12. Corrélation entre le Module apparent numérique et TbTh.

Conclusions

Les résultats obtenus par des modèles en éléments poutre basés sur les TbTh sont plus
satisfaisants en terme de valeurs proches de la littérature que ceux obtenus avec des
modèles en éléments brique, pour les échantillons correspondants. Les modules
d'élasticité apparents numériques sont du même ordre de grandeur que les modules
expérimentaux.
Cependant, du fait du petit nombre d’échantillons dont nous disposons, il est délicat
d’effectuer une étude statistique. Nous avons uniquement pu remarquer que, pour
certains cas, les échantillons de taille réduite (96*96*96 voxels, soit 3.84*3.84*3.84
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mm3) donnaient de meilleurs résultats (à notre avis !) qu’avec leur échantillon
correspondant de taille supérieure (165*165*165 voxels, soit 6.6*6.6*6.6 mm3).
Dans de tels cas, il est possible d’évoquer la taille du modèle comme étant une cause
possible de la souplesse du modèle, du fait de l’architecture hétérogène de l’os
spongieux pouvant engendrer des gradients dans les propriétés mécaniques.
Nous allons également voir l’influence de la loi de comportement appliquée au
modèle sur les résultats.

8.4.2.6. Résultats des modèles poutres : Modèle élasto-plastique

Afin de mieux connaître les charges limites à appliquer sur l'os spongieux pour qu'il y
ait endommagement par affaissement (avec rotules plastiques et/ou accumulation de
micro-ruptures trabéculaires), nous avons fait des simulations utilisant une loi de
comportement élasto-plastique. Deux lois simples ont été utilisées : une loi de
comportement élastique plastique parfaite, et une loi de comportement élastique
plastique avec accroissement de contraintes durant la phase de plastification
("écrouissage"). Ainsi, nous avons envisagé de définir des critères de ruines propres à
notre modèle numérique, prenant en compte le degré de plastification du maillage en
éléments poutres, et capables de prédire le risque fracturaire.
Pour ces simulations, des modèles de taille intermédiaire (96*96*96 voxels) ont été
utilisés.

8.4.2.6.1. Modèles élasto-plastique parfait

Pour utiliser une telle loi de comportement (Figure 8. 13), il est nécessaire de
connaître la limite élastique du matériau (ici la limite du tissu trabéculaire σeTrab) et
son module élastique TravéeE . Pour un premier calage, les valeurs obtenues par

essais de microflexion (dont les résultats seront explicités au chapitre suivant) seront
employées.

Etrab

σeTrab

σ

ε

Figure 8. 13. Loi élasto-plastique parfaite

Différentes conditions aux limites ont été appliquées sur les faces supérieures et
inférieures des modèles.
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8.4.2.6.1.1. Conditions limites utilisées lors des calculs dans le

domaine élastique puis élasto-plastique

Initialement, seuls les nœuds des faces supérieure et inférieure étaient soumis aux
conditions aux limites (face supérieure : nœuds soumis à un déplacement selon l'axe
z, face inférieure : nœuds bloqués en translation dans la direction z et laissés libres
dans les autres). Hors, lors des calculs élasto-plastiques, ces conditions montrent vite
leurs limites, notamment en terme de déformation de la structure, les déplacements
étant plus importants. Comme illustré Figure 8. 14, les nœuds appartenant aux plans
directement voisins (plans juste supérieurs pour la face inférieure, et plans juste
inférieurs pour la face supérieure) ont tendance à traverser la face contrainte.

a) b)

Figure 8. 14.Exemple de structure squelettisée (2.56*2.56*2.56 mm3).

a) Modèle non déformé, b) Modèle déformé

Ce phénomène est en partie due à la souplesse du modèle avec ce type de loi de
comportement. Le modèle a alors été légèrement rigidifié.
Pour cela, les conditions limites appliquées aux nœuds ont été étendues aux trois
plans consécutifs inférieurs et supérieurs (Figure 8. 15).

a) b) c)

Figure 8. 15. Conditions limites appliquées aux nœuds

a) Aux plans extrémités, b) 3 plans supérieurs et 3 plans inférieurs, c) 3 plans
inférieurs

Les résultats obtenus en bloquant les trois plans supérieurs et inférieurs (Figure 8.
15b) n’ont pas été probants et n’ont pas de sens : le calcul de la contrainte apparente,
(soit l’effort résultant initialement pris sur le plan supérieur) n’a plus de sens sur trois
plans successif, on ne peut donc plus parler de contrainte apparente. Ces conditions
sur les plans supérieurs ont très rapidement été abandonnées. Dès lors, les conditions
limites ont uniquement été appliquées à la base de la structure. Ceci a permis de raidir
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le modèle, mais également de diminuer le nombre de non-linéarités. En revanche, les
résultats sont loin d'être satisfaisants. Les modules d’Young calculés par loi élastique
ne sont pas retrouvés, et les limites élastiques numériques calant au mieux les courbes
Effort-Déplacement numérique et expérimentale sont très supérieures à celles
trouvées expérimentalement sur travées osseuse par essais de micro-flexion (de
l’ordre de 2 à 10 fois supérieures). Les résultats sont regroupés dans le Tableau 8. 11.

Tableau 8. 11. Modules d’young et Charges limites trabéculaires
numériques.

Paramètres n Moyenne Écart type Médiane Plage de variation
Échantillons cubiques médiaux (Expérimental)

E (MPa) 9 174 225 96 [19 - 742]
Effort Limite max

appF (N) 8 63 53 53 [10 – 414]

Microflexion (Essai)
Module d'Young Trabéculaire
expérimental (MPa) 7 3971 1817 4295 [912 – 6 655]

Limite élastique sur travées
(MPa) 6 41 47 11 [25 - 47]

Modèles numériques 96*96*96
num
travE  (MPa) 6 11 114 10 817 4 904 [6 100 – 19 752]
num
travéeeσ  (MPa) 6 218 205 123 [80 – 330]

La limite élastique de l'os spongieux moyenne (218 MPa) est proche de celle trouvée
dans la littérature (210 MPa) [Van98], tout en étant très éloignée des valeurs
expérimentales (moyenne de 41 MPa), qui sont faites, il faut le rappeler, sur travées
isolées. Les modules d'Young trabéculaires obtenus avec ces modèles et une loi de
comportement élasto-plastique, se situent dans la fourchette des valeurs trouvées dans
la littérature (5 000-12 000MPa). Pour certains échantillons, ces valeurs sont très
proches des modules d'Young trabéculaires obtenus avec une loi de comportement
élastique. Ceci signifie qu'à terme et sous certaines hypothèses, nous pourrons utiliser
les modules trouvés en loi élastique directement dans les modèles élasto-plastiques.
Par contre, les valeurs très singulières ont été obtenues pour l'échantillon de plus fort
VTO (13.5%). Ceci nous donne une indication sur les limites d’utilisation d’un
modèle poutre.
Un exemple de calage du calcul numérique sur la courbe expérimentale (obtenue sur
échantillon cubique) est donné Figure 8. 16.
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Pente : 160 N.mm-1

Pente : 191 N.mm-1

Arrêt du calcul

Expérimental

MPanum
travée 100=σ MPaE num

travée 63410=

Déplacement /z (mm)

E
ff

or
t (

N
)

Figure 8. 16. Calage de la courbe numérique sur l’expérimentale.

8.4.2.6.1.2. Introduction de surfaces rigides

Pour pallier le problème de conditions aux limites, l'utilisation de surfaces rigides
dans les zones de contact supérieure et inférieure semble être la meilleure solution.
La mise en contact entre les surfaces rigides et les nœuds a été effectuée en premier
lieu, puis un glissement total entre les nœuds et les surfaces a été considéré, le contact
étant géré par un nœud pilote appartenant à chacun des trois supérieurs et inférieurs.

Figure 8. 17. Positionnement des surfaces rigides

a) position initiale, b) Positionnement sur l’échantillon

L’utilisation de ce positionnement augmente considérablement les temps de calculs
sans pour autant améliorer les résultats de façon flagrante. Nous avons alors
uniquement conservé les conditions limites sur les plans inférieurs et supérieurs sans
utiliser de surfaces rigides.



Hélène Follet. Caractérisation Biomécanique et Modélisation de L’os spongieux humain

INSA Lyon - 247 -

8.4.2.6.2. Modèle élasto-plastique avec "écrouissage" faible, ou

renforcement de contraintes en phase plastique.

L’utilisation d’une loi de comportement élasto-plastique parfaite a occasionné de
nombreuses divergences de calculs. Les codes de calculs sont , en général, mal
adaptés aux calculs parfaitement plastiques, car l’équilibre du modèle est difficile à
réaliser dans la situation où le déplacement augmente sans augmentation de l’effort.
Le code de calculs Abaqus semble ne pas déroger à cette règle et gère difficilement
cette loi avec, surtout, ce type de géométrie. En effet, lorsque la contrainte apparente
atteint la limite élastique σe, il existe une infinité de solutions pour les déformations
que des codes de calculs non adaptés sont parfois incapables de déterminer (d'où la
divergence des calculs). L'idée est alors d'introduire un certain degré de renforcement
du tissu trabéculaire (ou "écrouissage faible") dans le modèle élasto-plastique afin
qu'il n'existe dans la phase plastique qu'une seule déformation pour une contrainte
donnée (une seule solution possible) (Figure 8. 18).

Figure 8. 18. Loi élasto-plastique écrouie appliquée au réseau
trabéculaire

Nous pouvons alors mener à bien les calculs pour tous les échantillons « divergents »,
quelle que soit leur structure. En revanche, même si cette loi de comportement permet
de contourner les problèmes numériques, les résultats n'en sont pas améliorés de
façon significative (Figure 8. 19).
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Expérimental

MPae 100=σ MPaEtravée 63410=

MPae 10095 −=σ MPaEtravée 63410=

Déplacement /z (mm)

E
ff

or
t (

N
)

Poursuite du calcul

Figure 8. 19. Calage des courbes numérique – expérimentale. Gain
apporté par une loi élasto-plastique « écrouie »

La Figure 8. 19 montre les améliorations apportées en terme "numérique". Là où le
calcul s'arrêtait en élasto-plastique parfait, il continue pour une loi de comportement
élasto-plastique "avec écrouissage faible" et permet un meilleur ajustement des
courbes numériques par rapport aux courbes expérimentales. Si les modules
trabéculaires [6100 - 19752 MPa] restent inchangés, la limite élastique trabéculaire
est en moyenne légèrement plus élevée (243 MPa) pour les 7 échantillons alors
calculés.

Tableau 8. 12. Modules d'Young et charges limites trabéculaires
numériques en élasto-plastique avec "faible écrouisage".

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Modèles 96*96*96

num
TravéeE 6 11 114 10 817 4 904 [6 100– 19 752]
num
eTravéeσ (MPa) 7 243 210 132 [80 – 330]

Parallèlement, les contraintes équivalentes de Von Mises maximales trabéculaires
dans le domaine élastique pour ces mêmes échantillons (ε=0.5%) ont été recherchées
afin de les comparer aux limites élastiques trabéculaires. Ainsi, la corrélation entre
les limites élastiques numériques num

Traveeeσ  et les contraintes de Von Mises num
MaxVMTraveeσ

calculées en élastique est très bonne (r=0.95), avec num
Traveeeσ  et en moyenne égale à 2

fois num
MaxVMTraveeσ  (Tableau 8. 13).
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Tableau 8. 13. Contraintes de Von Mises maximales dans le domaine
élastique et limites élastiques trabéculaires numériques

Échantillons M61 M59 M48 M63 M56 M57 M64 M53

MaxVMσ  (MPa) 99.93 41.6 142.1 87.5 88.8 - 188.8 641.8
num
Traveeeσ 95 80 400 200 380 220 330 1100

Avec un coefficient de corrélation aussi significatif, on peut dire qu’il est possible de
déterminer la limite élastique trabéculaire (paramètre caractéristique d'une loi élasto-
plastique) à partir de la contrainte de Von Mises maximale trabéculaire pour un taux
de déformation de 0.5% (calcul élastique). Des calculs sur des échantillons
supplémentaires seraient tout de même nécessaires.

8.5. Résumé Résultats MEF Tomographie - IRM

Les résultats obtenus par simulations numériques en utilisant des éléments brique,
avec une loi de comportement élastique parfaite, sur échantillons imagés par
tomographie à 40 µm et par IRM à 78 µm sont donnés Tableau 8. 14 & Tableau 8. 15.

Tomographie à 40 µm:
• Latéraux (27 échantillons en 5.12 mm3,  15 échantillons en 6.6 mm3)
• Médiaux (16 échantillons en 5.12 mm3, 13 échantillons en 6.6 mm3)
IRM :
• Latéraux (11 échantillons)  &  Médiaux  (10 échantillons)

Tableau 8. 14. Module d’Young Numérique du tissu trabéculaire
obtenue par Modèles Brique (Comportement élastique) Tomo 40 µm :

num
retrabéculaiE

Côté n Volume
(mm3)

exp
appE

(MPa)

num
retrabéculaiE

Moyenne
Écart type Médiane Plage de variation

Latéral 27 (5.12)3 390 94 000 142 000 37 000 [3 900 – 680 000]
Latéral 15 (6.6)3 221 126 000 164 000 66 000 [4 300 – 524 000]
Médial 16 (5.12)3 297 37 000 29 000 27 000 [2 860 – 97 500]
Médial 13 (6.6)3 218 31 700 23 500 25 000 [2 240 – 87 200]

Tableau 8. 15. Module d’Young Numérique du tissu trabéculaire
obtenue par Modèles Brique (Comportement élastique) IRM 78 µm :

num
retrabéculaiE

Côté n Volume
(mm3)

exp
appE

(MPa)

num
retrabéculaiE

Moyenne
Écart type Médiane Plage de variation

Latéral 11 (7.66)3 460 26 500 23 350 15 600 [6 500 – 72 200]
Médial 10 (7.3)3 362 109 200 166 300 24 000 [3 000 – 538 000]
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On peut constater que certaines valeurs semblent aberrantes, et augmentent les
moyennes obtenues pour le module d’Young trabéculaire. En enlevant arbitrairement
certains échantillons « hors norme »(2 échantillons max retirés), les moyennes des
modules d’Young obtenues sont beaucoup cohérentes avec celles obtenues dans la
littérature, mais tout de même relativement élevées (Par tomographie : Tableau 8. 16,
par IRM : Tableau 8. 17). Il s’agirait d’étudier, par la suite, les particularités
spécifiques de ces échantillons donnant des modules d’Young numériques du tissu
trabéculaire très élevés. Nous avons uniquement pu constater que ces valeurs très
élevées n’étaient pas liées au BV/TV.

Tableau 8. 16. Module d’Young Numérique du tissu trabéculaire
obtenue par Modèles Brique (Comportement élastique) Tomo 40 µm en

enlevant 2 échantillons max : 

num
retrabéculaiE

TOMOGRAPHIE (40 µm) num
retrabéculaiE

Côté n Volume
(mm3)

exp
appE

(MPa)

Moyenne
(MPa) Ecart type Médiane Plage

Latéral 15 (6.63) 221 126 000 164 000 66 000 [4 300, 524 000]
Latéral 14 (6.63) 221 97 500 126 000 55 200 [4 300, 486 000]
Latéral 13 (6.63) 221 67 600 61 000 45 000 [4 300, 203 000]

Médial 13 (6.63) 218 31 700 23 500 25 000 [2 240,  87 200]
Médial 12 (6.63) 218 27 100 17 400 22 100 [2 240,  54 300]

Tableau 8. 17. Module d’Young Numérique du tissu trabéculaire
obtenue par Modèles Brique (Comportement élastique) Tomo 40 µm en

enlevant 1 échantillon max 

num
retrabéculaiE

IRM (78 µm) num
retrabéculaiE

Côté n
Volume

max
(mm3)

exp
appE

(MPa)

Moyenne
(MPa) Ecart type Médiane Plage

Latéral 11 (7.663) 460 26 500 23 350 15 600 [6 500,  72 200]
Latéral 10 (7.663) 460 21 500 18 000 13 600 [6 500,  63 300]

Médial 10 (7.33) 362 109 200 166 300 24 000 [3 000, 538 000]
Médial 9 (7.33) 362 62 000 75 000 20 500 [3 000, 189 000]

Les résultats obtenus par simulations numériques, après squeletisation des
échantillons et en utilisant des éléments poutre sur échantillons imagés par
tomographie à 40 µm sont donnés avec une loi de comportement élastique parfaite
Tableau 8. 18, et avec une loi de comportement élasto-plastique avec léger
« écrouissage » Tableau 8. 19.
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Tableau 8. 18. Module d’Young Numérique du tissu trabéculaire
obtenus par modèle poutre après squeletisation des volumes (Loi
élastique)

Côté n Volume
(mm3)

num
appE

(MPa)

num
retrabéculaiE

Moyenne
Écart type Médiane Plage de variation

Médial 7 (6.6)3 36 10 300 7 800 5 500 [4 400 – 19 700]

Tableau 8. 19. Module d’Young Numérique du tissu trabéculaire
obtenus par modèle poutre après squeletisation des volumes (Loi
élasto-plastique + écrouissage)

Côté n Moyenne Écart type Médiane Plage de variation
num

retrabéculaiE 7 11 100 10 800 4 900 [6 100 – 19 700]
num

retrabéculaiσ 7 243 210 132 [80 – 330]

8.6. Discussion

Contrairement aux études précédentes, des échantillons médiaux et latéraux ont été
modélisés par IRM et par micro tomographie par rayonnement synchrotron. Nous
avons donc pu comparer objectivement des échantillons à la fois imagés et
comprimés. Certains de ces échantillons ont même été imagés après compression,
mais aucun modèle par éléments fini n’a été construit. Les résultats concernant la
visualisation de fracture sur échantillons comprimés sont présentés en annexe.

Au cours de ces travaux, l’une des premières améliorations a concerné la
taille des échantillons maillés. D’après Brown et al., une dimension de 5 mm est la
longueur minimale assurant la continuité d’une structure d’os spongieux [Bro80].
Cette dimension, classiquement retenue comme longueur caractéristique de l’os
spongieux, est atteinte pour les modèles construits avec des briques de 40 µm de côté
et même dépassée. Pour les modèles construits à partir d’images IRM de résolution
78 µm, les volumes maillés dépendent uniquement de la taille des volumes restant
après élimination des effets de bords. Le volume représentatif de l’os spongieux est
donc atteint par nos moyens de calcul et grâce à l’obtention de temps de calculs au
Centre Informatique National de l’Education Supérieure (CINES) situé à
Montpellier.

Cependant, les éléments brique à 8 nœuds ne possédant que trois degrés de
liberté à chaque nœud, une modélisation correcte du comportement d’une travée
nécessite un certain nombre de briques dans ses directions transversales. Dans les
modèles construits à partir des images tomographiques, la dimension des éléments
(40 µm) permet de discrétiser correctement les travées si les échantillons sont
suffisamment denses. D’après Keaveny et al., le comportement mécanique d’un
échantillon d’os spongieux humain est correctement modélisé si le rapport
Tb.Th./résolution du maillage est supérieure à 4 [Nie99]. En considérant la
condition citée auparavant sur la discrétisation suffisante des travées, l’observation
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des différents maillages montre dans notre cas qu’une analyse du comportement local
des travées est fiable pour des échantillons dont l’épaisseur trabéculaire est
supérieure à 160 µm (à 40 µm de résolution) ce qui correspond déjà à une valeur
assez élevée alors que pour nos échantillons cette variable est comprise entre 85 et
120 µm. C’est pourquoi, Ladd et al. utilisent une résolution de 23 µm [Lad98].

Ce travail peut être comparé à une étude similaire réalisée par Ladd et al. [Lad98b].
Ils l’ont réalisé sur cinq échantillons issus de vertèbres humaines en suivant des
procédures similaires : découpe, compression mécanique, imagerie puis méthode
inverse par éléments finis. Leurs échantillons sont de faibles VTO [6.8 – 10.4] et sont
constitués de systèmes type « barres » et type « plaques »
L’étude de la répartition des déformations générées dans les travées lors de la
compression globale a été réalisée en utilisant l’interface de deux logiciels : Abaqus
et Ideas. Dans cette partie, le module du matériau constitutif des travées n’a pas été
choisi en fonction des calculs de la méthode inverse compte tenu de la grande
hétérogénéité de ces résultats et du fait qu’ils ne soient pas compris dans l’intervalle
de la littérature, excepté pour ceux issu des images IRM qui donnent de meilleurs
résultats malgré leurs moins grandes résolutions. Enfin, ces résultats préliminaires
sont à relativiser, les modules d’élasticité du tissu trabéculaire étant très théoriques et
obtenus en faisant l’hypothèse d’un matériau homogène et isotrope. Ils permettent
malgré tout de rendre compte des zones les plus à risque, en relation avec le type
d’architecture de chaque échantillon. Celles-ci devraient à l’avenir être examinées
très attentivement de façon à relier ces niveaux de déformation et contraintes
théoriques à l’endommagement réel du tissu spongieux étudié (micro-fissures).

Après avoir mis en évidence les lacunes des maillages en éléments briques
pour les échantillons de faibles VTO, un modèle en éléments poutres a été construit
(5 tailles, de 1,28 à 6,6 mm de coté) à partir des images 3D des échantillons ayant
subi au préalable un traitement de squelettisation. Nous avons considéré l'hypothèse
simplificatrice d'éléments poutres à section constante calculée à partir d'un paramètre
histomorphométrique : l'épaisseur trabéculaire (TbTh). En comportement élastique,
les modèles fournissent des modules trabéculaires osseux proches des valeurs
classiques de la littérature [4360 - 19752 MPa]. En comportement élasto-plastique,
un renforcement de la contrainte ("écrouissage faible") dans la phase plastique a été
nécessaire pour obtenir des modèles prédisant des propriétés mécaniques proches des
valeurs de la littérature ( ∈num

TrabE  [6100 - 19752 MPa] et num
Trabeσ  moy = 218 MPa)

8.7. Conclusions

La méthode par éléments finis (MEF) a été employée pour prédire le comportement
mécanique de l’os spongieux de manière globale pour des échantillons à faible
densité. Les volumes maillés ont été pris de différentes tailles afin d'en évaluer
l'influence, sachant que les modèles les plus représentatifs sont ceux de grandes
dimensions puisqu'ils permettent de comprimer quasiment le même échantillon
numériquement et expérimentalement.
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Deux hypothèses simplificatrices sur le matériau ont été formulées : tout d’abord, il a
été choisi comme parfaitement élastique pour simuler la partie linéaire de la
compression de l’échantillon. Puis, un modèle de matériau élasto-plastique a été mis
en place afin de simuler l’apparition de l’endommagement (distorsion, cisaillement ou
rotule plastique) lors de l’affaissement de la structure trabéculaire. La difficulté reste
l’introduction des paramètres indispensables de la loi de comportement : E et σe, et
ce, malgré l’utilisation de valeurs initiales expérimentales.

Ces techniques mises au point, la méthode inverse a été appliquée afin
d’estimer le module d’élasticité du matériau constitutif des travées. Les propriétés
ainsi calculées par imagerie tomographique sont très supérieures à celles recensées
dans la littérature. Toutefois, malgré la moindre résolution de l’imagerie IRM, cette
technique apparaît plus fiable pour la détermination des caractéristiques mécaniques
tissulaires (en particulier le module d’Young).

La tentative d’ajustement des relations contraintes-déformations théorique
et expérimentale, lors d’un essai de compression n’a pas permis de déterminer les
paramètres E et σe de la loi de comportement, les valeurs obtenues pour ce sernier
étant alors très supérieures à celles de certains aciers, notamment en ce qui concerne
la limite élastique qui apparaît très liée au module d’élasticité. Les sources d’erreurs
peuvent être multiples car plusieurs techniques, utilisées les unes après les autres,
sont mises en jeu dans cette caractérisation tissulaire telles que la compression sous
presse de l’échantillon, l’imagerie par microtomographie puis la binarisation de
l’image et enfin la reconstruction par éléments finis. Les hypothèses d’homogénéité
et d’isotropie retenues sont manifestement erronées et les futurs développements de
ces recherches devront intégrer des lois de comportement plus réalistes. Le
développement des essais de micro-flexion des trabécules isolées devrait fournir de
premiers résultats propres à tester de nouvelles hypothèses.

L’utilisation de modèles 3D de géométrie réelle de l’os spongieux présente
malgré tout un double intérêt. Lors d’études in vitro, les modèles pouvant être
construits à partir d’images tomographiques de haute résolution, permettent de mettre
en relation les propriétés mécaniques apparentes, l’architecture et les propriétés du
tissu trabéculaire sur un même échantillon. Pour des études in vivo, nos travaux
semblent indiquer que l’imagerie par résonance magnétique constitue à l’avenir un
outil non invasif permettant d’obtenir des images 3D suffisamment précises pour
réaliser la simulation numérique du comportement mécanique de l’os spongieux. Ces
outils apparaissent alors précieux d’un point de vue clinique en vue d’applications
futures d’estimations du risque fracturaire.
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9 Modélisation par éléments finis de
trabécules osseuses

9.1 Introduction p.254

9.2 Rappel des conditions expérimentales et limites p.254

9.3 Résultats expérimentaux obtenus par essais de micro-flexion p.255
9.3.1 Essais élastiques sur travées humides p.255

         Utilisation de Sifasoft
9.3.2 Essais à rupture sur travées sèches p.260

9.4 Modélisation du tissu trabéculaire par EF (tomographies 20 µm) p.260
9.4.1 Bilan des simulations « élastiques » p.261

9.4.1.1 Module d’élasticité et âge
9.4.1.2 Module d’élasticité et volume trabéculaire osseux
9.4.1.3 Module d’élasticité et degré de minéralisation

9.4.2 Expérimentations et simulations élasto-plastiques parfaites p.265
9.4.2.1 Expérimentation
9.4.2.2 Simulation par EF – Limite Elastique

9.5 Evaluation du risque fracturaire p.272
9.5.1 Evaluation actuelle du risque fracturaire p.272
9.5.2 Rappels des méthodes de calcul (Etissu, σe) p.273
9.5.3 Nos propositions d’évaluation du risque fracturaire p.274

9.6 Conclusions p.278

9.1 Introduction

Afin de caractériser le tissu intrinsèque de l’os spongieux, un essai de micro-flexion a
été développé sur trabécules osseuses prélevées dans les pastilles inter med-lat
contiguës aux échantillons cubiques. Le protocole de manipulation a été développé au
chapitre 6 « Matériel & Méthodes ». Il consiste à effectuer un essai de micro-flexion
de type « poutre-console » sur travées osseuses au préalable tomographiées à 20 µm,
afin d’obtenir la géométrie exacte des échantillons. A l’aide des images
tomographiées, un modèle par éléments finis a été construit en utilisant des éléments
brique à huit nœuds.

9.2 Rappel des conditions expérimentales et limites

La première série d’essai dans le domaine élastique a été effectuée sur travées
humidifiées, la seconde, jusqu’à affaissement de la travée, a été faite sur travées
sèches du fait de l’utilisation d’un motif aléatoire projeté sur les échantillons.
Au total, trente travées ont été prélevées sur dix demi-pastilles d'os spongieux de
calcanéums. Sur chacune de ces travées, un minimum de douze essais ont été
effectués : trois dans chacune des quatre directions opposées de 90° (Figure 9. 1). Les
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essais sont réalisés sur travées humides trempées dans de l'eau déminéralisée pendant
au moins six heures. L’effort résultant sur la travée est relevé au cours du temps. Un
exemple de courbe est donné Figure 9. 2. La raideur de la courbe (pente en mN/mm)
est relevée pour chacun des 3 essais pour une direction donnée. Dans chaque
direction, les essais sont reproductibles.

Figure 9. 1. Travée n°58b à 0°, 90°, 180° et 270°
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Figure 9. 2. Exemple de courbe obtenue par essai de micro-flexion.

9.3 Résultats obtenus par essais de micro flexion

9.3.1 Essais élastiques sur travées humides

Les résultats obtenus par essai de micro-flexion sont donnés dans le Tableau 9. 1.
Suite à de mauvaises manipulations, des travées ont été endommagées, ce qui
explique que l'on n'obtienne pas de résultats dans certaines directions.
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Tableau 9. 1. Résultats des essais de micro-flexion. Raideurs
moyennes des travées en fonction de la direction (3 essais/direction).

Raideurs moyennes des travées en mN/mm
0° 90° 180° 270°

tr48a 15.6 17.7 12.9 15.0
tr48b 12.5 X X X
tr48c 41.7 84.3 72.0 71.1
tr50a* 94.2 130.1 120.1 100.5
tr50b* 1267.8 731.1 154.0 707.1
tr50c* 193.0 188.3 394.7 198.1
tr52a 125.2 494.5 153.5 1024.9
tr52b 369.5 106.3 320.9 87.5
tr52c* 300.3 127.0 524.1 126.4
tr56a 37.3 34.7 62.8 51.3
tr56c 41.3 52.9 95.0 55.7
tr56d 63.1 473.1 97.0 90.2
tr57b 3.0 23.4 2.3 22.4
tr57d 314.6 1393.3 205.4 395.3
tr57e 90.1 978.7 293.2 X
tr58a 59.4 86.5 120.7 116.8
tr58b 113.6 10.5 168.9 32.1
tr58c 52.6 184.5 73.6 186.6
tr59a 47.1 38.9 43.0 43.0
tr59b 136.1 129.1 143.5 83.4
tr59c 13.8 79.7 17.0 82.5
tr61a 11.5 X X X
tr61b 1.7 1.4 2.1 1.0
tr61c 5.3 4.3 5.5 3.9
tr63a 14.0 26.2 24.0 25.3
tr63b 19.2 120.2 24.5 115.0
tr63c 80.1 134.1 209.1 105.0
tr64a 52.4 70.3 65.4 55.7
tr64b 52.0 79.1 64.4 112.1
tr64c 246.3 376.8 220.4 1021.9

Les différences observées entre les raideurs dans les quatre directions sont avant tout
dues au fait que les travées n’ont pas une géométrie régulière. Cependant, il est
étonnant de constater que certaines travées présentant des symétries évidentes n'ont
pas forcément les mêmes raideurs dans les directions opposées et qu'à l'inverse,
certaines travées particulièrement irrégulières présentent des raideurs semblables
(Figure 9. 3).
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a) b) 

Figure 9. 3. Illustration d’une travée.

a).Travée 50b*, b) Travée 57b

Les tomographies ont été faites sur travées sèches uniquement. Il serait intéressant de
tomographier à l'avenir les travées humides également, ce qui correspondrait mieux à
la situation in-vivo de la travée. Sous l'effet de l'humidification, la travée peut gonfler
et ainsi changer légèrement de géométrie.

Utilisation de Sifasoft lors de l'essai de microflexion

Comme nous l’avons énoncé dans le chapitre « Matériel & Méthodes », nous avons
utilisé la technique de corrélation d’image pour pouvoir comparer qualitativement le
comportement de la travée lors de l'essai avec son comportement simulé. Brièvement,
cette méthode consiste à comparer le mouvement entre deux images (successives ou
non) de motifs aléatoires déposés sur l’objet à étudier. Cette méthode ne peut être
utilisée sur travée humide (du fait de reflets dus à l’humidité), aussi lors de la
première campagne d’essai, les manipulations ont été faites sur travées humides
(essais élastiques) puis sur travées sèches (essais élastiques + corrélation), mais pour
cette campagne de validation, nous n’avons appliqué qu’une direction de chargement.
Or, du fait de l’hétérogénéité des travées, ce type d’essai unique n’est pas
suffisamment représentatif. Aussi, cette campagne d’essai ne sera pas présentée dans
ce mémoire. Lors de la 2ème campagne d’essais, nous avons hésité et craint de
détériorer les travées en effectuant deux séries d’essais: une série « humide » et une
série « sèche » comportant 4 directions de chargement et 3 essais par direction, ce qui
aurait porté le nombre d’essais à 24 par travée. Les essais élastiques ont alors
uniquement été effectués sur travées humides, pour 30 échantillons sans utiliser la
méthode de corrélation d’images. Nous avons ensuite mené des essais à rupture sur 19
travées les plus fines provenant également de ce lot d’échantillons. Sur ces 19
travées, provenant de 7 demi-pastilles différentes, un essai élastique sur travée sèche
a été réalisé dans la direction trouvée la plus faible lors de l’essai sur travées humide,
puis l’essai à rupture à été effectué dans cette même direction et en utilisant dans ce
cas, la méthode de corrélation d’images. Un exemple de reconstruction et de travée en
position est donné Figure 9. 4.
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a) b)

Figure 9. 4. Exemple de travée avant essai

a) Travée reconstruite par tomographie, b) Travée positionnée avant essai sans
motif aléatoire

Un exemple de corrélation d’images est donné dans le domaine élastique sur travée
sèche (Figure 9. 5). On aperçoit sur cette illustration la pige d’application de l’effort,
le déplacement étant imposé au bâti inférieur. Le champ de déplacement dans la
direction 1 correspond à la direction horizontale de l’image, la direction 2 étant la
direction verticale de l’image. Les champs de déplacements sont exprimés en pixels.
La magnitude correspond à la norme du déplacement. La déformée est un maillage
virtuel correspondant au calcul du champ de déplacement sur chaque pattern. Depuis
la dernière mise à jour du logiciel Sifasoft par F. Morestin du LMSo (Août 2002), il
est possible d’enregistrer des séquences au cours du temps et du calculer les
déformations en mode séquentiel (ie l’image de base est l’image initiale, sans
application d’effort) ou en mode incrémental (deux images successives (i et i+1) sont
comparées).
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a) b)

Figure 9. 5. a) Norme des déplacements et b) précision des résultats
par corrélation d’images.

Les normes des déplacements (entre une image initiale et une image finale) pour
chacune des travées sont données à titre indicatif. Pour chaque résultat, on mesure la
précision du calcul. Il s’agit d’une erreur, exprimée en pixels, permettant d’évaluer la
précision du calcul de corrélation (Cf Annexe A4). Si la précision est inférieure à
0.01 pixel, le calcul est considéré comme étant suffisamment précis et les valeurs
trouvées par Sifasoft sont correctes. Pour certaines travées, la précision n'est pas
suffisamment bonne. Avant chaque essai et après réglage du positionnement de la
travée, un étalonnage est fait et basé sur la prise d’une photo (réglet-travée) pour
connaître la correspondance entre pixel-mm. Dans l’exemple illustré Figure 9. 5, la
flèche imposée est de 0.026mm ce qui correspond ici à 1.82 pixels (1mm = 70.01
pixels). Ceci est vérifié par la valeur du déplacement de la base de la travée trouvée
par Sifasoft, indiqué par un code couleur. Dans l’illustration présentée, le
déplacement indiqué prend en compte le déplacement effectué par la travée avant
contact avec la pige, mais il est maintenant possible de supprimer ce mouvement de
corps solide. De nombreux résultats peuvent être présentés par mesures par
corrélation d’images : le déplacement selon 1, selon 2, la norme de ces déplacements,
le maillage de la déformée, les vecteurs de déplacements, et en terme de
déformations : la déformation majeure de Hencky εI (déformation dans le repère
principal), la mineure de Hencky (εII), les déformations de Green-Lagrange (ε11, ε22,
ε12) (déformations dans le repère « général »).
Seuls quelques exemples seront présentés, le but principal étant de caler ces mesures
de déformation sur les valeurs obtenues par simulation numérique, après
expérimentation.
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9.3.1 Essais à rupture sur travées sèches

Les essais à rupture sur travées sèches ont été effectués dans les mêmes
configurations que celles sur travées humides. La seule contrainte a été le dépôt d’un
motif aléatoire suffisamment contrasté pour pouvoir faire de la corrélation d’image.
Le motif était constitué de poudre de toner (encre en poudre pour imprimante) déposé
par saupoudrage. La travée était ensuite mise en place sur le banc, la précision et
validité du motif étaient ensuite vérifiés avant chaque essai. Un premier essai a été
effectué pour chacune des travées sèches dans le domaine élastique, en prenant une
séquence de photos au cours de l’essai (vitesse de déplacement du bâti : 0.05 mm/s, et
une photo prise par seconde). Cette même manipulation a été faite au cours de l’essai
à « rupture ».
Un exemple de courbe d’essai à rupture est donné Figure 9. 6.
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Figure 9. 6. Exemple de courbe Effort-Déplacement d’essai à rupture
d’une travée

9.4 Modélisation du tissu trabéculaire (Tomographies à 20 µm).

Les modèles par éléments finis des travées osseuses ont été réalisés à partir d’images
tomographiques à 20 µm. Nous avons regroupé les voxels en moyennant les niveaux
de gris respectifs afin de limiter le nombre d’éléments du maillage. La résolution
ainsi atteinte est de 40 µm. Ce regroupement n’influence pas de façon significative
les résultats obtenus (Cf Chapitre 6 « Matériel & Méthodes »), aussi, pour des raisons
de temps de calculs, la résolution de 40 µm a été conservée. Seuls des éléments
briques à 8 nœuds ont été utilisés dans ces modèles. Pour simuler l'application du
déplacement sur la travée, la pige d’application de l’effort a été modélisée sous forme
d'un cylindre infiniment rigide entrant en contact avec la travée sans frottement. Pour
solliciter la travée dans la même position que lors de l’essai expérimental, des photos
ont été prises pendant l’essai, et permettent alors le calage en angle et en hauteur du
cylindre par rapport à la travée. Un exemple de positionnement expérimental, et de la
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simulation correspondante est donnée Figure 9. 7. L’encastrement de la travée a été
simulé par blocage des nœuds de la base (la simulation de l’encastrement par collage
n’étant pas nécessaire, en terme de variation de raideur de l’ensemble, cf Chapitre 6
« Matériel & Méthodes »).
Comme dans le cas des échantillons cubiques, les simulations ont été faites au
CINES, Centre de calculs de l'Enseignement Supérieur basé à Montpellier

a) b)

Figure 9. 7. Comparaison des travées

a) Positionnement expérimental, b) Positionnement numérique

Pour tous les calculs, les trabécules osseuses sont considérées comme étant
homogènes et isotropes.

9.4.1. Bilan des simulations élastiques sur travées humides.

Les 30 travées prélevées sur 10 pastilles différentes ont été testées et simulées dans
les 4 directions d’application de la charge (sauf dans les cas ou la correspondance
expérimentale n’existait pas). Une loi de comportement élastique parfaite à été
utilisée. La méthode inverse a alors pu être appliquée. Nous avons relevé la raideur
expérimentale et la raideur numérique (après implémentation d’un module
trabéculaire initial et arbitraire MPaE initial

trab 8000= ). L'ensemble des résultats est

regroupé dans le Tableau 9. 2
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Tableau 9. 2. Calcul du Module d’Young trabéculaire sur travées
humides après simulation dans chacune des directions.

MODULES D'YOUNG en GPa
Age BV/TV 0° 90° 180° 270° Moyenne Ecart-type

tr48a 3.81 2.65 3.22 2.46 3.04 0.61
tr48b 86 7.61 4.08 X X X 4.08 X
tr48c 3.90 8.35 6.83 6.93 6.50 1.87
tr50a* 6.07 10.53 7.32 8.62 8.13 1.90
tr50b* 73 14.63 5.90 8.37 0.73 5.89 5.22 3.21
tr50c* 4.83 5.54 11.31 5.53 6.80 3.02
tr52a 4.19 4.50 3.62 7.32 4.91 1.65
tr52b 77 11.11 3.28 5.53 4.08 4.98 4.47 0.99
tr52c* 1.51 5.13 5.23 5.24 4.28 1.85
tr56a 0.72 0.88 1.56 2.43 1.40 0.78
tr56c 82 9.74 1.17 1.46 2.18 1.36 1.54 0.44
tr56d 1.69 31.77 2.43 3.88 9.94 14.58
tr57b 0.21 0.46 0.16 0.53 0.34 0.18
tr57d 85 9.45 10.55 34.33 7.03 9.69 15.40 12.71
tr57e 0.57 2.18 1.90 X 1.55 0.86
tr58a 4.21 6.68 8.86 8.57 7.08 2.14
tr58b 69 11.89 3.99 1.92 4.59 3.83 3.58 1.16
tr58c 8.28 8.91 11.60 11.12 9.98 1.63
tr59a 5.42 5.55 5.13 5.00 5.28 0.25
tr59b 79 9.99 6.27 11.34 6.12 5.43 7.29 2.73
tr59c 3.75 10.79 5.24 9.81 7.40 3.43
tr61a 0.48 X X X 0.48 X
tr61b 65 3.57 1.14 1.32 1.18 0.93 1.14 0.16
tr61c 1.30 0.93 1.50 0.74 1.12 0.34
tr63a 4.48 6.42 5.51 6.95 5.84 1.09
tr63b 91 6.76 0.41 3.37 0.38 2.61 1.69 1.53
tr63c 0.39 0.30 0.86 0.79 0.59 0.28
tr64a 7.21 7.82 8.60 5.19 7.21 1.46
tr64b 61 9.83 1.52 3.08 3.73 3.76 3.02 1.05
tr64c 2.80 5.35 2.44 8.85 4.86 2.96

Rq : Les travées 56d et 57d présentent des valeurs à 90° largement supérieures à
celles obtenues dans les autres directions. Pourtant les résultats sont formels.

Les moyennes des modules d’Young dans les quatre directions ont été faites. Or, les
travées osseuses sont inhomogènes, ce calcul de moyenne n’est alors, a fortiori, pas
correct. Mais, les différences de modules entre d’une part les angles opposés (entre 0
–180° et 90-270°) et d’autre part les angles adjacents (0-90° et 180-270°) ne sont pas
élevées (en général, inférieure au double de la valeur), nous avons considéré que la
moyenne des valeurs pouvait donner une bonne approximation du comportement
général de la travée. Cette hypothèse simplificatrice constitue l’un des plus grands
biais de cette étude, mais, il n’existe pas, à notre connaissance, d’éléments finis ayant
4 modules d’Young différents (dont 2 dans 2 directions opposées). Des éléments de
type « composites » existent mais il est également délicat d’appliquer un module
correspondant à un essai dans une direction à tous les éléments dont les normales aux
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faces soient parallèles à la direction de chargement. Donc, tant que nous n’aurons pas
d’informations supplémentaires quant à la nature intrinsèque du matériau (en sus de la
géométrie et des propriétés internes, de la présence de packets, de lignes
cémentantes…), il sera difficile de créer un modèle réaliste et représentatif de la
travée. Ainsi, après avoir fait la moyenne par pastille, les modules d'Young suivants
sont obtenus par simulation numérique dans les quatre directions (Figure 9. 8).

Moyennes des modules d'élasticité par pastille
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Figure 9. 8. Moyenne des Modules d’Young obtenus par échantillon sur
travées humides

Les modules d’Young moyens obtenus sur travées humides par essais de microflexion
oscillent entre 910 et 6880 MPa pour 10 demi-pastilles différentes. Le module
d’Young moyen des 10 demi-pastilles vaut MPaE humide

élastique 18954806 ±= et est donné

uniquement à titre indicatif. La valeur très faible de 910 MPa provient d’un
échantillon d’os spongieux très filaire (Cf Annexe pour visualisation). Hormis cette
faible valeur, les résultats obtenus restent dans la fourchette de la littérature (7800
MPa obtenu par Mente et al par essai de flexion type poutre-console [Men89] et entre
1980 et 3380 MPa sur tissu trabéculaire vertébral en flexion 4 points selon Choi et al.
[Cho92]).
Nous avons alors cherché les différentes relations pouvant exister entre les modules
d’Young obtenus sur travées et des paramètres propres aux échantillons (âge, degré
de minéralisation sur demi-pastille adjacente, BV/TV mesuré par
histomorphométrie…).
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Module élastique et âge

Module élastique = f(Age)

y = -0.0048x + 5.1756
R2 = 0.0002
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Figure 9. 9. Corrélation entre le Module d’Young trabéculaire et l’âge
des donneurs.

Aucune corrélation n’existe entre l’âge des donneurs et le module d’Young de leur
tissu trabéculaire de calcanéum.

Module élastique et volume trabéculaire osseux :

Module élastique = f(Bv/Tv)

y = 0.5476x - 0.3743
R2 = 0.2129

0
2
4
6
8

10
12
14
16
18
20

0 5 10 15 20

Volume trabéculaire osseux Bv/Tv en %

M
od

ul
e 

él
as

tiq
ue

 e
n 

G
Pa

y = 114.19x + 3238.5
R2 = 0.1276
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Figure 9. 10. Corrélation entre le Module d’Young trabéculaire et le
volume trabéculaire osseux

a) BV/TV calculé en Histomorphométrie, b) BV/TV calculé par micro-radiographie
sur ½ pastille adjacente.

Aucune corrélation entre le Module d’Young et le volume trabéculaire osseux calculé
en histomorphomatrie et en micro-radiographie n’a été trouvée. Ceci peut s’expliquer
du fait que les calculs des modules ont été effectués uniquement à partir de 3 travées
provenant d’une demi-pastille, les mesures de BV/TV par micro-radiographie ont été
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faites sur la demi-pastille adjacente et les valeurs de BV/TV obtenues par
histomorphométrie sont réalisées à partir de 3 coupes sur l’échantillon cubique latéral
correspondant.

Module élastique des travées et degré de minéralisation :

Module élastique = f(Degré de minéralisation)

y = 2.9774x + 1.5898
R2 = 0.0612

0.00

2.00

4.00

6.00

8.00

0.8 0.9 1 1.1 1.2 1.3 1.4 1.5

Degré de minéralisation en g minéralisation/cm3

M
od

ul
e 

él
as

tiq
ue

 e
n 

G
Pa

Figure 9. 11. Corrélation entre le Module trabéculaire et le degré de
minéralisation.

Il n’est pas surprenant que l’on n’obtienne pas de corrélations entre le module
d’Young et le degré de minéralisation. En effet, le module correspond à la moyenne
d’essais sur 3 travées au maximum, tandis que le degré de minéralisation est mesuré
sur une demi-pastille entière. Nous avons d’ailleurs déjà montré que des corrélations
significatives existaient entre ce même degré de minéralisation et des valeurs globales
de modules mesurées sur échantillons cubiques. Par ailleurs, le tissu trabéculaire est
fortement hétérogène et anisotrope, et les propriétés élastiques de l’os interstitiel non
minéralisé peuvent jouer un grand rôle dans le comportement élastique résultant
d’une trabécule. D’où l’importance de la prise en compte de l’architecture 3D en sus
de la mesure du degré de minéralisation.

9.4.2. Expérimentations et Simulations élasto-plastique parfaites.

19 essais sur travées sèches ont été effectués et concernent 7 demi-pastilles. Un essai
dans le domaine élastique a été effectué avant d’endommager les échantillons. Les
résultats obtenus après simulation numérique (en se calant sur la raideur
expérimentale) sont donnés dans le Tableau 9. 3 et permettent de comparer les
résultats en terme de module d’Young obtenus précédemment sur travées humides.
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Tableau 9. 3. Module d’Young obtenus par simulation numérique après
essais élastiques sur travées sèches.

Direction de
l’essai

Module d’Young
(MPa)

EMoyen par demi pastille
(MPa)

tr48a 0° 5390
tr48c 0° 12430 8 910

tr56a 270° 6580
tr56c 0° 3280
tr56d 0° 2780

4 210

tr57b 0° 190
tr57d 0° 6060
tr57e 0° 1450

2 570

tr59a 90° 8220
tr59b 270° 14910
tr59c 0° 8060

10 400

tr61a 90° 360
tr61b 0° 1940

1 150

tr63a 0° 8040
tr63b 0° 680
tr63c 0° 650

3 120

tr64a 0° 6480
tr64b 0° 2090
tr64c 180° 2400

3 660

Le module d’young moyen des 7 demi-pastilles est donné à titre indicatif et vaut
MPaE sèche

élastique 34404860 ±= . Seules 18 simulations numériques avec une loi de

comportement élasto-plastique ont pu être faites (du fait d’un problème de divergence
du calcul non résolu).

Expérimentation

La courbe expérimentale de l'essai à rupture sur travée sèche est donnée Figure 9. 12.
Essai à rupture de la travée 43c

y = 675.21x + 2.6525
R2 = 0.9997
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Figure 9. 12. Courbe expérimentale d’un essai à rupture sur travée.
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La raideur élastique et la limite en effort du domaine élastique, Fe, est définie par le
niveau d'effort correspondant à un écart de 10% avec le comportement linéaire.

Simulation par éléments finis et détermination de la limite élastique

Afin de déterminer la limite élastique σem du tissu trabéculaire, nous faisons
l'hypothèse d'une loi de comportement élasto-plastique parfaite, la valeur de σem étant
fixée initialement arbitrairement.
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Figure 9. 13. Hypothèse d'une loi de comportement élasto-plastique
appliquée au tissu trabéculaire

Différentes valeurs de Module élastique et de contrainte limite élastique sont testées
afin de caler la simulation numérique et l’expérimentation. Un exemple de calage est
donné Figure 9. 14.
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Figure 9. 14. Calage entre les simulations numériques et la courbe
expérimentale.

Avec E=Module D’Young implémenté dans le calcul numérique et s (=σem) la limite
élastique.
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Dans l’illustration ci-dessus, la simulation calant au mieux avec la courbe
expérimentale est trouvée pour un module élastique initial E=8000 MPa et une limite
élastique σem=80 MPa. Ce procédé « itératif » a été effectué pour tous les essais à
rupture.

Tableau 9. 4. Valeurs de Modules d’Young et de limite élastique
implémentés dans le calcul numérique élasto-plastique pour se caler
sur la courbe expérimentale pour chaque travée.

Module d’Young
(MPa)

Limite élastique
(MPa)

tr48a 5390 100
tr56a 6580 80
tr56c 4000 40
tr56d 2780 40
tr57b 300 10
tr57d 5000 50
tr57e 1450 15
tr59a 6000 30
tr59b 14910 60
tr59c 5500 50
tr61a 300 30
tr61b 1940 50
tr63a 8040 50
tr63b 800 20
tr63c 900 10
tr64a 8000 80
tr64b 4000 30
tr64c 2400 30

En comparant les Tableau 9. 3 et Tableau 9. 4, on peut constater qu’il a parfois été
nécessaire de modifier le module d’Young obtenu lors de l’essai élastique sur travée
sèche pour pouvoir se caler par la suite sur l’essai expérimental à rupture. Ceci peut
s’expliquer par le fait que l’on ne connaît pas avec précision la limite entre le
domaine élastique et le domaine d’endommagement des travées. Aussi, lorsque nous
avons fait le 1er essai élastique sur travée sèche, malgré nos précautions, il est
possible que nous soyons sortis légèrement du domaine élastique. On peut également
envisager un décollement du massif de colle contenant la travée après de nombreux
essais.
Les valeurs moyennes obtenues en terme de modules d’Young et de limite élastique
par demi-pastille sont regroupées dans le Tableau 9. 5. Le module d’Young moyen et
la limite élastique moyenne après calage - simulation numérique – expérimentation-
des 6 demi-pastilles valent respectivement MPaE sèche

élastique 26704110 ±=  et

MPae 1140 ±=σ .
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Tableau 9. 5. Modules d’Young et limite élastiques moyens par demi
pastille. Essais à rupture sur travées sèches.

Modules d'Young moyen
(MPa)

Limite Elastique moyenne
(MPa)

N°56 4454 53
N°57 2250 25
N°59 8803 47
N°61 1120 40
N°63 3247 27
N°64 4800 47

Une autre méthode existe et consiste en l'observation des niveaux de contraintes de
Von Mises à l'emplacement de la formation d'une rotule plastique pouvant se former.
Cette valeur correspond à la limite élastique de cette travée. Nous n’avons que peu
utilisé cette technique considérée trop « visuelle ».
Une illustration de cette méthode est donnée Figure 9. 15.

Figure 9. 15. Contraintes de Von Mises sur une travée

Une autre méthode a consisté à utiliser les techniques de corrélations d’images (Cf Chapitre 6
« Matériel & Méthodes » ) qui permettent de mesurer des champs de déplacement et par suite,
d’obtenir des champs de déformations. L’utilisation d’une caméra CCD permet de suivre au
cours du temps et à condition de vérifier la précision du calcul, l’évolution de ces champs tout
comme peut le faire une simulation numérique. L’inconvénient de cette méthode est dû au
caractère « plan » de l’imagerie qui ne permet alors pas de quantifier les contraintes
existantes.
Tous les essais à rupture ont été couplés avec des mesures par corrélations d’images.
Cependant, il est relativement difficile de présenter ces résultats de façon synthétique. En
effet, par corrélation d’images, il est possible de récupérer des valeurs de déformation
localement par l’intermédiaire de simulation de jauges, lignes, sections…. Il est ensuite
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possible de comparer ces résultats aux résultats obtenus par simulations. Mais en terme de
présentation des résultats, cela n’a pas grand sens de donner des moyennes de déformations.
A titre indicatif, une illustration correspondant à une zone de mesure par corrélation et les
résultats obtenus au cours de l’essai est donnée Figure 9. 16.
Ce même type de mesure peut être fait sur la simulation numérique correspondante au cours
du temps et avec le même type de résultats. Ceci permet de valider en partie la simulation
numérique. Un exemple en est donné Figure 9. 17.
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Figure 9. 16. Mesure de Déformations par corrélation d’images

a) Emplacement de la rosette (zone de mesure), b) Evolution des valeurs de
déformation au cours du temps
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a) b)

Figure 9. 17. Simulation numérique sur travée osseuse

a) Début de la simulation, b) fin de la simulation

A titre illustratif, la Figure 9. 18 montre une travée de 2 mm de hauteur ayant été
imagée et reconstruite à l’ESRF avec une résolution de 2 µm. Cette manipulation a
une telle résolution a été possible sur une travée de faible hauteur. Cette
reconstruction est remarquable dans le sens ou les informations obtenues sur la
géométrie interne (ou structure) permettrait de donner des ébauches de réponses en ce
qui concerne les micr fractures ou microcracks que l’on peut observer dans les
travées. Seulement, les moyens mis en œuvre pour cette expérimentation sont
actuellement trop importants pour envisager une application à court terme clinique.

a) b)

Figure 9. 18. Tomographie d’une travée à 2 µm

a) Travée 3D, b) Zoom sur intérieur de la travée
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9.5 Evaluation du risque fracturaire

9.5.1. Evaluation actuelle du risque fracturaire [Kan02].

Chez l’homme, in vivo, le diagnostic d’ostéoporose et donc de risque de fracture est
basé sur la densité minérale osseuse (DMO) mesurée par absorptiométrie. Cette
définition fait l’objet d’un consensus et a été donnée par l’Organisation mondiale de
la Santé à la suite de l’avis d’experts. L’ostéoporose est définie par une densité
minérale osseuse inférieure à au moins 2,5 déviations standard en-dessous de la
valeur moyenne de DMO des femmes non ménopausées. La déviation standard est
appelée T score. L’ostéoporose sévère ou avérée associe un T-score inférieur à 2,5 et
une ou plusieurs fractures. Le site de mesure recommandé pour la prédiction des
fractures est la hanche. D’autres sites peuvent être utilisés : colonne lombaire mais la
DMO est souvent majorée par la présence d’arthrose, avant-bras etc…
Bien que la prédiction des fractures soit bonne par la mesure de la DMO, elle peut
être améliorée par 2 types d’éléments :
La mesure de paramètres biochimiques reflétant la résorption osseuse. Après la
ménopause, le remodelage est globalement augmenté, avec une résorption plus
augmentée que ne l’est la formation. Le résultat sur la quantité d’os est donc négatif.
Plus la résorption est importante, plus la perte d’os et donc le risque de fracture sera
important.
Des facteurs cliniques, indépendants de la DMO, qui sont l’âge, l’existence de
fractures non traumatiques, une ménopause précoce, des antécédents familiaux de
fracture de hanche ou d’ostéoporose, l’utilisation de corticoïdes oralement.
La prise en compte de la qualité tissulaire permettrait également de mieux
comprendre et de mieux estimer le risque de fractures. Cette qualité tissulaire est
déterminée par au moins quatre facteurs [Bur02].
1) Les propriétés du collagène par rapport à la matrice minérale : Les thérapies
anti-résorption préviennent la perte osseuse en supprimant le remodelage osseux et en
augmentant la minéralisation du tissu osseux matriciel.
2) L’accumulation des microdommages : La suppression de plus de 50 % du
remodelage osseux chez des chiens pendant un an [Mas00] montre une accumulation
des microdommages dans les cotes et les vertèbres lombaires de ces animaux, tandis
qu’une suppression de moins de 50 % du remodelage osseux a montré une plus faible
et moins critique accumulation des dommages.
3) L’architecture et la géométrie de l’os spongieux et cortical : un traitement par
biphosphonate altère l’architecture tridimensionnelle de l’os trabéculaire, la rendant
plus isotropique indépendamment de la densité minérale osseuse.
4) Le remodelage osseux (Bone Turnover) : La réduction du remodelage osseux
par traitement « anti-résorption » semble réduire le risque de fracture.
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9.5.2. Rappel des méthodes de calcul ou d’estimation des paramètres mécaniques

d’élasticité (Etissu, σe).

Méthodes pour estimer le Module d’Young
tissulaire Etissu

Méthodes pour estimer la limite élastique σe

1) Calcul par identification MEF-Essai de
compression sur échantillons cubiques (Phase 2,
ci après).

1) Calcul par identification MEF-Essai de
compression sur échantillons cubiques +
corrélations avec les différents paramètres
structuraux ou architecturaux

2) Calage MEF-Essai de microflexion sur travées
osseuses

2) Calage MEF-Essai de microflexion sur travées
osseuses + corrélations avec les paramètres
structuraux

3) Estimation in vivo à partir de données
ScannerX (HU, BMC) (Phase 1, ci après)

3) Estimation à partir de données cliniques
(par IRM, ScannerX, Ultrasons) + biopsies
(paramètres structuraux) (Phase 3, ci après)

9.5.3. Nos propositions d’évaluation du risque fracturaire.

Selon les auteurs Kotzki et Laval-Jeantet, un lien est existant entre les propriétés
mécaniques obtenues sur calcanéums et le risque de fracture de la hanche [Kot93]
[Lav95]. En ayant une plus grande série d’essais, on peut envisager d’obtenir, pour le
calcanéum, des relations liant des paramètres mécaniques classiques tels le module
d’Young apparent expérimental et la contrainte globale à rupture (pour un essai de
compression) et des paramètres pouvant être mesurés par scanner X en milieu
hospitalier tels la densité Hounsfield (HU) et le BMC (Bone Minéral Content). Il sera
alors possible de déterminer, à partir d’abaques prédictifs (Figure 9. 19) avec un
intervalle de confiance à 95 % (±2 SD) ou 98 % (±2.5 SD), ces paramètres
mécaniques ; le but ultime à long terme étant d’évaluer par là-même le risque de
fractures encouru par des patients.

HU ou BMC

Eglobal apparent ou
σrupture global

± 2SD

± 2.5 SD

Figure 9. 19. Exemple d’abaque envisageable.

En utilisant les images IRM, il est par ailleurs possible, d’une part,
d’estimer des paramètres de types topologiques, histomorphométriques ou de volume
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trabéculaire osseux (BV/TV) [Gom01], et d’autre part, il pourrait être envisageable
de construire in vivo un modèle par éléments finis à 150 µm de résolution basé sur
des éléments poutres à sections variables et respectant au mieux les paramètres
établis précédemment. Il serait alors possible de simuler le comportement mécanique
du matériau osseux en implémentant les propriétés d’élasticité (Eglobal , σélastique)
estimées à partir de données cliniques (IRM, scanner, US, biopsies). Avec un plus
large panel d’échantillons, il pourrait être intéressant de reprendre en considération
l’âge et le sexe des donneurs (l’âge n’étant pas, dans cette étude, ressorti comme
étant un paramètre déterminant, nos échantillons ne représentent qu’une part de la
population).

D’autres facteurs, tels l’existence d’une ménopause précoce ou de fractures non
traumatiques antérieures pourraient être mis en relation avec les différents paramètres
mesurés par IRM, scannerX et aux paramètres mécaniques estimés. Ces facteurs
doivent également être comparés aux mesures classiques de BMD (Bone Minéral
Density) sur hanche, vertèbres…
Un schéma prédictif et récapitulatif est donné page suivante :
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PHASE 1 : Corrélations Mécanique / Paramètres Cliniques

  

Calcanéum entier Prélèvement d’échantillons cubiques et de travées

N échantillons d’os spongieux
de qualité « standart »
Et N échantillons d’os
spongieux ostéoporotique 

Réseau
trabéculaire à
l’échelle
globale

Trabécule osseuse à l’échelle
microscopique

Trabécule osseuse à l’échelle
microscopique – Structure interne de
la trabécule.

Déformation (%)

E
apparent expérimental

σ
rupture apparent
expérimental

σ
élastique
expérimental

HU ou BMC

 ou

± 2SD

± 2.5 SD

Courbe Expérimentale (Compression ou Microflexion) Paramètres mécaniques fonctions de paramètres
cliniques

Campagne complémentaire d’essais mécaniques (compression et microflexion) sur échantillons d’os
spongieux « normaux » et « ostéoporotiques » permettant d’obtenir des modules d’Young
expérimentaux apparents et des contraintes à rupture apparentes couplée à des mesures de densité
(HU, BMC) obtenue sur matériels cliniques (ScannerX) et à des relevés de types
histomorphométriques mettant en évidence précisément la structure interne du tissu trabéculaire
(packets, lignes cémentantes…).

ð Obtention de relations liant les paramètres mécaniques apparents expérimentaux aux
paramètres « cliniques » : Création d’Abaques

exp
appE , exp

appσ = f( HU, BMC…)

PHASE 1

érimental
apparentrupture

expσ

érimental
élastique
expσ

érimental
apparentE exp

érimental
apparentrupture

expσ

érimental
apparentE exp
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Remarque : L’imagerie par tomographie X à très haute résolution (µCT) peut également être utilisée
pour obtenir, sur échantillons cubiques, des volumes à 40 ou 20 µm de résolution et sur travées
osseuses, des modèles pouvant aller jusqu’à 2 µm de résolution. L’un des inconvénients majeur de
cette technique ne réside pas dans le temps d’acquisition des volumes mais dans le délai d’obtention
de temps de faisceaux. De plus, ces techniques à très haute résolution ne seront certainement pas
exploitées dans l’immédiat en milieu hospitalier, contrairement à l’IRM « classique ».

PHASE 2 : Modélisation et Identification

Volume IRM Volume Squelettisé MEF

⇒ Etissu
exp
appE

MEF

Déformation ε (%)

σ

Paramètres structuraux 
& architecturaux

σe

Utilisation de l’IRM clinique in vivo pour estimer l’architecture ± fine (150 µm)ou IRM
« expérimental » (résolution + fine, 78 µm) de l’os spongieux et créer à partir de ces données un
modèle par Eléments Finis afin d’estimer le Module d’Young tissulaire. Différents modèles
peuvent être construits : de type filaire, avec ou non des sections de poutres variables calées sur les
valeurs obtenues de TbTh données par l’IRM ou l’histomorphométrie, si l’échantillon est de type
ostéoporotique, ou de type hybride, combinant des éléments plaques et poutres et en meilleure
adéquation avec la géométrie « normale » de l’os spongieux.
BUT : Injecter dans le modèle Elément Finis, les données mécaniques apparentes issues des essais,
tester différentes lois de comportement et caler le modèle numérique aux résultats expérimentaux.
En déduire un module d’Young estimé tissulaire et/ou une contrainte élastique limite σe.

PHASE 2

Corrélations entre la contrainte élastique limite σe et les différents paramètres structuraux,
architecturaux et de qualité osseuse (Type de forme osseuse : courbure, lamellaire, fractionnement,
espacement…). Corrélation de σrupture en fonction de HU ou du BMC

PHASE 3

+ qualité osseuse

érimental
apparentrupture

expσ

érimental
élastique
expσ érimental

apparentE exp

théorique
apparentE
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HU ou BMC

σrupture
apparent

Zone de 
non fracture

Zone de 
fracture

Paramètres de qualité osseuse
HU ou BMC

Réduction de l ’intervalle
de confiance

σrupture
apparent

Exemple : Cohorte de Femmes
ménopausées

HU, BMC, Qualité du tissu Trabéculaire...

σapp
estimé

rupture

Risque de Fracture

- : Normal

__ : Ostéoporotique

Mesures de densité sur patients (HU, BMC) sur matériels cliniques (ScannerX) et par biopsie osseuse
et permettant grâce à la modélisation par éléments finis (MEF) d’estimer les propriétés mécaniques de
l’os spongieux, particulièrement la contrainte de rupture apparente rupt

appσ sous forme d’une plage

d’évaluation, à situer par rapport aux données expérimentales (Phase1) afin d’évaluer le risque
fracturaire par comparaison.

PHASE 4

Cohorte de patients « normaux » et « ostéoporotiques » suivis sur 10 ans par exemple, pour apprécier
la justesse du modèle.
Prédiction individualisée du risque fracturaire sans interventions cliniques invasives (réaliste ?) et
comparaison avec le dossier du patient (fractures, tassements vertébraux…) au cours du temps.

ð Obtention de plages d’estimation des paramètres mécaniques expérimentaux en fonction de
paramètres « cliniques » et estimation « directe » du risque fracturaire:

estimé
apparentE , estimé

apparentruptureσ  = f( HU, BMC…)

L’AVENIR ?
R

Phase 1,
Directe, sur échantillons

estimé par
MEF

+ MEF + E & σe

Plage d’évaluation

COMPARAISON

érimental
apparentrupture

expσ
érimental

apparentrupture
expσ

estimé
apparentruptureσ Sujet
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9.6 Conclusions

La méthode de caractérisation élastique du tissu trabéculaire, réalisée à l'aide
d'images tomographiques, de MEF et d’essais de microflexion a permis de calculer
des modules d’Young sur travées humides et sèches, ainsi que des limites élastiques
dans le cas d’essais à rupture. Le module moyen obtenu lors d’essais élastiques sur
travées humides est : MPaE humide

élastique 18954806 ±=  pour 30 travées (soit 10 demi-

pastilles différentes), celui calculé sur travées sèches vaut
MPaE sèche

élastique 34404860 ±=  pour 19 travées (soit 7 demi-pastilles différentes). Ce

dernier module sur travées sèches a été recalculé après calage des essais à rupture et
des simulations élasto-plastiques parfaites, il vaut alors MPaE sèche

élastique 26704110 ±=

et MPae 1140 ±=σ  pour 17 travées (soit 6 demi-pastilles différentes). Ces modules

moyens sont donnés à titre indicatif, mais sont tout de même proches de ceux trouvés
dans la littérature pour des essais de flexion (7800 MPa obtenu par Mente et al par
essai de flexion type poutre-console [Men89] et entre 1980 et 3380 MPa sur tissu
trabéculaire vertébral en flexion 4 points selon Choi et al. [Cho92]).
Cette étude a également permis de mettre en évidence l'effet de la déshydratation du
tissu trabéculaire sur son comportement élastique. Logiquement, les travées ont un
module d'élasticité supérieur après déshydratation et l'augmentation moyenne de 40%
observée pour le module d'Young rejoint les résultats de Townsend obtenus par
flambage sur des travées d'os spongieux de tibia montrant une augmentation de 25%
du module d'Young après déshydratation [Tow75]. Quelques précautions sont tout de
même à prendre quant à l’interprétation de cet effet de la déshydration. En effet,
l’erreur entre les deux modules moyens peut atteindre les 40 %, l’écart type étant
également du même ordre. Certaines travées présentent un module identique avec ou
sans déshydratation tandis que d’autres peuvent révéler des modules variant du simple
au double. La différence entre les modules que nous obtenus sur travées dite « sèche »
et sur travée dite « humide » n’est peut-être pas uniquement dû à la déshydratation.
On peut alors légitimement remettre en cause le positionnement de la travée et/ou le
capteur (pige) lors de la manipulation, ainsi que l’influence de l’eau sur le massif de
colle, que nous n’avons pas testée.

Par essai à rupture des trabécules osseuses, la limite élastique par méthode
inverse peut être déterminée, en faisant l'hypothèse d'une loi de comportement de
plasticité parfaite (pas d’écrouissage) pour le tissu trabéculaire. La limite élastique
moyenne établie ici ( MPae 1140 ±=σ ) est inférieure à celle rapportée par Van

Rietbergen et al. pour le tissu trabéculaire d'échantillons d'os spongieux de têtes
fémorales humaines (210 MPa), apparemment excessive en comparaison à celle de
l’acier.

L’une des perspectives majeure de cette étude serait de prendre en compte
l'hétérogénéité et l'anisotropie des travées dans l’estimation de sa limite élastique
(structure, texture, paramètres biologiques intrinsèques…).
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Le degré de minéralisation relevé par microradiographie sur demi-pastille n’est pas
corrélé au module d’Young mesuré sur les travées osseuses, mais l’est au module
apparent expérimental exp

appE et à la contrainte maximale exp
ruptσ σmax mesuré sur les

échantillons cubiques d’os spongieux par essais de compression. Ce résultat est
somme toute logique, car la travée osseuse n’est pas une unité structurale élémentaire,
le degré de minéralisation alors calculé sur la totalité de la demi-pastille, ne peut être
lié à un module calculé sur 3 travées prélevées sur la demi-pastille adjacente.

La méthodologie de prédiction du risque fracturaire a été abordée. La mise
en corrélation des paramètres mécaniques à la limite d’élasticité et à rupture, entre,
d’une part, les paramètres structuraux et architecturaux, et d’autre part, la qualité du
tissu osseux, n’a pas été menée à son terme mais nous en avons précisé la
méthodologie et l’utilité quant à l’amélioration de la prévision du risque fracturaire.

La prise en compte de la qualité du tissu osseux fait l’objet d’études
récentes [Bur02], cliniquement et expérimentalement (modèle animal) et nous
pensons que la connaissance des propriétés et paramètres de la structure interne de
l’os trabéculaire permettra de mieux comprendre, à terme, les comportements
mécaniques très spécifiques de ce matériau, particulièrement ses modes de ruine.
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10 Synthèse - Discussion
10.1. Introduction p.280

10.2. Techniques utilisées. P.280
10.2.1. Scanner X p.280
10.2.2. IRM sur calcanéum entier p.281
10.2.3. Histomorphométrie p.282
10.2.4. DXA-US p.282
10.2.5. IRM sur échantillons cubiques p.284
10.2.6. Microtomographie par rayonnement synchrotron (ESRF) p.285
10.2.7. Tomographie (CNDRI) p.286
10.2.8. Essais Mécaniques p.286
10.2.9. Mesures de densité p.288

10.3. Résultats paramètres structuraux – architecturaux p.288

10.4. Modélisation par éléments finis p.291

10.1 Introduction

Ce chapitre a pour but, d’une part, de réexaminer l’ensemble de nos résultats en les
confrontant aux données issues de la littérature, et d’autre part, d’analyser les
différents biais liés aux techniques utilisées dans cette étude.
La méthodologie originale d’évaluation du risque fracturaire proposée sera enfin
testée et discutée en regard des techniques classiques utilisées, en particulier les
mesures de densité minérale osseuse.

10.2 Techniques utilisées

10.2.1. Scanner X

Cette technique a été utilisée afin de mesurer la densité Hounsfield, paramètre corrélé
avec les propriétés physiques des différents tissus spongieux, telles la densité
apparente (ρapp), le module d’Young (E) ou la contrainte ultime en compression σu

[Hvi89] [Lew97] [Lim97] [Roh91] [Tay02] Hvid et al, en particulier, indiquent des
relations linéaires entre ces paramètres pour l’os spongieux de tibia avec des
coefficients r variant de 0.782 à 0.878 pour 94 échantillons.
L'examen de coupes scanner permet d'exploiter cette densité radiologique. Il s'agit de
la densité des pixels, surfaces élémentaires constituant les images numériques
obtenues par tomodensitométrie, exprimée en unités HOUNSFIELD (HU). HU (sans
dimension) est le paramètre de contraste dans une coupe scanner. Il est proportionnel
au rapport de l'atténuation linéaire moyenne de l'élément considéré µ et celle de l'eau

eauµ  dans les mêmes conditions. Il faut cependant rappeler que les mesures de densité

Hounsfield sont obtenues par scanner X et prennent donc en compte le contenu
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minéral et la moelle. Pour pouvoir différencier correctement les deux composantes
mesurées, il est nécessaire d’étalonner le scanner en utilisant un « fantôme ». Nous
n’avons pu utiliser qu’un fantôme de vertèbre pour calibrer l’appareil, aucun fantôme
de calcanéum n’étant disponible. Conscient du biais introduit dans nos mesures, nous
avons retenu celles-ci comme simples indicateurs de la densité moyenne de l’os
spongieux du calcanéum entier. La taille de la zone de mesure étant choisie et
déterminée manuellement sur l’écran du scanner correspond sensiblement à la
tubérosité postérieure du calcanéum, mais ici encore, une certaine variabilité est
induite par ce protocole. Pour obtenir la moyenne de cette densité, nous avons
sélectionné 15 coupes par calcanéum (sur 30-40 exploitables) dont 6 se trouvaient
respectivement dans les zones médiale et latérale et 3 dans la zone inter med-lat. Dans
les statistiques descriptives, nous avons fait un distinguo entre ces différentes zones
de mesures mais par la suite, cette densité a été moyennée sur les 15 coupes de
l’échantillon. Il serait nécessaire d’obtenir les mesures de densité Hounsfield sur
toutes les coupes (entre 100 et 150 coupes par échantillons), la seule limitation venant
de la géométrie même du calcanéum ne permettant pas l’exploitation de toutes les
coupes. Il faut en effet éliminer à peu près 30 coupes de part et d’autre de la série du
fait de la taille de la zone de mesure (3.1 cm2). Les mesures de BMC n’ont pas été
faites sur les échantillons (en particulier du fait de la non compatibilité du
« fantôme » de vertèbres). Malgré tout, nous avons obtenu une corrélation
satisfaisante avec le BMD (r=0.94, p<0.0001) et la contrainte limite maximale σmax

(r=0.91, p=0.0007) en assez bon accord, au moins qualitatif, avec les données de la
littérature [Hvi89].

10.2.2. IRM sur calcanéum entier (Hôp. E. Herriot)

Le calcanéum entier est positionné dans une poche plastique n’altérant pas les
mesures effectuées avec une antenne poignet. La résolution par coupe est de 160 *160
µm dans le plan de coupe. Les mesures obtenues sont des paramètres de type
histomorphométriques (TbTh, TbSp …) et des paramètres architecturaux (MIL3D,
Dimension Fractale…). L’un des défauts majeurs provient de la technique elle-même
qui ne permet pas d’avoir de très hautes résolutions (50 µm). Par exemple, la
structure trabéculaire calcanéenne a été mesurée in vivo par Link [Lin00] avec une
résolution de 195*195*100 µm. De même, Wehrli et al. [Weh00] ont étudié le radius
distal d’un petit groupe de femmes post ménopausées à 137*137*500 µm3. De
nombreuses études sont en cours de développement et semblent être très
prometteuses. Mac Donald et al. [Mdo00] montrent en particulier l’utilisation
possible et future de l’IRM in vivo combinée aux mesures de BMD pour prédire le
risque fracturaire, en réponse, dans leur étude, à une thérapie. Les premiers résultats
que nous avons montrés liant les paramètres structuraux obtenus par IRM et par
histomorphométrie semblent très prometteurs. En effet, on observe des corrélations
significatives entre les mêmes paramètres structuraux mesurés par ces deux
techniques (0.69<r<0.87, p<0.05). Et, bien que le nombre d’échantillons étudié soit
peu élevé (n=7), ces premières corrélations semblent indiquer que les paramètres de
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structure obtenus par IRM sur calcanéums entiers à 150 µm de résolution sont
proches de ceux obtenus par histomorphométrie, technique de référence. Il serait alors
envisageable de mesurer, à long terme, ce type de paramètres « in vivo » par IRM sur
patients.

10.2.3. Histomorphométrie

Trois coupes sont prélevées sur les échantillons cubiques latéraux après inclusion de
ceux-ci dans une résine de même dureté que celle de l’os. Les coupes réalisées ont 7
µm d’épaisseur et sont espacées de 150 µm, et sont situées, principal biais, en
périphérie de l’échantillon. Cette méthode est une technique de référence clinique
utilisée pour quantifier la structure osseuse, en général, à partir de biopsie osseuse de
crêtes iliaques. L’inconvénient de cette méthode, est d’une part son caractère invasif
(dans l’utilisation hospitalière et donc traumatique) et destructif (les échantillons
doivent être inclus puis tronçonnés) et d’autre part, son caractère bidimensionnel. Il
est alors nécessaire de connaître la direction privilégiée des travées. Dans le cas du
calcanéum, cette direction privilégiée est bien connue et repérable aisément. Les
valeurs mesurées sur 27 échantillons sont brièvement rappelées : BV/TV (%) = 11.2 ±
3.8, TbTh (µm) = 113 ± 22, TbSp (µm)=992 ± 347 et TbN (mm-1)=0.97 ± 0.24.
Ces résultats sont dans les fourchettes de la littérature, comme celles données par
Fazzalari et al. [Faz96] sur biopsies de fémur proximal humain (3 coupes par
échantillon de 5 µm d’épaisseur espacées de 500 *m) (BV/TV (%) = 11.05 ± 4.38,
TbTh (µm) = 120 ± 30, TbSp (µm)=1030 ± 360 et TbN (mm-1)=0.95 ± 0.25) et
corrélées très significativement avec les mesures similaires IRM 78 µm et µCT 10µm
(avec la µCT : pour TbN et TbSp, r >0.86, p<0.0001, avec l’IRM : pour TbTh et TbN,
r>0.74, p<0.002). La dimension fractale 2D ((Dim Fract2D = 1.17 ± 0.13) est
également du même ordre que celle annoncée par Fazzalari (1.195 ± 0.064). Mais les
corrélations obtenues dans notre étude entre cette dimension fractale 2D et les
différents paramètres structuraux ne sont pas aussi significatives : Les coefficients de
corrélations de Pearson sont donnés pour BV/TV (r = 0.29, p=0.09), TbTh (r=0.10,
p=0.325), TbSp (r=-0.47, p=0.012) et TbN (r = 0.51, p=0.006) et ne sont pas
comparable à ceux des précédents auteurs : BV/TV (r = 0.85, p<0.0001), TbTh
(r=0.50, p<0.02), TbSp (r= -0.81, p<0.0001) et TbN (r = 0.76, p<0.0001).

10.2.4. DXA-US

Mesures Ultrasonores

L’appareil ultrasonore utilisé est le Sahara® (Hologic inc.), permettant une mesure
ultrasonore sur le talon. Cet appareil fonctionne sans eau, la transmission des ondes
ultrasonores est facilitée par un gel couplant appliqué sur les transducteurs qui
viennent au contact de la zone d’interêt (ZI). D’un point de vue clinique, le Sahara®
présente l’avantage d’être peu encombrant, facilement transportable et facile
d’utilisation en l’absence d’eau. Les mesures ultrasonores ont été réalisées dans deux
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configurations. Dans l’une d’elle, les mesures étaient faites avec les transducteurs de
mesures directement en contact avec le calcanéum frais et entier. Dans l’autre, le
calcanéum était enveloppé d’une fine poche plastique. Seules les mesures avec poche
plastique ont été retenues uniquement par soucis de calage avec des mesures
précédentes déjà effectuées. L’inconvénient de cet appareil réside dans le fait que
l’on ne peut choisir la zone d’intérêt. Les transducteurs étant fixes dans le plan
longitudinal du calcanéum, la zone mesurée peut être variable en fonction des
patients. Lors de la mise en place des transducteurs, nous avons positionné le
calcanéum de telle sorte que les mesures se fassent, dans la mesure du possible, dans
la zone de la tubérosité postérieure du calcanéum mais, du fait du maintien de l’os par
mains gantées et de l’emploi de gel couplant, de légers glissements ont pu être
imperceptibles et décaler légèrement la zone de mesure. Les valeurs que nous
obtenons par mesures ultrasonores (BUA (dB/MHz) : 45.67 ± 29, n=19 et SOS (m.s-1)
: 1561 ± 74, n=20) sont tout de même proches de celles obtenues par Nicholson et al.
[Nic97] sur 64 échantillons de calcanéums (BUA (dB/MHz) : 64.3 ± 20.5 et SOS
(m.s-1) : 1629 ± 58). Langton et al. [Lan96] ont également mesuré des paramètres
ultrasonores mais ont calculé des nBUA, c’est à dire des valeurs normalisées du
« Broadband ultrasonic attenuation », (en dB MHz.cm-1), ce qui ne nous permet pas
de comparer à nos résultats. Ces auteurs ont obtenu ces valeurs sur calcanéums entiers
mais également sur échantillons cubiques prélevés dans la tubérosité postérieure de
ces os. Ils obtiennent des corrélations significatives entre le nBUA et d’une part, le
module d’élasticité (r=0.85), et d’autre part, la contrainte (r=0.83). Nos valeurs
correspondantes sont également significativement corrélées pour 19 et 17 échantillons
(respectivement r=0.64, p<0.002 et r=0.78, p<0.0002).

Mesures par DXA

Les mesures de Bone Mineral Content (BMC en g) et Bone Mineral Density (BMD en
g/cm-2) ont été réalisées sur un densitomètre QDR 1000+ (Hologic Inc., Waltham,
MA).
La mesure de la densité osseuse par l’ostéodensitomètre (DXA) est la technique la
plus utilisée dans la population pour la détection de l’ostéoporose et du risque de
fractures ainsi que pour la surveillance des traitements. L’équipement DXA est
relativement coûteux et nécessite des techniciens qualifiés et une interprétation
minutieuse. Mais cette technique s’avère un bon outil de prédiction du risque de
fractures. Les erreurs de mesure proviennent d’un mauvais contrôle qualité par
absence de calibration quotidienne de l’appareil et absence de surveillance des
dérives possibles Les valeurs de BMD (en g/cm2) obtenues (0.48 ± 0.19) sur 24
échantillons de calcanéum ne correspondent pas à celles obtenues par Uchiyama et al.
[Uch99] sur 20 échantillons cubiques tirés de 2 vertèbres L1 et L2 (0.088 ± 0.016)
mais sont plus proches de celles obtenues par Ng et al. [Ng98]à la hanche (0.728 ±
0.15). Les corrélations obtenues entre les différents modules d’Young et le BMD sont
très significatives (0.78<r<0.85, p<0.0001) et mêmes supérieures à celle obtenue par
Uchiyama (r=0.601).
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10.2.5. IRM sur échantillons cubiques (Lyon1)

L’imagerie par résonance magnétique a été utilisée pour imager des échantillons
cubiques d’os spongieux. Par cette technique, seule la moelle osseuse est imagée, les
niveaux de l’os étant obtenus par inversion. Comme la congélation des échantillons
d’os spongieux rend la moelle moins homogène, les images sont réalisées sur
échantillons frais. Or, selon la composition de cette moelle, il peut y avoir
d’importants effets de bord. De plus, comme seule la moelle est imagée, l’inverse
restant est considéré comme étant de l’os, que ce soit effectivement de l’os ou des
cavités ou « bulles »,ce qui peut entraîner une surestimation du nombre de travées. Si
l’on compare l’épaisseur des travées (TbTh)  (78 µm)par IRM avec celles obtenues
par µCT à 10 µm, on obtient une différence significative (n=16, p<0.0001), et ce,
malgré une corrélation significative (r=0.75, p<0.0005, n=16). De plus, la résolution
utilisée (78 µm) est proche de l’épaisseur moyenne des travées, ce qui peut fortement
influencer la représentativité des échantillons, surtout ceux très filaires. Le choix du
seuil de binarisation est donc primordial. De lui dépend la segmentation os-moelle et
donc la détection de l’os. Il est possible que certains échantillons n’aient pas été
correctement traités, dans le sens où une cavité (présence d’air donc absence d’os)
aurait pu être considérée comme de l’os et donc augmenter le volume trabéculaire
osseux. Ceci a pour conséquence de diminuer les modules trabéculaires numériques à
implémenter dans le modèle. On peut également être confronté à l’effet inverse, c’est
à dire que, si le seuil est mal choisi, la moelle prend une part plus importante dans le
modèle, et les modules trabéculaires numériques s’en trouvent fortement augmentés.
Dans notre étude, deux types d’échantillons cubiques ont été mesurés par IRM : des
échantillons médiaux et des latéraux. Une différence significative a été obtenue entre
ces deux sites pour le paramètre de structure TbN malgré une corrélation significative
r=0.64. Les paramètres TbTh et TbSp n’ont pas montré de différence entre les deux
prélèvements (p>0.04). Les valeurs de ces paramètres sont proches de celles obtenues
par Majumdar et al. [Maj98], hormis la valeur de TbTh sur 7 échantillons de
calcanéum, de résolution spatiale 117*117*300 µm. Pour une meilleure lisibilité, les
résultats comparatifs seront exprimés sous forme de tableau ci-dessous.

Notre étude Majumdar et al.
Paramètres Cube Médial

n=19
Cube Latéral

n=15
Zone inter med-lat

(supposée) n=7
BV/TV (%) 16.94 ± 6.18 13.8 ± 4.1 26 ± 13
TbTh (µm) 86.58 ± 15.2 81.9 ± 11.5 170 ± 50
TbSp (µm) 470 ± 155 585 ± 306 540 ± 200
TbN (mm-1) 1.92 ± 0.54 1.66 ± 0.41 1.46 ± 0.34

Nous ne disposons pas d’informations supplémentaires quant au lieu de prélèvement
des échantillons cubiques de Majumdar, mais les directions privilégiées du réseau
trabéculaire de la tubérosité postérieure du calcanéum  paraissent avoit étérespectées.
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Seules nos valeurs de BV/TV et de TbTh sont plus faibles. Les valeurs des
coefficients de corrélation linéaire ainsi que les probabilités associées sont données
pour l’étude des relations entre les paramètres structuraux et la contrainte maximale.

Notre étude (cube médial) (n=19) Majumdar et al. (n=7)
Paramètres

σmax σmax

BV/TV (%) 0.84, p<0.0001 0.59, p<0.05
TbTh (µm) 0.45, p<0.04 0.53, p<0.05
TbSp (µm) -0.83, p<0.0001 0.51, p<0.05
TbN (mm-1) 0.83, p<0.0001 0.49, p<0.05

La corrélation  entre sigma max  et le TbSp  est liée à la transformation inverse faite
pour normaliser ce dernier paramètre. Les corrélations que nous avons obtenues entre
la contrainte maximale et les paramètres structuraux sont très significatives, plus
élevées que celles obtenues par Majumdar. Ce qui peut être expliqué par des mesures
IRM et mécaniques effectuées sur le même échantillon dans notre étude.

10.2.6. Microtomographie par rayonnement synchrotron (ESRF)

Les images réalisées à l’ESRF de Grenoble par microtomographie par rayonnement
synchrotron ont une résolution de 10 µm. Des échantillons cubiques médiaux et
latéraux ont été imagés avant les essais de compression pour les échantillons médiaux
et avant histomorphométrie pour les échantillons latéraux. Initialement, les
échantillons devaient être inclus pour pouvoir être tomographiés,. Une amélioration
technique a permis d’imager également les échantillons congelés. Les échantillons
médiaux et latéraux ont été comparés, et sont significativement différents pour les
densités volumiques (VTO3D), les paramètres de structure (TbTh et TbSp), et les
paramètres d’anisotropie (MIL3D1,2,3). Néanmoins, les corrélations sont significatives
(n=17, 0.62<r<0.80, p<0.003). Il est donc possible d’établir une relation linéaire entre
les paramètres médiaux et latéraux malgré la différence significative.
Les échantillons cubiques ont une taille initiale d’environ 9*9*9 mm3. Les
échantillons entiers sont imagés. Pour éliminer les artefacts et les effets de bords (et
également pour réduire la taille des fichiers à traiter), les tailles des échantillons sont
réduites à un volume de 6.6*6.6*6.6* mm3. Ce volume est reconstruit à partir du
centre de l’échantillon. L’échantillon reconstruit n’est pas identique à l’échantillon
médial testé en compression ni à l’échantillon latéral mesuré en histomorphométrie.
Cette perte de volume de 2.4*2.4*2.4 mm3 est somme toute négligeable par rapport à
la taille globale de l’échantillon. En effet, un volume de 6.6*6.6*6.6 mm3 serait
suffisamment représentatif (volume minimal de 5.53mm3) d’un milieu continu pour
pouvoir appliquer la théorie de la mécanique des milieux continus [Van95].
La plupart des calculs de paramètres histomorphométriques, qu’ils proviennent de
mesures directes ou de calculs, ou de paramètres d’anisotropie, sont faits sur des
volumes à 10 µm de résolution, avec la précision maximale actuelle sur de tels
échantillons. Seule la dimension fractale 3D est calculée à partir de volumes sous-
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échantillonnés à 40 µm. Les modèles éléments finis sont reconstruits à partir de ces
volumes sous échantillonnés à 40 µm. La seule restriction pour l’utilisation d’une
résolution de 10µm est la taille des modèles. Une travée a également été imagée à une
résolution de 2 µm, mais pour obtenir une telle résolution, la taille de l’échantillon
doit être réduite. Ainsi, la travée imagée à 2µm avait une hauteur maximale de 3 mm,
et a dû être reconstruite en deux parties. Le temps d’acquisition est relativement court
par rapport à la résolution obtenue (< 30 minutes pour un échantillon cubique), La
difficulté majeure est d’obtenir un temps de faisceau à l’ESRF, ce qui est
relativement difficile, et oblige à regrouper les passages des échantillons (par
exemple, sur 3 ans, uniquement 3 temps de faisceaux nous ont été attribués).

10.2.7. Tomographie (CNDRI)

Cette technique a été utilisée pour imager les travées osseuses destinées aux essais de
micro-flexion. La résolution obtenue sur de tels échantillons est de 19.4 µm. Le porte-
échantillon utilisé était adaptable à la fois au banc d’essais de micro-flexion et, par
une pièce intermédiaire, au vernier du tomographe. Lors des manipulations, les seuls
soucis ont été liés au transport des travées et à un problème lié à l’échauffement du
filament qui le faisait rompre et rendait obligatoire l’arrêt des acquisitions. Le
contraste sur les images obtenues est bon, donc un simple seuillage global (entre les
deux pics fond-os) a pu être utilisé pour segmenter les images. Par contre, les travées
ont été tomographiées « sèches » et non hydratées, contrairement à l’essai de micro-
flexion. Nous n’avons pas adapté de système permettant l’hydratation des travées lors
de la tomographie du fait de l’exiguïté de la manipulation. L’hydratation peut
entraîner une modification de la géométrie de l’échantillon mais nous n’avons pas
quantifié cet effet. L’une des parades à ce problème peut consister à influer sur la
valeur du seuil de l’image, permettant de grossir plus ou moins l’échantillon.

10.2.8. Essais Mécaniques (LMSo)

Les essais de compression et de micro-flexion ont été réalisés au LMSo. L’os étant un
matériau viscoélastique, les essais de compression sur échantillon cubique ont été
pratiqués dans une enceinte thermostatée (par fluide) à 37 °C pour se rapprocher des
conditions in vivo. Nous n’avons pas quantifié précisément l’influence de la
température et du fluide sur nos essais, mais nous avons suivi les recommandations de
Brear et al. [Bre88] qui préconisent d’effectuer les essais de compression sur os à
température physiologique (37 °C) En effet, ces auteurs ont noté par rapport à un
essai à température ambiante (20 °C) une augmentation de 7% du module d’Young,
de 13 % de la contrainte maximale, de 5 % de la déformation à la contrainte
maximale et de 22% pour l’énergie emmagasinée. Mitton et al. [Mit97b] ont
également montré sur échantillons cubiques de vertèbre de brebis que la contrainte
maximale, le module d’Young, la déformations à la contrainte maximale et l’énergie
emmagasinée pendant un essai de compression à 37 °C n’étaient pas
significativement différents des valeurs obtenues à température ambiante [Mit97a].
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Ces conditions de température (37°C) ont été respectées, mais nous n’avons pas pris
en compte ce facteur lors de nos simulations numériques. Seules des lois de
comportement dites « classiques » ont été utilisées sans introduire de facteur correctif
lié à la température ou au temps de chargement. L’un des biais de cette étude en
compression provient également du prélèvement même des échantillons. En effet,
l’orientation des travées est repérée par l’intermédiaire d’une radio conventionnelle.
Le calcanéum est ensuite superposé à cette radio (où, au préalable, l’orientation a été
matérialisée par des traits au crayon a papier), et le cylindre spongieux est carotté
dans la tubérosité postérieure. L’un des problèmes majeur est lié à la géométrie du
calcanéum. En effet, pour prélever le cylindre, il faut le maintenir dans un étau et
carotter parfaitement perpendiculairement à la direction du réseau supérieur des
travées (ie : dans la direction y médio-latérale). Cette partie est l’opération
d’orientation la plus délicate.
Ensuite, à chaque étape du tronçonnage, les directions sont repérées sur les
différentes parties des échantillons (matérialisées par des croix ou des flèches) mais
si, dès le départ, le positionnement est mal fait, les directions peuvent être faussées.
Pour le façonnage des cubes, on utilise un cylindre de diamètre 14 mm et de hauteur 9
mm (le parallélisme entre les deux faces n’est pas obtenu systématiquement parfait).
Pour être découpé, ce cylindre doit être maintenu dans un petit porte échantillon. Or,
si l’échantillon concerné provient d’un calcanéum très peu dense (contenant peu d’os
spongieux et beaucoup de moelle), il est relativement difficile de le maintenir sans le
détériorer, mais il faut tout de même pouvoir le maintenir suffisamment pour le
tronçonner sans qu’il y ait mouvement de l’échantillon dans son support. C’est pour
toutes ces raisons que l’on n’obtient pas toujours des échantillons parfaitement
cubiques. De plus, pour la mesure des déformations locales (en contact avec
l’échantillon), le miniextensomètre permettant cette mesure n’est pas équipé d’un
système rotulé palliant aux défauts de parallélismes, contrairement aux pratiques de
Turner et al. [Tur93].
Quelques valeurs provenant de la littérature sont rappelées dans le tableau ci-dessous
(extrait du Tableau 4.1.) et permettent de  les comparer avec nos mesures.

Calcanéum Vertèbre L2 L4
Nos

résultats
Jensen et al.

[Jen91]
Mitton et al.

[Mit97b]
Lespessailles et al.

[Les98]
Lindahl et al.

[Lin76]
Axe Oblique

(n=28)
Axe Oblique

(n=20)
Axe Oblique

(n=20)
Axe Vertical

(n=20)
Os sec dégraissé

(n=32)

E (MPa) 390 ± 337 114 ± 45 314 ± 228 89 ± 48
F : 35.1 ± 0.6
H : 55.6 ± 0.7

σmax

(MPa)
4.34 ± 3.4 2.3 ± 1.0 3.9 ± 2.4 1.84 ± 1.17

F : 2.7 ± 0.2
H : 4.6 ± 0.3

Pour les essais de micro-flexion, l’opération la plus délicate a été la préparation des
échantillons. En effet, après plusieurs tests (scalpel, micro-ciseaux…), la découpe des
travées s’est faite sans loupe binoculaire, mais à l’aide d’une simple loupe
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grossissante (5 fois) et d’une lame à rasoir. Les travées ont été choisies comme étant
les plus régulières possible mais, selon les demi-pastilles utilisées, cela n’a pas
toujours été réalisable. De plus, afin de ne pas rompre de connectivités, les jonctions
inter-travées ont été sectionnées loin de leur base (en d’autres mots, les branches des
travées ont été laissées). Ceci a engendré des problèmes de manipulations car, pour
appliquer correctement l’effort lors de l’essai, il ne fallait pas que la pige applique
l’effort par l’intermédiaire des « branches », et ce, dans les quatre directions
d’application de l’effort (à 0, 90, 180 et 270 °). Le collage s’est également avéré
délicat, la colle utilisée étant de la colle cyanoacrylate à prise rapide, voire très rapide
(2 secondes). Pour mettre en place correctement la travée, la colle était déposée sur le
support et la travée était ensuite insérée dans l’orifice puis le catalyseur était
appliqué. Ceci a permis de maintenir la travée sensiblement verticale au cours du
collage.

10.2.9. Densités physiques

Pour la mesure des densités apparente et réelle, les échantillons d’os spongieux
doivent être dégraissés. Pour ce faire, un premier bain dans une solution de toluène
permet de liquéfier grossièrement la moelle, puis trois bains successifs dans une
solution de javel à 2% associé à une agitation ultrasonore permettent de dégraisser
complètement l’échantillon. Si l’échantillon est très dense, la moelle reste
emprisonnée à cœur, et il peut parfois être nécessaire de faire 1 ou 2 bains
supplémentaires. La mesure de la masse dans l’eau est la plus délicate car il faut
s’assurer de l’absence de « bulles » d’air emprisonnées à l’intérieur de l’échantillon.
Initialement, les échantillons étaient dégazés manuellement, mais il n’y avait pas de
certitudes quant à la disparition de tout air interstitiel. Pour s’assurer d’une
immersion complète des échantillons, ceux-ci ont été centrifugés. Des essais ont bien
sûr été effectués au préalable afin de s’assurer qu’il n’y avait pas de risque de
détérioration des travées les plus fines. Tous les échantillons ont alors été mesurés
(ou remesurés) par cette méthode. Nous considérerons que les mesures de densité par
le principe d’Archimède en centrifugeant les échantillons ont été effectuées au mieux
en regard du matériel à notre disposition.

10.3 Commentaires concernant les résultats des paramètres mécaniques,

structuraux et architecturaux selon les différentes techniques

employées.

Propriétés mécaniques :

Les valeurs moyennes obtenues de la contrainte maximale et du module d’élasticité
ont montré la grande variabilité de résistance à la compression de l’os spongieux. Du
fait de la localisation des prélèvements qui pouvaient différer légèrement  d’une pièce
anatomique à l’autre, l’orientation de réseau trabéculaire est plus ou moins marquée.
Néanmoins, lors des essais, les degrés d’anisotropie mécanique enregistrés, montrant
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EZ>EX>EY, mettent en évidence une meilleure rigidité de l’os spongieux dans la
direction du réseau supérieur des travées subissant le chargement de compression in
vivo, et une rigidité minimale dans la direction médio-latérale, peu chargée in vivo. La
corrélation entre la contrainte maximale de compression et le module d’élasticité dans
la direction supérieure des travées est significative avec r=0.93 ce qui rejoint les
valeurs notées par Langton [Lan96] et Mitton [Mit97b].

Caractérisation structurale et anisotropie par histomorphométrie :

L’histomorphométrie est une méthode de référence permettant de quantifier la
structure osseuse. Le volume trabéculaire osseux est significativement corrélé aux
différents paramètres mécaniques (0.72<r<0.87, p<0.0001, pour EX,Y,Z , E et σmax).
Pour ces mêmes paramètres mécaniques, le nombre de travées TbN, leur est
significativement corrélé (0.70<r<0.88, p<0.0005) ainsi que la distance inter
travées TbSp (0.73<r<0.84, p<0.0005). Les caractéristiques mécaniques et
particulièrement la contrainte limite à la compression peuvent donc être estimées de
façon significative par histomorphométrie. Ces résultats rejoignent ceux de Cendre et
al. [Cen98] ainsi que ceux de Thomsen et al. [Tho98] (r=0.73 entre σmax et TbN, et
r= -0.77 entre σmax et TbSp) sur biopsies de crêtes iliaques.
Par contre, les paramètres d’anisotropie structurale tels les MIL2D (MILz et MILy)
ne sont pas corrélés aux modules d’Young calculés par essais de compression
(r’≈0.43, p<0.01). Les mesures n’ayant pas été effectuées sur les mêmes échantillons,
ceci peut expliquer ces résultats. De plus, les mesures histomorphométriques sont
effectuées uniquement sur 3 coupes prélevées sur l’échantillon latéral, et ne sont sans
doute pas suffisamment représentatives de l’anisotropie 3D de l’échantillon. Le
caractère anisotrope peut difficilement être représenté à partir d’une structure 2D,
d’autant plus que les coupes prélevées le sont toutes dans la même direction. On
pourrait envisager de prélever plusieurs coupes, qui n’auraient certes pas la même
dimension, dans trois directions perpendiculaires. Mais ceci n’a pas été effectué lors
de cette étude. La dimension fractale, également calculée en 2D à partir des coupes
histomorphométriques, n’est pas corrélée aux paramètres mécaniques.
Ces résultats suggèrent que, contrairement aux résultats de Bruyère et al [Bru00] sur
13 échantillons, l’histomorphométrie 2D ne permet pas de quantifier correctement
l’irrégularité et l’anisotropie d’une structure spongieuse, mais permet, par contre, à
partir des paramètres structuraux classiques, de prédire le comportement mécanique
en terme de contrainte ultime à la compression.

Caractérisation architecturale et anisotropie par microtomographie (µCT) :

Les différents paramètres architecturaux ont été calculés sur les 17 échantillons
médiaux et 15 latéraux à 10 µm de résolution. Seule la dimension fractale 3D a été
calculée à partir des volumes sous-échantillonnés à 40 µm. Comme ces mesures ont
été effectuées sur les deux types d’échantillons, tous les paramètres ont pu être
comparés aux autres techniques d’acquisition.
Le volume trabéculaire osseux 3D est très significativement corrélé aux différents
paramètres mécaniques (0.87<r<0.96, p<0.0001, pour EX,Y,Z , E et σmax). Pour ces
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mêmes paramètres mécaniques, le nombre de travées TbN, leur est significativement
corrélé (0.80<r<0.93, p<0.0005) ainsi que la distance inter travées TbSp
(0.81<r<0.87, p<0.0005). 64% à 86% de la variance de la contrainte limite maximale
à la compression est donc expliquée par les paramètres architecturaux de type
histomorphométrique. La densité d’Euler et la dimension fractale 3D, qui sont
respectivement des paramètres de connectivité et d’irrégularité, sont également
significativement corrélés à la contrainte limite maximale σmax (r=0.77, p<0.0005
pour la densité d’Euler, et r=0.93, p<0.0001 pour la dimension fractale 3D). La
densité d’Euler moyenne obtenue dans notre étude pour les échantillons cubiques
médiaux (-3.83 mm-3) est du même ordre que celle déterminée par Goulet et al. (-
2.83 mm-3±1.88) pour des échantillons d’os spongieux humain provenant de différents
sites (extrémités d’os long, vertèbres) [Gou94], Kabel et al. Ont, quant à eux, trouvé
une densité de connectivité correspondant à une densité d’Euler proche de -6.58 mm-3

pour une série d’échantillons d’os spongieux de vertèbres [Kab99b]. La dimension
fractale 3D moyenne pour les échantillons médiaux obtenue dans notre étude (2.6
±0.19) est du même ordre que celle annoncée par Majumdar dans l’os spongieux du
radius [Lin98] [Maj96].
Les paramètres d’anisotropie structurale (MIL1,MIL2 et MIL3) correspondent aux axes
principaux de l’ellipsoïde interpolée dans les directions privilégiées du réseau
trabéculaire. Bien que les échantillons aient été prélevés sensiblement dans les
directions anatomiques, les orientations principales du réseau trabéculaire sont
légèrement différentes de celles données par le trièdre de référence mécanique X, Y,
Z. Bruyère et al. [Bru00] ont montré une inclinaison de ces directions privilégiées
allant de 14 à 28°, et les valeurs obtenues des MIL3D dans les directions X, Y, Z sont
très proches et significativement corrélées à celles mesurées dans les directions
principales correspondantes, respectivement MIL2, MIL3 et MIL1.  Les MIL1, 2, 3 sont
significativement corrélés aux modules d’Young correspondants (respectivement
r=0.78 avec Ez, r = 0.79 avec Ex et r==0.90 avec Ey, p<0.0005) mais les corrélations
ne sont pas similaires à celle obtenue par Zysset et al. [Zys94], . Ces auteurs
regroupent sur un même graphique  les valeurs correspondantes entre module et MIL
et ttraçent une régression linéaire (donc Ex,Ey,Ez = f(MIL2, MIL3, MIL1). Ils
obtiennent E (MPa) = 3283 MIL - 494.

Caractérisation architecturale et anisotropie par IRM (78 µm) :

Les différents paramètres architecturaux ont été calculés sur les échantillons médiaux
et latéraux à 78 µm de résolution.
Le volume trabéculaire osseux 3D est significativement corrélé aux différents
paramètres mécaniques (0.75<r<0.85, p<0.0005, pour EX,Y,Z , E et σmax). Le nombre
de travées TbN, est significativement corrélé (r=0.83, p<0.0001) avec la
contrainte limite maximale, ainsi que la distance inter travées TbSp (r=0.83,
p<0.0001). La dimension fractale 3D, paramètre d’irrégularité, est également
significativement corrélée aux différents paramètres mécaniques (0.80<r<0.87,
p<0.001, pour EX,Y,Z , E et σmax). La corrélation entre le MIL1 3D dans la direction
supérieure du réseau trabéculaire Z et le module Ez est à la limite de la significativité
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(r’=0.43, p<0.05). Ceci laisse supposer que l’anisotropie n’est pas correctement
estimée par IRM. Les MIL3D dans les deux autres axes (MIL2 et MIL3) sont , quant à
eux, significativement corrélés aux modules Ex et Ey (respectivement, r’=0.60,
p<0.005 et r’=0.73, p<0.0005).
En conclusion, il paraît possible d’estimer les propriétés mécaniques à partir des
paramètres architecturaux mesurés à partir d’images IRM de résolution 78 µm.

10.4 Modélisation par éléments finis.

Modélisation d’échantillons cubiques d’os spongieux

La méthode par éléments finis (MEF) a été employée pour prédire le comportement
mécanique de l’os spongieux de manière globale pour des échantillons à faible
densité, et localement lors d’études des déformations tissulaires. La tendance actuelle
consiste à modéliser les échantillons osseux de petites dimensions en éléments
hexaédriques. Ceci, moyennant de forts moyens de calculs, permet une modélisation
très fine de l’architecture. Nous avons utilisé dans cette étude des éléments appelés
arbitrairement « briques » mais qui sont en toute rigueur des éléments quadrangle qui
peuvent être déformés, ne restant plus alors « cubiques ».
Les volumes maillés ont été choisis de différentes tailles afin d'en évaluer l'influence,
sachant que les modèles les plus représentatifs sont ceux de grandes dimensions
puisqu'ils permettent de comprimer quasiment le même échantillon numériquement et
expérimentalement.
Deux hypothèses simplificatrices sur le matériau ont été formulées : tout d’abord, il a
été choisi comme parfaitement élastique pour simuler la partie linéaire de la
compression de l’échantillon. Puis, un modèle de matériau élasto-plastique a été mis
en place afin de simuler l’apparition de l’endommagement (distorsion, cisaillement ou
rotule plastique) lors de l’affaissement de la structure trabéculaire. La difficulté reste
l’introduction des paramètres indispensables de la loi de comportement : E et σe, et
ce, malgré l’utilisation de valeurs initiales expérimentales.

Ces techniques mises au point, la méthode inverse a été appliquée afin
d’estimer le module d’élasticité du matériau constitutif des travées. Les propriétés
ainsi calculées par imagerie tomographique  sont très supérieures à celles recensées
dans la littérature. Toutefois, malgré la moindre résolution de l’imagerie IRM, cette
technique apparaît plus fiable pour la détermination des caractéristiques mécaniques
tissulaires (en particulier le module d’Young).

La tentative d’ajustement des relations contraintes-déformations théorique
et expérimentale, lors d’un essai de compression, n’a pas permis de déterminer les
paramètres E et σe de la loi de comportement, les valeurs obtenues étant alors très
supérieures à celles de certains aciers, notamment en ce qui concerne la limite
élastique qui apparaît très liée au module d’élasticité. Les sources d’erreurs peuvent
être multiples car plusieurs techniques, utilisées les unes après les autres, sont mises
en jeu dans cette caractérisation tissulaire telles que la compression sous presse de
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l’échantillon, l’imagerie par microtomographie puis la binarisation de l’image et
enfin la reconstruction par éléments finis. Les hypothèses d’homogénéité et
d’isotropie retenues sont manifestement erronées et les futurs développements de ces
recherches devront intégrer des lois de comportement plus réalistes. Le
développement des essais de micro-flexion des trabécules isolées devrait fournir des
premiers résultats propres à tester de nouvelles hypothèses.

L’utilisation de modèles 3D de géométrie réelle de l’os spongieux présente malgré
tout un double intérêt. Lors d’études in vitro, les modèles, construits à partir d’images
tomographiques de haute résolution, permettent de mettre en relation les propriétés
mécaniques apparentes, l’architecture et les propriétés du tissu trabéculaire sur un
même échantillon. Pour des études in vivo, nos travaux semblent indiquer que
l’imagerie par résonance magnétique constitue à l’avenir un outil non invasif
permettant d’obtenir des images 3D suffisamment précises pour réaliser la simulation
numérique du comportement mécanique de l’os spongieux. Ces outils apparaissent
alors précieux d’un point de vue clinique en vue d’applications futures d’estimations
du risque fracturaire.

Modélisation de travées osseuses

La méthode de caractérisation élastique du tissu trabéculaire, réalisée à l'aide
d'images tomographiques, a donné des valeurs moyennes de modules d'Young
correspondants aux valeurs de la littérature, lors de tests en flexion: 7800 +/-5400
MPa pour les travées sèches. Cette étude a également permis de mettre en évidence
l'effet de la déshydratation du tissu trabéculaire sur son comportement élastique.
Logiquement, les travées ont un module d'élasticité supérieur après déshydratation et
l'augmentation moyenne de 36% observée pour le module d'Young rejoint les
résultats de Townsend [Tow75] obtenus par flambage sur des travées d'os spongieux
de tibia montrant une augmentation de 25% du module d'Young après déshydratation.
Par essai à rupture des trabécules osseuses, la limite élastique par méthode inverse
peut être déterminée, en faisant l'hypothèse d'une loi de comportement de plasticité
parfaite pour le tissu trabéculaire. La limite élastique établie ici est inférieure à celle
rapportée par Van Rietbergen et al. [Van95] pour le tissu trabéculaire d'échantillons
d'os spongieux de têtes fémorales humaines (210 MPa).
L’une des perspectives majeure de cette étude serait de prendre en compte
l'hétérogénéité et l'anisotropie des travées
En ayant des informations complémentaires quant à la qualité et à la structure
intrinsèque du tissu osseux, il apparaît possible d'intégrer dans de futurs modèles, la
notion de degré de minéralisation qui est relevée par microradiographie. En effet, ce
degré de minéralisation a été corrélé avec les caractéristiques mécaniques sur
échantillons cubiques spongieux. Il serait ainsi possible d'insérer directement le (ou
les) module(s) d'Young et la limite élastique du matériau sans utiliser la méthode
inverse qui nécessite la compression expérimentale de l'échantillon et d'estimer
encore plus directement le risque fracturaire.
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Conclusions et Perspectives

Faisant suite à deux projets de recherche pluridisciplinaires intégrant des techniques
de tomographie 2D à 150 µm de résolution, d’histomorphométrie et de biomécanique,
plusieurs axes de recherche ont été choisis pour cette thèse. Tout d’abord,
l’information 2D apportée par les techniques d’imagerie citées ci dessus étant limitée
pour expliquer le comportement mécanique de l’os spongieux, l’analyse architecturale
3D à partir d’images tomographiques par rayonnement synchrotron à très haute
résolution (10 µm) et l’IRM (78 µm) est apparue indispensable. D’autre part, les
mécanismes de remodelage osseux conditionnant le volume mais aussi la
minéralisation du tissu trabéculaire, l’influence des propriétés intrinsèques du tissu
trabéculaire sur le comportement apparent de l’os spongieux nécessite d’être mieux
connu. Par ailleurs, la modélisation par éléments finis de l’os spongieux permettant
de prévoir son comportement mécanique sans essais, cette méthode parait un outil
indispensable pour l’étude des différents facteurs influençant la résistance mécanique
de l’os spongieux.

Nos recherches ont porté sur le développement de moyens de caractérisation
mécanique de l’os spongieux à l’échelle globale (échantillons cubiques) et à l’échelle
locale (trabécules osseuses), la connaissance des relations entre les propriétés
mécaniques apparentes de l’os spongieux et ses caractéristiques structurales et/ou
architecturales, la caractérisation mécanique du tissu trabéculaire et la mise en œuvre
de la modélisation par éléments finis de cet os dans la perspective de l’évaluation du
risque fracturaire.

Deux nouvelles manipulations ont été mises en œuvres sur calcanéums entiers et
utilisant des appareils cliniques en sus des mesures « classiques » effectuées par DXA
et par ultrasons. Sur scanner X, ces mesures ont permis d’avoir une évaluation de la
densité Hounsfield, le BMC n’ayant pas été retenu dans notre protocole par soucis de
limitation des données. Par IRM « clinique » (150*150*500µm), des paramètres de
types histomorphométriques peuvent être mesurés. A ce jour, ceux-ci sont en cours
d’acquisition et, malgré la faible résolution utilisée, devraient permettre une analyse
ultérieure « in vivo ».

A l’échelle globale, la caractérisation mécanique de l’os spongieux, classiquement en
compression, a été mise en œuvre sur des échantillons cubiques d’os spongieux de
calcanéum.

La caractérisation en compression par essai mécanique a montré la quasi
orthotropie du réseau trabéculaire dans la tubérosité postérieure calcanéenne. Des
relations quantitatives entre la densité apparente et les propriétés mécaniques de
compression obtenues pour l’os spongieux de calcanéum ont été établies, confirmant
la forte part explicative de la densité dans la résistance mécanique.
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L’analyse architecturale de l’os spongieux a été mise en oeuvre à partir
d’images tomographiques réalisées à l’ESRF (pas d’échantillonnage égal à 10 µm) et
à partir d’images obtenues par IRM au laboratoire de RMN (Lyon1) (pas
d’échantillonnage égal à 78 µm). Les paramètres calculés en 3D permettent de
quantifier la connectivité (Densité d’Euler), l’irrégularité (Dimension Fractale) et
l’anisotropie (MIL) des structures spongieuses.

La corrélation entre les paramètres d’irrégularité et de connectivité mesurés
à partir d’images tomographiques, et la résistance en compression existe
indépendamment de la densité volumique de l’os spongieux (BV/TV). Ceci montre
encore l’influence de ces caractéristiques architecturales sur les propriétés
mécaniques et la pertinence des paramètres les quantifiant. Il a également été montré
que les mesures de MIL2D, quantifiant l’anisotropie, ne permettaient pas d’estimer
les propriétés mécaniques de l’os spongieux dans différentes directions. Par contre,
le MIL3D obtenu par micro tomographie donne plus d’information en ce sens.

L’analyse architecturale en 3D réalisée à partir d’images obtenues par IRM,
au pas d’échantillonnage plus élevé (78 µm), semble, de même, un outil intéressant
pour l’estimation des propriétés mécaniques de l’os spongieux, compte tenu des
corrélations observées entre les paramètres architecturaux mesurés sur ces images et
les propriétés mécaniques. Mais les informations données par les MIL3D (IRM)
n’ont pas été très concluantes quant à l’estimation des propriétés mécaniques dans la
direction principale du réseau (Z).

Par ailleurs, des mesures de degré de minéralisation par micro-radiographie
ont pu être mis en corrélations avec les paramètres mécaniques obtenus par
compression sur échantillons cubiques.

La méthode des éléments finis (MEF) a été employée pour prédire le
comportement mécanique de l’os spongieux. Des modèles 3D de géométrie réelle ont
été construits à partir d’images tomographiques à 40 µm de résolution et d’IRM à 78
µm de résolution d’échantillons d’os spongieux de calcanéums. Deux types de
modèles ont été construits à partir de ces images : des modèles utilisant des éléments
hexaédriques (briques) en présence de fort VTO (>12%), et des modèles utilisant des
éléments poutres (VTO<12%). L’utilisation de cette modélisation pour la
détermination par identification du module d’Young E de la limite élastique σe du
tissu trabéculaire a donné des résultats assez satisfaisants et proches des valeurs de la
littérature, en particulier pour les modèles construits à partir des images IRM,
pourtant moins précis. Les modèles basés sur les éléments hexaédriques donnent des
résultats de module d’Young cohérents lorsque le BV/TV est supérieur à 12 %. Par
contre, ce modèle est mis en défaut (à la résolution minimale utilisée 40 µm) lorsque
les échantillons spongieux sont très filaires (BV/TV<12%). Dans ce cas, le modèle
poutre est beaucoup plus adapté, et les modules d’Young tissulaires obtenus se
rapprochent de ceux publiés. La simulation du comportement mécanique de l’os
spongieux pourrait donc être envisagée directement en recherche clinique à partir
d’images IRM, cette technique devant toutefois faire ses preuves in vivo en
maîtrisant les temps d’exposition trop long à ce jour (10 heures), et en améliorant la
résolution actuelle.
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A l’échelle locale, la caractérisation mécanique de l’os trabéculaire, relativement peu
étudiée, a été mise en œuvre de façon originale sur des trabécules osseuse prélevées
sur os spongieux de calcanéum.

La caractérisation mécanique du tissu trabéculaire a été réalisée à l’aide
d’un essai de micro-flexion sur travées isolées. Cet équipement automatisé permet de
tester des travées osseuses de petites dimensions en flexion de type poutre console.
La simulation par éléments finis de l’essai après modélisation MEF issue d’images
tomographiques à 20µm et l’application d’une méthode inverse permettent la
détermination du module d’Young et de la limite élastique du tissu trabéculaire, en
faisant l’hypothèse d’un matériau homogène et isotrope, élasto-plastique parfait. La
caractérisation élastique des travées d’os spongieux de calcanéums a permis de
quantifier le module d’Young trabéculaire et de le ré-injecter dans les modèles par
éléments finis d’échantillons cubiques. La caractérisation élasto-plastique de travées
d’os spongieux de calcanéums, conduisant à l’estimation d’une limite élastique
théorique, permet d’envisager l’intégration de lois de comportement élasto-plastique
dans les modèles par éléments finis de l’os spongieux. Cependant, les hypothèses
d’homogénéité et d’isotropie étant éloignées de la réalité structurale complexe des
travées, l’intégration dans le modèle par éléments finis des paramètres de qualité et
des caractéristiques structurales et minérales du tissu trabéculaire, obtenues par
exemple, à l’aide de la microradiographie ou de la nanoindentation, devrait permettre
d’améliorer celui-ci et à terme, de mieux comprendre l’influence de la microstructure
du tissu trabéculaire sur le comportement apparent de l’os spongieux. Par ailleurs,
l’imagerie par tomographie étant relativement lourde à mettre en œuvre, une méthode
optique utilisant deux caméras devrait permettre d’obtenir la géométrie réelle de la
travée isolée plus facilement. Une méthode de corrélations d’image a également été
utilisée afin de comparer l’évolution de champs de déplacement expérimentaux et
numériques. Cette méthode est actuellement disponible en 2D mais il serait
envisageable de l’exploiter en 3D et d’utiliser les niveaux de gris des voxels afin de
quantifier intrinsèquement l’évolution des déplacements et déformations tissulaires
au cours du temps. Un lien pourrait être établi également avec le degré
d’endommagement du matériau (micro-cracks, rotules plastiques). Après
l’acquisition de moyens numériques suffisants, les lois de comportement du tissu
trabéculaire pourraient être affinées et intégrées à des modèles d’os spongieux de
géométrie « réelle », obtenue éventuellement in vivo par IRM, même de façon
approchée), afin de simuler la ruine de la structure trabéculaire. Ceci en intégrant le
comportement élasto-plastique du matériau constitutif des travées dans la perspective
d’estimer plus précisément le risque fracturaire.

Plusieurs développements peuvent être envisagés suite aux travaux de recherche
présentés dans ce mémoire.

L’étude pluridisciplinaire, portant sur la caractérisation architecturale 3D de
l’os spongieux de calcanéums en relation avec ses propriétés mécaniques, devrait être
poursuivie. Il serait souhaitable d’envisager une campagne d’essais complémentaires
comportant des échantillons provenant d’une population « normale » et ceux
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provenant d’une population « ostéoporotique ». Cette campagne pourrait être couplée
à des mesures cliniques de type scanner X, pour la mesure de la densité Hounsfield
et/ou du BMC, et de type IRM sur calcanéums entiers, pour la mesure de paramètres
de type histomorphométriques. Le nombre d’échantillons, imagés en tomographie et
en IRM, analysés par histomorphométrie, voire architecturaux, par méthodes
cliniques et testés mécaniquement (sur cubes et travées isolées) augmentant
régulièrement, des critères de prédiction du risque fracturaire pourraient être établis
de façon plus « ciblée ». Ainsi, la quantification des niveaux de déformation et
d’endommagement atteints à la ruine pourrait être reliée aux critères de prédiction et
aux paramètres structuraux, architecturaux et de qualité osseuse établis par ailleurs.

Les corrélations obtenues entre certains paramètres architecturaux mesurés
sur les images IRM 3D et la résistance osseuse laissent penser qu’une moindre
résolution — le pas d’échantillonnage des images IRM étant de 78 µm — apporte
une information suffisamment précise sur l’architecture du réseau trabéculaire. La
technique d’IRM, pratiquée in vitro dans nos travaux pouvant raisonnablement
conduire à une prochaine application in vivo, on peut espérer estimer à terme le
risque fracturaire in vivo à partir de l’analyse architecturale quantitative 3D. De
nouveaux paramètres architecturaux pouvant être définis et traduisant mieux
l’irrégularité (« tortuosité ») ou la texture du tissu, le traitement des images IRM tant
in vitro que in vivo, devrait être amélioré, en particulier le seuillage, afin de tester
toutes les potentialités de cette technique d’avenir.

Enfin, l’étude des caractéristiques du tissu trabéculaire devrait mettre en
relation les informations apportées par les techniques de microradiographie et/ou de
tomographie à très haute résolution (2 µm) (visualisation et compréhension de
l’apparition des micro-cracks dans la structure osseuse), et ses propriétés
mécaniques, indispensables à la compréhension et à la simulation du comportement
sous charge de l’os spongieux sain ou pathologique. Le but à long terme étant de
pouvoir prédire le plus précisément possible, en fonction de chaque sujet, les risques
fracturaires sans avoir recours aux essais mécaniques et sans l’utilisation, dans la
mesure du possible, de techniques invasives traumatisantes (biopsies).
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LISTE DES ABBREVIATIONS

Mesure de densité :

BMC : Bone Mineral Content (g)

BMD : Bone Mineral Density ( g cm. −2 )

HU : Densité Hounsfield (sans unité)

ρapp  : densité apparente ( g cm. −3 )

ρreelle  : densité réelle ( g cm. −3 )

Structure et/ou architecture:

BV/TV : Bone Volume/Tissue Volume (%)

Tb.Th : Trabecular Thickness ( µm )

Tb.Sp : Trabecular Separation ( µm )

Tb.N : Trabecular Number ( 1−µm )

N.Nd : Number of Nodes ( mm−2 )

N.Tm : Number of Termini ( mm−2 )

MILi : Mean Intercept Length dans la direction i (mm)

αZ, αX, αY : Inclinaisons des directions privilégiées des travées 1, 2 et 3 par rapport aux directions de

sollicitations, respectivement Z, X et Y (en degrés)

θ , ϕ  : Angles donnant les coordonnées sphériques des directions privilégiées des travées (en degrés)

3χ  : Nombre d’Euler d’une structure tridimensionnelle

χ∆  : Contribution au nombre d’Euler

0β 1β 2β  : Nombres de Betti d’ordres 0, 1 et 2

Ultrasons :

BUA : Broadband Ultrasound Attenuation ( dB MHz. −1)

SOS : Speed of Sound ( m s. −1 )

Biomécanique :

Compression élastique:

Ei : Module d’Young expérimental (MPa) dans la direction i

Compression à rupture :
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σmax  : Contrainte maximale de compression (MPa) (noté également érimental
apparentrupture

expσ )

eσ  : Limite élastique de compression (MPa)

E : Module d’Young apparent expérimental (MPa)

εσmax
 : Déformation de Henky à σmax  (%)

W : Energie emmagasinée jusqu’à σmax  ( MJ m. −3 )

Modélisation par éléments finis :
num
trabE  : Module d’Young numérique du tissu trabéculaire. (MPa)

num
appE  :  Module d’Young numérique apparent (sur échantillon cubique) (MPa)

initial
appE  :  Module d’Young numérique initial du tissu trabéculaire utilisé pour le calcul MEF (MPa)

(en général, initial
appE   = 8000 MPa)

estimé
apparentruptureσ  :  contrainte de compression apparente estimé numériquement (MPa)

σapp : contrainte de compression apparente (MPa)

σ11 : Contraintes normales dans la direction 1

σ33 : Contraintes normales dans la direction 3

Statistiques :

r : Coefficient de corrélation de Pearson

r’ : Coefficient de corrélation des rangs de Spearman
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Annexes

A1. Banc de micro-flexion :

A1.1. Instrumentation
• Plateau mobile:
Le plateau mobile est piloté en translation par un moteur pas à pas OWIS(r), de ré-
solution 1/64 de pas (1 pas = 2,5µm). L'accélération et la vitesse sont réglables.
La position du plateau est connue à l'aide d'un capteur de déplacement SOLAR-
TRON LE/25/S de course 25mm et de résolution 0.5µm.
• Capteur d'effort:
Le capteur d'effort est un capteur à jauges de type « semi-conducteur ». Sa capacité
maximale est de 25g et sa résolution de 0,025g. Une tige en acier Ø0,9 mm est fixée
sur le capteur afin d’assurer une meilleure précision du contact (Figure A1. 1).

Figure A1. 1. Schéma de l'extrémité du capteur d'effort.

A1.2. Logiciel de pilotage
Tous les instruments (capteur d'effort, capteur de déplacement, moteur) sont pilotés
par ordinateur via une carte d'acquisition Ana12. Un logiciel développé au LMSo en
Visual Basic permet le pilotage de ces instruments ainsi que l'acquisition des ré-
sultats.

A1.3. Equilibrage du pont de résistances du capteur
Quand le capteur est neuf, ou qu'il a été modifié, il est nécessaire de vérifier
l’équilibrage du pont d’extensométrie. En cas de déséquilibre, une résistance en pa-
rallèle entre l'entrée terre et l'entrée négative permet d’y pallier.

A1.4.  Etalonnage du capteur d'effort
La valeur de l'effort lors d'un essai de flexion est donnée par l'intermédiaire d'une
carte d'acquisition reliée au pont de résistances du capteur. Cette valeur est éven-
tuellement corrigée par un coefficient correcteur imposé dans le programme. La ré-
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ponse du capteur soumis à des masses connues est ainsi relevée lorsque celui-ci est
en position horizontale et en position verticale (position du capteur lors des essais).

A1.5.  Détermination de la raideur du système {banc d'essai+capteur}
Lorsque la mesure de l’effort est relevée, elle prend en compte la raideur globale du
système, c’est à dire la raideur de l’échantillon et la raideur du système avec éven-
tuellement les jeux existants. Aussi, pour avoir une mesure exacte de la raideur de
l’échantillon testé, il est nécessaire de découpler la raideur du système de la raideur
globale. Pour cela, nous avons déterminé la raideur du système {banc d'essai +
capteur} en réalisant un essai sur un massif considéré comme étant rigide et parfai-
tement encastré (Figure A1. 2). La reproductibilité de l’essai a également été testée.

Figure A1. 2. Schéma du montage pour la détermination de la raideur capteur.

La correction de raideur du capteur se fait selon la loi suivante, comme étant assi-
milée à un montage en série de résistances (Figure A1. 3) :

Rcapteur

Rtotal

Rmatériau+colle

capteurcollematériautotal RRR
111

+=
+

totalcapteur

totalcapteur
collematériau RR

RR
R

−
=⇔ +

.

Figure A1. 3. Montage en série des différentes raideurs du banc d’essais.

Il est également nécessaire de déterminer l’influence de l’ancrage de la travée dans
le porte-échantillon. Pour encastrer la travée dans son support, nous avons utilisé de
la colle à jauge à prise rapide (colle cyano-acrylate M200 avec catalyseur). Afin de
quantifier l’influence d’un tel ancrage, nous avons simulé par éléments finis la
flexion d’une travée encastrée parfaitement et celle d’une travée encastrée dans un
massif de colle. Or, la simulation EF nécessite d’indiquer les propriétés des diffé-
rents matériaux. Nous avons alors déterminé expérimentalement le module d’Young
de la colle utilisée. Pour cela, nous avons confectionné différents types
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d’éprouvettes : des éprouvettes cylindriques destinées à un essai de compression et
des éprouvettes rectangulaires destinées à un essai de traction (Figure A1. 4). Les
mesures de déformations ont été obtenues par des jauges collées sur les éprouvettes
et un pont d’extensométrie.

a) b)

Figure A1. 4. Détermination du module d’young de la colle cyanoacrylate par

deux essais.

a) Essai de compression, échantillon cylindrique ∅10mm, h=10mm; b) Essai de

traction, échantillon rectangulaire L=50 mm, e=2 et 4 mm

Tant en compression qu’en traction, le module d’Young moyen obtenu pour les
échantillons de colle cyanoacrylate testés est de 1700 MPa.

Nous avons alors simulé sur travée réelle par éléments finis
l’encastrement idéal d’une travée ainsi que l’encastrement de cette même travée
dans un massif de colle de module Ec=1700 MPa, le module donné à la travée a été
calculé par méthode inverse en utilisant une loi de comportement élastique parfaite.
Le modèle a été calculé en utilisant des éléments briques à 8 nœuds à intégration
réduite (C3D8R), le volume initial ayant une résolution de 40 µm. L’effort a été
appliqué par une surface rigide cylindrique. Au préalable, l’orientation de la sur-
face a été calquée sur l’essai expérimental (orientation et hauteur) (Figure A1. 5).
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Travée

Massif de colle
avec base de la
travée extrapolée

Cylindre d’application
de l’effort

a) b)

Figure A1. 5. Simulation de l’encastrement de la travée.

a) Nœuds de la base de la travée encastrés parfaitement b) Base de la travée

extrapolée et encastrée dans un massif de colle supposé parfaitement encastré

dans le porte échantillon.

En comparant les valeurs numériques et expérimentale, l’erreur relative reste très
faible (entre 0.15 et 2.03%). Il en est de même lorsque l’on compare les simulations
d’une travée soumise à un encastrement parfait et d’une travée coulée dans un mas-
sif de colle (erreur relative de 1.83%). On peut considérer que l’encastrement expé-
rimental de la travée par collage est acceptable et supposé parfait, ce qui permet
alors de simuler l’encastrement de la travée en bloquant les nœuds de sa base infé-
rieure.

Par conséquent, on considérera que l’on a : matériaucollematériau RR =+

A1.6.  Vérification de la méthodologie
La validation de l’essai est vérifiée à partir d'essais de microflexion sur des maté-
riaux étalons et en appliquant la théorie des poutres. Les matériaux que nous avons
utilisés sont les suivants : fils de cuivre et d’acier, mines de graphites de composi-
tions différentes.

Étant donné que nous ne connaissons pas avec certitude les modules élas-
tiques des matériaux utilisés (le fil de cuivre que l'on trouve dans le commerce est
en effet enduit de résine et les mines de graphite sont renforcées pour plus de soli-
dité), nous avons mené les mêmes essais en flexion "3 points" afin de comparer les
modules.

• Essais sur le banc de microflexion



Annexes 

INSA Lyon - 328 -

Lorsque leur diamètre est faible, les échantillons sont scellés sur le support par le
même principe que les travées, ie en incluant leur extrémité dans de la colle. Il a
parfois été nécessaire de coller l’extrémité des échantillons sur le bord du porte-
échantillon lorsque leur diamètre était supérieur à celui existant (le choix d’agrandir
l’orifice n’a pas été retenu afin de ne pas influencer la quantité de colle introduite).
Les modules d'Young ont été calculés en utilisant le modèle théorique d'une poutre
encastrée à une extrémité, sur laquelle on applique un effort connu :

I
L

RE collematériau ⋅
⋅= + 3

3

Avec :

64

4d
I

⋅
=

π
 : moment d'inertie pour une section circulaire

L : hauteur à l'encastrement
Les diamètres sont de l'ordre du millimètre tandis que les hauteurs à l'encastrement
sont supérieures à 30 mm. Nous sommes bien dans la théorie des poutres.
Les modules obtenus sont donnés dans le tableau récapitulatif (Tableau A1. 1).

• Essais sur le banc de flexion "3 points"
Ces essais sont effectués sur une machine universelle de traction-compression
Schenck RSA 250.
La finesse des échantillons nécessite l'utilisation de deux capteurs extérieurs: un
capteur de déplacement 4 mm DELTALAB et le capteur de force de capacité maxi-
male 150 N.
Une petite pige collée en bout du capteur d'effort applique une force au centre de la
portée (centre de l'échantillon), entre les deux piges sur lesquelles le matériau à
tester est placé en équilibre (Figure A1. 6). Un logiciel d'acquisition permet de tra-
cer une courbe Effort - Déplacement.

Figure A1. 6. Schéma du banc d'essai de flexion "3 points"
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Le calcul du module d'Young moyen dans le domaine élastique se fait à l'aide d'une
formule tenant compte de l'effort tranchant dû à l'effort appliqué:


















⋅−






⋅+⋅

⋅

⋅
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32

3

84.085.21
48 L

d
L
d

I

L
y
P

E

Avec :

64

4d
I

⋅
=

π
 : moment d'inertie pour une section circulaire

P : charge
Y : flèche
L : portée
d : diamètre de l'échantillon

Tableau A1. 1. Etalonnage par micro flexion et flexion trois points

Micro
Flexion

Flexion 3
points

Comparaison
des 2 essaisEthéorique

(GPa) Eexpérimental

(GPa)
Eexpérimental

(GPa)
Erreur relative (%)

Fil de cuivre ≈123 76 95 20
Fil d’acier 200-220 177 219 19.2
Mine de graphite ∅2mm (2-17) 68 79 13.9
Mine de graphite ∅0.5mm (2-17) 167 189 11.6

Les modules obtenus en flexion "3 points" sont globalement de 12 à 20% plus éle-
vés que ceux obtenus en microflexion mais dans l'ensemble, les résultats sont rela-
tivement cohérents. Les valeurs théoriques de module du graphite sont données à
titre indicatif car il s’agit de valeurs de graphite théorique, et non du graphite com-
posant nos échantillons. L’une des explications quant à la faiblesse relative des ré-
sultats de microflexion peut être que les échantillons n’étaient pas parfaitement en-
castrés à la base mais simplement collés à la surface des porte-échantillons.

Par la suite, nous considérerons la méthodologie comme correcte, d'autant
plus que les encastrements des travées se feront de manière plus rigoureuse.
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A2. 1 Reconstruction 3D par méthode optique

A2.1. Reconnaissance de formes

A2.1.1. La détection de contours

En général, trouver les contours d’objets dans des images de dimensions quelcon-
ques (images naturelles 2D, images médicales 3D…) revient à chercher les endroits
où les disparités entre les niveaux de gris des pixels sont grandes. Les difficultés de
la détection proviennent le plus souvent du bruit important présent dans les images
(bruit du capteur, bruit d’échantillonnage, irrégularité de la surface de l’objet…).

Pratiquement, détecter les contours pour les cas simples se fait de deux
manières : approche gradient ou approche Laplacien.

• Approche gradient :
Soit I(x,y) une image, et G(x,y) le gradient de I au point (x,y).

2

,),( 







∂
∂

∂
∂

=
y
I

x
I

yxG

Dans les premières approches, l’extraction des points de contour s’effectue par sé-
lection des points de norme de gradient élevée grâce aux deux étapes suivantes :

• Calcul de la norme du gradient :

( ) 2/122 ),(),(),( yxIyxIyxN yx +=

• Sélection des points de fort gradient :
On détermine les points tels que :

syxN ≥),(
avec s arbitrairement choisi.
Dans le cas d’images ou la norme du gradient aux points de contour varie fortement
selon les parties de l’image, cette méthode par approche gradient se révèle ineffi-
cace.

• Approche Laplacien
Soit I(x,y) une image et L(x,y) le laplacien de I au point (x,y).

2

2

2

2

),(
y
I

x
I

yxLx ∂
∂

+
∂
∂

=

La démarche se décompose ainsi :
On calcule une image Ip telle que :
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0)( si 1)(

0)( si 0)(

≤∆=

>∆=

MMI

MMI

p

p

Puis on détecte des passages par zéro.

A2.1.2. La segmentation de contours

Les chaînes de contour trouvées précédemment peuvent être partitionnées en seg-
ments de courbe. La plus simple description est la ligne droite mais dans de nom-
breux cas ce n’est pas suffisant et l’utilisation de courbes du deuxième ordre s’avère
alors nécessaire.

A2.1.3. La segmentation en régions

La segmentation en régions se différencie de la détection par contour par le fait que
l’on ne va plus chercher des ensembles de pixels aux propriétés différentes mais au
contraire similaires. On partitionne l’image en zone d’intérêt. Par exemple, on asso-
cie à chaque pixel la classe de niveaux de gris à laquelle il appartient. On définit
alors les régions par les ensembles maximaux de pixels appartenant à la même
classe.

A2.2. Géométrie des caméras

A2.2.1. Modélisation physique de la caméra

Dans ce chapitre sera développé le modèle le plus simple d’une caméra appelé mo-
dèle « tête d’épingle » ou « sténopé ». Il revient à modéliser une caméra par une
chambre noire à l’intérieur de laquelle la lumière pénètre par un petit orifice. Une
image inversée de la scène observée est projetée sur la paroi opposée à l’orifice. On
peut alors relier les pixels de l’image à l’objet observé en 3D par des transformées
mathématiques (Figure A2. 1).
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Figure A2. 1. Liaisons géométriques entre un point observé et son correspondant
dans le plan image.

Dans le repère caméra (C,x,y,z), les coordonnées cartésiennes et homogènes d’un
point M de l’espace 3D et de son image M’ vérifient :
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f : distance entre le foyer de la lentille et le plan image appelée distance focale.

A2.2.2. Paramètres intrinsèques

Les paramètres intrinsèques d’une caméra sont les paramètres qui la caractérisent
sans référence à son contexte d’utilisation.

Pour une caméra selon le modèle sténopé, ils sont communément au nombre de
cinq:
• La distance focale notée f.
• Les coordonnées de l’intersection de l’axe optique et du plan image notées (uo,

vo).

• Les facteurs d’échelle ku et kv ou les paramètres αu et αv.

Ils permettent de relier les coordonnées (x,y,z) d’un point de la scène 3D qui sont
exprimées dans le repère de la caméra aux coordonnéees de sa projection dans
l’image (u,v). Il faut alors effectuer à partir de l’équation (A2.1) un changement de
repère pour se trouver dans (I,u,v). Ce changement est modélisé par la matrice K.
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(A2.2)

On peut également multiplier par f tous les termes, ce qui n’a pas d’influence sur les
coordonnées homogènes.
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(A2.3)

Pour passer des coordonnées (X,Y,Z) d’un point dans le repère absolu de la scène, à
ses coordonnées (x,y,z) dans le repère de la caméra, il est nécessaire de posséder la
position et l’orientation de la caméra dans le repère absolu (O,X,Y,Z), c’est l’objet
des paramètres extrinsèques.

A2.2.3. Paramètres extrinsèques

Ils décrivent le positionnement d’un repère lié à l’objet par rapport à un repère du
système d’acquisition, celui de la caméra qui est décrit par les paramètres
intrinsèques. Ils sont au nombre de six et décrivent une transformée euclidienne de
l’espace 3D. Ils se composent des trois angles de rotation et des trois coordonnées
d’un vecteur de translation [ ]Tzyx tttT = . Ils vérifient donc l’équation (A2.4).

Chaque élément de la matrice globale de rotation R s’exprime en fonction des
angles de rotation choisis.
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On peut également exprimer cette égalité simplement en coordonnées homogènes.
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A2.2.4. Modèle complet

En utilisant les équations (A2.3) et (A2.5), on obtient la formulation du modèle
complet à sténoper. Il est formé de 11 paramètres liés de manière non linéaire.
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Si on met cette expression sous forme de coordonnées cartésiennes, on obtient deux
équations mettant en évidence la non-linéarité cachée par l’emploi de coordonnées
homogènes.
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(A2.6)

A2.2.5. Calibration des caméras

« La calibration de la caméra est l’opération qui consiste à établir les relations re-
liant l’espace 3D de la scène observée et l’espace 2D de l’image obtenue, dans le
but de permettre une déduction rapide d’une mesure (position, distance…) dans
l’espace 3D à partir d’observations issues de l’image 2D ».(Publication EDF
97NJ00032)
Pour nos expériences, nous avons calibré les caméras à l'aide d'une mire de
calibrage (Figure A2. 2). Cette mire est fournie avec le logiciel ASAME qui nous a
permis d'effectuer la reconstitution en 3D. Pour réussir la calibration, il faut que la
caméra visualise au moins trois face du cube. La géomètrie du cube est connue du
logiciel et par reconnaissance des traits et formes géométriques, il pourra situer le
cube dans l’espace.

Figure A2. 2. Mire de calibrage utilisée.

Toutefois plusieurs sources d’erreur peuvent compromettre la mise en œuvre d’une
technique de calibration qui du point de vue mathématique convient:
• Au niveau de la définition des mires.
• Au niveau des déplacements de mire ou de caméra.
• Au niveau de l’outil de traitement des images.
• Au niveau des conditions d’éclairage.
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A2.2.6. Vision stéréoscopique

Un des objectifs est de reproduire la structure tridimensionnelle d’une trabécule à
partir de plusieurs images. La vision stéréoscopique utilise deux images prises avec
deux caméras. Connaissant le modèle de projection de chaque caméra et la relation
spatiale entre les deux caméras, il s’agit de calculer les coordonnées 3D d’un point
à partir des ses deux projections dans les deux images.

Les principaux problèmes de cette méthode sont que les propriétés métri-
ques ne se conservant pas par la projection il n’est pas facile de comparer les élé-
ments d’une image à ceux de l’autre image. De plus, il faut également tenir compte
du phénomène d’occultation : un élément d’une image peut ne pas être vu dans
l’autre image soit parce qu’il est caché, soit hors du champ de vue d’une caméra.

La démarche calculatoire utilisée est alors la suivante :

• Etablir un ensemble d’appariements entre les éléments des deux images. On ob-
tient alors une mise en correspondance locale.

• Utiliser des contraintes afin de réduire l’espace de recherche d’une mise en cor-
respondance globale.

• Mettre en œuvre une méthode de mise en correspondance globale.
Le choix des éléments (ou primitives) à mettre en correspondance est crucial. On
peut extraire une gamme variée de primitives :
• Des points (pixels, points d’intérêt, éléments de contour…).
• Des segments (segments de droite, arcs de cercle…).
• Des régions.

Dans notre cas, la reconstitution en 3D d'une forme simple a été réalisée à l'aide du
logiciel ASAME.

Pour la reconstruction, une autre méthode a également été envisagée. Celle-ci est
explicitée ci-dessous.
Nous effectuons la reconstitution complète de la travée par rotation de cette der-
nière tous les cinq degrés environ grâce au socle gradué monté sur roulements à
billes. Le montage expérimental est illustré Figure A2. 3 ci-dessous.
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Figure A2. 3. Montage expérimental (vue de dessus)

Un point de la travée a deux projections : une sur le plan image de la caméra 1 et
une sur le plan image de la caméra 2. On obtient alors deux distances, u1 et u2, qui
sont les distances entre les points de projection dans les plans images et les centres
optiques.

12 uuu −=∆
Cette différence est également fonction de la distance:

)(12 zFuuu =−=∆
On obtient alors le profil 2D de la travée par sondage de haut en bas de la travée à
l’aide des deux caméras comme indiqué sur la Figure A2. 4.

Figure A2. 4. Profil d’une travée et distances

Le processus est réitéré par rotation de 5 ° permettant d’avoir la géométrie 3D.
Pour toutes ces reconstructions en 3 dimensions, il est nécessaire de mettre en place
un repérage fin sur l’objet à reconstituer pour pouvoir relier spatialement les deux
caméras. L’une des techniques que nous avons expérimenté est une méthode optique
par laser.
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A3. Technique « speckle » à l’aide d’un laser

A3.1. Introduction à la méthode « speckle »
Lorsqu’un objet quelconque diffusant (feuille de papier, surface de béton, surface
métallique non parfaitement polie) est éclairé par un laser, il donne l’impression
d’être recouvert par une structure granulaire très fine. Tous les points de l’objet,
éclairés par un laser sont cohérents et ils envoient sur la rétine des vibrations capa-
bles d’interférer. Chaque point de l’objet a pour image sur la rétine une figure de
diffraction caractéristique du système optique de l’œil. Ce sont les interférences de
ces figures de diffraction qui produisent cet aspect granulaire appelé « speckle ». Le
phénomène est le même si l’on remplace l’œil par un appareil photographique :
après développement, l’image montre un speckle qui dépend de l’ouverture de
l’objectif. Plus l’ouverture est grande et plus la structure du speckle est fine car le
diamètre de la figure de diffraction d’un objectif décroît si son ouverture augmente.

Dans la suite de ce paragraphe consacré à la méthode speckle, quelques
éléments fondamentaux sur la diffraction seront tout d’abord exposés puis seront
explicitées les propriétés du speckle dans l’image d’un objet diffusant. Un objet
diffusant peut être soit un objet réfléchissant - diffusant (béton, bois, pierre…) ou
un objet transparent - diffusant (verre dépoli).

A3.2. Image d’une source lumineuse ponctuelle
Soit O un objectif supposé parfait qui est éclairé par une source lumineuse ponc-
tuelle S émettant de la lumière monochromatique de longueur d’onde λ.(Figure A3.
1).

Figure A3. 1 Image S’ d’une source ponctuelle S.

L’image S’ est une petite tache lumineuse dont la structure est déterminée par les
phénomènes de diffraction et qui dépend de la forme du contour qui limite l’objectif
O. Les trois figures montre les phénomènes de diffraction de trois type d’ouverture
(Figure A3. 2a) objectif O diaphragmé par un écran percé d’une fente de largeur
Lo ; (Figure A3. 2b): objectif O diaphragmé par un écran percé d’un anneau étroit ;
(Figure A3. 2c): objectif qui, limité par un contour circulaire, n’a pas une transpa-
rence uniforme. L’absorption croît du centre au bord de l’objectif suivant une loi de
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Gauss, la répartition de l’intensité dans le phénomène de diffraction suit aussi une
loi de Gauss). ν est le rayon angulaire du premier anneau noir.

a) b) c)

Figure A3. 2. Figures

a) Figure de diffraction d’une fente de largeur Lo, b) Figure de diffraction d’une

ouverture annulaire, c) Figure de diffraction d’une ouverture circulaire dont

l’absorption croît du centre au bord.

A3.3. Images de deux sources ponctuelles monochromatiques
On considère deux sources lumineuses ponctuelles S1 et S2 identiques éclairées par
la source lumineuse monochromatiques S0.
Les deux images S’1 et S’2 données par l’objectif O sont les deux figures de diffrac-
tion identiques à la figure de diffraction étudiée précédemment.
Les intensités résultantes sont différentes selon si les amplitudes sont en opposition
ou en phase (Figure A3. 3).

a) b)

Figure A3. 3. Intensité résultante

a) amplitudes en opposition, b) amplitudes en phase

A3.4. Speckle » dans l’image d’un objet éclairé par un laser
Dans la pratique, les objets diffusant sont de deux types : objet réfléchissant - diffu-
sant ou un objet transparent - diffusant. Les variations d’épaisseur, de réflexion,
d’absorption, d’indices de réfraction sont les causes qui produisent la diffusion de la
lumière. Pour un objet diffusant, ces variations sont grandes par rapport à la lon-
gueur d’onde la lumière.
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Si l’on considère un objet diffusant quelconque éclairé par une source lu-
mineuse non ponctuelle et si l’on forme une image de cet objet avec un objectif,
l’objet étant éclairé uniformément, il en est de même de son image. Ceci est dû au
fait que tous les points de l’objet éclairés par une source large sont incohérents.

Par contre, un objet diffusant éclairé par un laser (source pratiquement
ponctuelle émettant de la lumière monochromatique, spatialement et temporelle-
ment cohérente), tous les points de l’objet diffusent des vibration lumineuses capa-
bles d’interférer. En regardant l’objet on constate la présence d’une structure très
fine, un « fourmillement » de petits points lumineux dans l’image de l’objet. Ce
fourmillement est dû aux interférences des vibrations envoyées par les différents
points de l’objet dans son image.

L’image résulte de la superposition en amplitude de toutes les figures de
diffraction. Les plus petites taches ont un diamètre d de l’ordre de grandeur du
diamètre de la figure de diffraction de l’objectif qui forme l’image. Soit 2a le dia-
mètre de l’objectif O, l la distance de O au plan d’observation Π’. Si α = a / l, on
a : d ≅ λ / α (λ : longueur d’onde).

Figure A3. 4. Speckle dans l’image Π’ d’un objet diffusant - réfléchissant éclairé

par un laser.

L’objet étant éclairé en faisceau parallèle sous une incidence quelconque, une
translation quelconque de l'objet dans son plan moyen ne change pas les phases re-
latives des différents points de l’objet dans le plan Π’. Le speckle suit l’objet dans
ses translations. Par contre, ceci n’est plus vrai pour une rotation car les phases re-
latives sont modifiées ainsi que le speckle sauf si le faisceau incident est normal à
G.
Si l’on place un diaphragme contre l’objectif O, la structure du speckle en Π’ se
modifie lorsqu’on déplace de diaphragme par translation dans son plan. Ce dépla-
cement introduit un facteur de phase qui n’est pas le même pour tous les points dif-
fractants de l’objet. Ces différences de phase entraînent alors un changement de la
structure du speckle.
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A4. Mesures par corrélations d’images [Mgu97] [Cle01]

Les objets étudiés étant recouverts d'un motif aléatoire (Figure A4. 1), le logiciel
SIFASOFT, basé sur la corrélation d'images numériques, est utilisé pour mesurer
des champs de déplacements et de déformations sur des structures planes.

Figure A4. 1. Exemples de motifs aléatoires

A partir de deux images de la structure, une image avant et une image après défor-
mation, l'utilisateur détermine sur l'image gauche une zone d'étude. Cette zone est
discrétisée en un ensemble de carrés de pixels, appelés patterns. L'utilisateur peut
choisir la taille des patterns et la distance entre les centres de deux patterns adja-
cents en fonction du motif déposé et de la densité de points de mesure souhaitée.

• Méthode de corrélation sur un pattern
La méthode de corrélation utilisée est basée sur la recherche d'un champ de dépla-
cement sur chacun des patterns de la zone d'étude. Ce champ de déplacement est
considéré comme homogène et bilinéaire en u et v:





+++=
+++=

vvvv

uuuu

dvucvbuavuDV
dvucvbuavuDU

....),(
....),(

Pour une meilleure compréhension, les images gauche et droite sont représentées
dans le même repère (Figure A4. 2).
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Figure A4. 2. Evolution d'un pattern entre les images gauche et droite

La fonction discrète représentant le niveau de gris de l'image gauche est notée
f(u,v), celle de l'image droite est notée f'(u',v'). Après déplacement, la relation entre
les niveaux de gris f et f' s'écrit:

( ) ( ) ( )( )vuDVvvuDUufvuf ,,,'','' ++=

DU(u,v) et DV(u,v) sont déterminés par corrélation mathématique de f(u,v) et
f'(u',v') [Cle01]. Les coefficients de corrélations proposés sont ceux au sens des
moindres carrés :

( ) ( )( )∫ −=
S

dvduvufvufC ..','', 2
1

et croisé:

( ) ( )

( ) ( )∫ ∫
∫−=

S S

S

dvduvufdvduvuf

dvduvufvuf
C

..',''...,

..',''.,
1

222

où S représente la surface du pattern considéré.

Suivant le choix de l'utilisateur, l'un de ces coefficients est minimisé pour la recher-
che du champ de déplacement entre un pattern de l'image gauche et son homologue
dans l'image droite.

• Appariement  sur la zone d'étude
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Pour initialiser l'algorithme de corrélation, l'utilisateur repère dans un premier
temps un motif caractéristique dans l'image gauche dont il saura retrouver le corres-
pondant dans l'image droite. Ce repérage donne une solution initiale approximative
des deux composantes du et dv du champ de déplacement (1) pour le pattern consi-
déré. Les coefficients du champ de déplacement sont déterminés sur ce premier
pattern par un processus itératif (Figure A4. 3). Les calculs de corrélation sont ef-
fectués sur les 4 carrés centrés en m1, m2, m3 et m4, sommets du pattern centré en m
(Figure A4. 3a). Les carrés sont balayés sur l'image droite. Leurs positions sont ob-
tenues pour la meilleure corrélation et un premier champ de déformation est évalué
pour le pattern central (Figure A4. 3b). Les carrés sont adaptés selon le champ de
déformation trouvé à l'itération précédente. Le balayage est réitéré et un nouveau
champ déformation pour le pattern central est évalué (Figure A4. 3c). Le calcul est
arrêté lorsque, entre deux itérations, la précision demandée par l'utilisateur est at-
teinte (Figure A4. 3d).

a). Les 4 patterns adjacents b). Première itération

c). Deuxième itération d). Arrêt du calcul

Figure A4. 3. Calcul du champ de déplacement sur un pattern

La solution trouvée pour le premier pattern est utilisée comme solution initiale pour
les patterns adjacents. L'appariement est ainsi réalisé sur toute la zone d'étude par
propagation.

• Evaluation de la précision de l'appariement

Pour calculer le champ de déplacement d'un pattern centré en m, quatre calculs de
corrélation sont effectués sur les carrés centrés en les sommets du pattern considéré.
En théorie, à la fin du calcul, le point m' est le sommet commun de ces carrés
(Figure A4. 3d). En pratique, les 4 carrés n'ont pas forcément un sommet en com-
mun (Figure A4. 4). Le point m' est défini comme étant le point se situant à une
distance moyenne de ces quatre sommets. Il est alors possible de définir une erreur
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de corrélation, exprimée en pixels, à partir de l'écart-type de la distance entre m' et
les quatre sommets.

Figure A4. 4. Evaluation de la précision de l'appariement

A.5. Calculs des paramètres à 40 µm et autres stats

A.5.1.Tomographie.

Calculs des paramètres d’anisotropie à 40 µm :

Tableau A5. 1. Paramètres architecturaux 3D à partir d’images tomographiques
sur cubes Médiaux (40 µm, 6.6*6.6*6.6 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 16 10.48 4.57 10.29 [3.23 – 18.2]
Irrégularité

Dimension Fractale 3D 16 2.6 0.19 2.62 [2.26 – 2.88]
Connectivité

Euler 17 -1103 458 -955 [-2162 – -384]
Contribution d’Euler 17 -1240 463 -1076 [-2339 – -538]
Densité d’Euler (mm-3) 17 -3.83 1.59 -3.32 [-7.52 – -1.33]

Tableau A5. 2. Paramètres architecturaux 3D sur images tomographiques de cu-
bes latéraux (40 µm, 5.12*5.12*5.12 et 6.6*6.6*6.6 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 28 9.80 4.35 9.41 [2.11 – 20.6]
Irrégularité

Dimension Fractale 3D 27 2.59 0.18 2.64 [2.17 – 2.87]
Connectivité

Euler 28 -933 391.2 -890.5 [-1715 – -49]
Contribution d’Euler 28 -1070 398 -1022 [-1854 – -254]
Densité d’Euler (mm-3) 28 -3.79 1.57 -3.77 [-7.02 – -0.17]



Annexes 

INSA Lyon - 344 -

Calculs des paramètres sur échantillons médiaux déjà comprimés :

Tableau A5. 3. Paramètres architecturaux 3D sur images tomographiques de cu-
bes médiaux après compression (10 µm, 6.6*6.6*6.6 mm3)

(source Françoise Peyrin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 15 13.84 4.9 14.24 [4.56 – 22.9]
Structure

TbTh (µm) 15 82.4 14.7 78 [56 – 110]
TbN 15 1.59 0.38 1.68 [0.83 – 2.29]
TbSp (µm) 15 589 218 493 [339 – 1153]
TbSp (µm) 15 589 218 493 [339 – 1153]

Tableau A5. 4. Paramètres architecturaux 3D dits “directs” sur images tomogra-
phiques de cubes médiaux après compression (10 µm, 6.6*6.6*6.6 mm3)

(source Françoise Peyrin)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité surfacique

BS/TV 15 25 4.8 25.6 [18.1 – 45.4]
Structure

TbTh* (µm) 15 146.6 19.4 144 [113 – 175]
Connectivitée

Ceuler 15 -1578 764 -1418 [-3236 – -538]
Ceuler/mm3 15 -5.62 2.53 -5.01 [-10.8 – -1.9]
(1-Ceuler)/mm3 15 5.62 2.53 5.01 [1.88 – 10.8]

Topologie
#Tunnels 15 2167 998 1825 [714 – 4653]
#Tunnels/mm3 15 7.25 3.34 6.12 [2.39 – 15.57]
Cav/TV (mm3) 15 1.75 1.38 1.76 [0.04 – 4.51]

A5.2. IRM.

Calculs des paramètres architecturaux :

Tableau A5. 5. Paramètres architecturaux 3D calculés sur images IRM de cubes
médiaux (78 µm, vol. de 4.9*4.4*5.6 à 6.5*7.9*7.6 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 16 13.85 6.5 13.49 [3.9 – 25.2]
Irrégularité
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Dimension Fractale 3D 16 2.62 0.22 2.63 [2.18 – 2.95]
Connectivité

Euler 15 -1769 1057 -1981 [-3645 – -18]
Contribution d’Euler 15 -1357 861 -1400 [-3118 – -88]
Densité d’Euler (mm-3) 15 -5.85 3.44 -5.97 [-12.58 – -0.07]
Densité d’Euler (mm-3) 15 -5.85 3.44 -5.97 [-12.58 – -0.07]

Tableau A5. 6. Paramètres architecturaux 3D sur images IRM de cubes latéraux
(78 µm, volumes entre 5.0*4.7*5.2 et 7.2*7.9*7.9 mm3)

Paramètres n Moyenne Ecart type Médiane Plage de Variation
Densité volumique

BV/TV3D (%) 15 12.64 6.06 11.57 [3.261 – 27.4]
Irrégularité

Dimension Fractale 3D 15 2.66 0.19 2.66 [2.16 – 2.90]
Connectivité

Euler 14 -1887 1629 -1409 [-6533 – -415]
Contribution d’Euler 14 -1546 1208 -1241 [-5299 – -511]
Densité d’Euler (mm-3) 14 -6.89 3.61 -5.73 [-14.67 – -2.53]
Densité d’Euler (mm-3) 14 -6.89 3.61 -5.73 [-14.67 – -2.53]

A5.3. Comparaisons Latéral - Médial.

Histomorphométriques (latéral) et Tomographie à 10 µm sur médial :

Corrélations et comparaison de moyenne entre paramètres Histomorphométriques
(sur échantillon latéral) et Tomographie à 10 µm (hormis la dimension fractale, cal-
culée à 40 µm) sur échantillon médial.

Tableau A5. 7. Comparaison Tomo 10µm Médial – Histo Latéral

Corrélations2

Paramètres n
Test t1

p n r p
Densité volumique

BV/TV (%) 16 0.0000 16 0.5902 0.0080
Structure

TbTh (µm) 16 0.0000 16 -0.4999 0.0243
TbN 16 0.0000 16 0.8681 0.0000
TbSp (µm) 16 0.0000 16 0.8329 0.0000
Dimension fractale3 15 0.0000 15 0.7821 0.0003

Anisotropie
MIL1 (mm) 16 0.0000 16 0.4564 0.0378
MIL3 (mm) 16 0.0000 16 0.5488 0.0138

1 : Paired t Test (test paramétrique pour série appareillée)
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2 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.

3 : Fractal 2D sur 3 coupes histo et Fractal 3D sur volumes à 40 µm

Tableau A5. 8. Comparaison Tomo 10µm Médial – Histo Latéral

Corrélations2

Paramètres n
Test T1

p n r’ p
Anisotropie

MIL1 /MIL3 16 0.0007 16 0.3471 0.0939
1 : Wilcoxon Test (test  non paramétrique pour série appareillée)

2 : Spearmann correlation coefficients (r’) et probabilité associée.

3 : Fractal 2D sur 3 coupes histo et Fractal 3D sur volumes à 40 µm

Histomorphométriques (latéral) et IRM 78µm sur médial:

Tableau A5. 9. Comparaison IRM 78µm Médial – Histo Latéral

Corrélations2

Paramètres n
Test t1

p n r p
Densité volumique

BV/TV (%) 18 0.0000 18 0.7213 0.0004
Structure

TbTh (µm) 18 0.0000 18 -0.4174 0.0424
TbN 18 0.0000 18 0.8613 0.0000
TbSp (µm) 17 0.0000 18 -0.4580 0.0323
Dimension fractale3 16 0.0000 16 0.6868 0.0016

Anisotropie
MIL1 (mm) 18 0.0000 18 0.2706 0.1388
MIL3 (mm) 18 0.0000 18 0.5120 0.0149

1 : Paired t Test (test paramétrique pour série appareillée)

2 : Pearson correlation coefficients (r) et probabilité associée.

3 : Fractal 2D sur 3 coupes histo et Fractal 3D sur volumes à 78 µm (calculs Ln)

Tableau A5. 10. Comparaison IRM 78µm Médial – Histo Latéral

Corrélations2Paramètres
n

Test T1

p n r’ p
Anisotropie

MIL1 /MIL3 18 0.0000 18 0.0815 0.3739
1 : Wilcoxon Test (test  non paramétrique pour série appareillée)

2 : Spearman correlation coefficients (r’) et probabilité associée.
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A6. Valeurs des Modules D’Young du tissu trabéculaire calculé par

identification MEF (maillage hexaédrique) à partir d’images µCT et IRM par

échantillon

Tableau A6. 1. Calculs à partir d’images tomographiques à 40 µm (165*165*165
voxels) sur image médiale.

nom BV/TV histo VTO3D med
(10 µm)

dens app /dens
reelle E réel  (=Eméca) E trab num

M47 9.07 11.517 12.136 373
M48 7.61 5.745 5.405 96 87 211
M49 13.1 13.912 14.116 438 50 474
M50 14.63 18.747 19.701 1088
M51 10.41 17.14 15.253 559 19 472
M53 12.68 14.2277 13.232 742 54 299
M54 * 6.7451 6.928 6 2 237
M55 10.02 10.55 8.856 247 46 547
M56 9.74 9.79 8.668 108 24 767
M57 9.45 10.529 8.887 86 9 661
M58 11.89 12.8233 13.498 266 18 312
M59 9.99 5.05 3.355 19 14 406
M60 13.82 17.6817 13.582 461
M61 3.57 3.6763 3.481 21 44 449
M63 6.76 7.7998 6.414 60 14 918
M64 9.83 10.7489 9.105 189 25 667

Tableau A6. 2. Calculs à partir d’images tomographiques à 40 µm (165*165*165
voxels) sur image latérale.

nom BV/TV
 histo

vto3d lat (10
µm)

dens
app/dens

reelle

E réel
(=Eméca)

vto image
(après

seuillage)
Etrab num

L42 16.46 20.267 24.015 1257 20.5971
L43 7.88 8.162 10.845 344 8.0226 128 983
L45 13.47 13.58 18.194 341 13.7587
L46 7.9 7.574 10.445 163 7.03676 485 572
L47 9.07 10.169 12.136 373 9.7892
L48 7.61 5.386 5.405 96 4.93907 121 828
L49 13.1 14.91 14.116 438 15.1574
L50 14.63 12.81 19.701 1088 12.7985
L51 10.41 14.09 15.253 559 14.4567
L52 11.11 12.03 12.354 504 12.2067 44 782
L53 12.68 9.21 13.232 742 9.38032 203 280
L54 * 5.66 6.928 6 5.73862 4 325
L55 10.02 9.96 8.856 247 9.45056 100 087
L56 9.74 11.16 8.668 108 10.7323 17 888
L57 9.45 6.7 8.887 86 6.0655 18 994
L58 11.89 6.79 13.498 266 6.46954 111 628
L59 9.99 8.71 3.355 19 8.2286 6 056
L60 13.82 14.6 13.582 461 14.564 19 440
L61 3.57 2.72 3.481 21 2.10931 523 618
L63 6.76 4.71 6.414 60 4.29155 36 187
L64 9.83 6.85 9.105 189 6.4916 65 613
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Tableau A6. 3. Calculs à partir d’images IRM à 78 µm (volumes variables) sur
image médiale

Nom
volume
image
(mm3)

BV/TV
histo

VTO3D
10 µm

Densapp/
Dens
reelle

E réel
(=Eméca)

vto
image
IRM

E trab num
(MPa)

M41 303 11.16

M45 345 13.47 18.19 341 24.88

M46 323 7.9 10.44 163 18.75 8 536

M47 301 9.07 11.52 12.14 373 13.73 20 477

M48 373 7.61 5.75 5.41 96 13.38 2 997

M49 213 13.1 13.91 14.12 438 22.07 5 505

M50 121 14.63 18.75 19.70 1088 25.19 10 511

M52 394 11.11 12.35 504 12.20 28 480

M53 332 12.68 14.23 13.23 742 13.61 138 085

M56 277 9.74 9.79 8.67 108 9.17 151 267

M57 355 9.45 10.53 8.89 86 10.25 188 849

M59 250 9.99 5.05 3.36 19 4.74 537 711

M60 334 13.82 17.68 13.58 461 15.68

M61 326 3.57 3.68 3.48 21 3.93

M63 337 6.76 7.80 6.41 60 7.01

M64 301 9.83 10.75 9.11 189 10.22

Tableau A6. 4. Calculs à partir d’images IRM à 78 µm (volumes variables) sur
image latérale

NOM volume
(mm3) BV/TV histo VTO3D tomo

lat (10 µm)
dens app

/dens reelle
Eréel

(=Eméca)
vto volume

image E trab num

L42 445 16 20 24 1257 27
L43 335 8 8 11 344 12 11 710
L44 122 _ _ _
L45 328 13 14 18 341 22 13 627
L46 201 8 8 10 163 13 6 473
L47 251 9 10 12 373 14 13 063
L48 315 8 5 5 96 8 12 014
L50 198 15 13 20 1088 19 17 595
L51 279 10 14 15 559 12 72 188
L52 234 11 12 12 504 12 38 051
L55 150 10 10 9 247 10 17 501
L57 242 9 7 9 86 8 63 267
L58 187 12 7 13 266 9
L59 271 10 9 3 19 9
L61 234 4 3 3 21 3
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A7. Volumes Tomographiques à 40 µm (qq exemples, BV/TV3D Tomo à 10 µm)

BV/TV :
11.5 %

BV/TV :
5.74 %

BV/TV :
13.9 %

BV/TV :
18.7 %

BV/TV :
17.14 %

BV/TV :
14.2 %
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BV/TV :
6.7 %

BV/TV :
10.5 %

BV/TV :
9.8 %

BV/TV :
10.5 %

BV/TV :
17.7 %

BV/TV :
3.7 %
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A8. Volumes squeletisés Tomographiques correspondants

BV/TV :
7.8 %

BV/TV :
10.7 %
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A9. Volumes avant et après compression Tomographiques (20 µm)

Echantillon n°49 (3303) Homme  85 ans
Avant

Après

3303 6603

Echantillon n°48 (3303) Femme 86 ans
Avant

Après
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A10. Comparaison Volumes Tomographiques 10 µm (Volumes présentés à 40 µm) et IRM 78 µm

M47- F  86 ans M59 - H 79 ans M60 - F 65 ans
M61 -  F 65 ans

IRM (78 µm) : 34 échantillons cubiques (Médiaux et latéraux confondus)

Tomographie (10 µm) : 44 échantillons cubiques (Médiaux et latéraux confondus)
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