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Introduction générale 

1 L’os 

 

L’os est un matériau vivant composé principalement de trois constituants : des cristaux 

minéraux d’hydroxyapatite (phosphate de calcium), du collagène (protéine fibreuse) et de 

l’eau. A l’échelle macroscopique (1cm≈ ), on distingue deux type d’os : l’os cortical (ou os 

compact) et l’os trabéculaire (ou os spongieux) (Figure 1). 

 

Figure 1 : Os cortical et os trabéculaire. 

L’os cortical représente approximativement 80% de la masse osseuse dans le squelette 

humain. Il est peu poreux (typiquement entre 5 à 15%) et constitue la couche externe de l’os. 

Il est particulièrement présent dans la partie centrale des os longs (diaphyse). L’os 

trabéculaire est très poreux (typiquement entre 75 à 95%) et se trouve au centre de l’os et en 

particulier aux extrémités des os longs (épiphyse). On appelle périoste et endoste les 

interfaces externe (en contact avec les tissus mous) et interne (en contact avec la moelle) de 

l’os respectivement. Le canal médullaire constitue la cavité des os longs qui contient la 

moelle. L’épaisseur corticale est la distance entre le périoste et l’endoste. 

A l’échelle mésoscopique ( 1mm≈ ), l'os cortical peut être décrit comme un matériau 

composite constitué, d’une part, d’une matrice minéralisée dense (cristaux d’hydroxyapatite et 

collagène) et d’autre part, d’un réseau de cavités qui rend compte de la porosité (Figure 2). 

Plusieurs types de cavités constituent la porosité corticale :  
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- les cavités de résorption, d’un diamètre 50φ ≈  à 200µm, qui résultent du processus de 

remodelage osseux 

- les canaux de Havers ( 50µmφ ≈ ) dans lesquels circule le sang et qui sont reliés entre 

eux par des canaux de Volkmann 

- les lacunes ostéocytaires ( 10φ ≈  à 20µm) dans lesquelles sont logées des ostéocytes. 

 

Figure 2 : Image de l’os cortical d’une section transverse de radius par microscopie acoustique à 200MHz. 

(source :Ingrid Leguerney, 2004) 

A l’échelle submicrométrique (0.1µm≈ ) on observe les cristaux minéraux d’hydroxyapatite 

fixés sur des fibres de collagène. 

Un dysfonctionnement dans le processus de remodelage osseux peut entraîner une perte 

de matière osseuse. L’ostéoporose est une maladie systémique du squelette caractérisée par 

une faible masse osseuse et une détérioration de la microarchitecture du tissu osseux, 

entraînant une augmentation de la fragilité osseuse et du risque de fracture [1]. Le tissu osseux 

se dégrade avec l’âge davantage chez les femmes que chez les hommes. Ainsi, parmi 100 

femmes françaises arrivant à la ménopause, 40 présenteront au moins une fracture 

ostéoporotique avant la fin de leur vie alors que parmi 100 hommes âgés de plus de 50 ans, 18 

environ présenteront au moins une fracture par fragilité avant la fin de leur vie [2]. La 

détérioration du tissu osseux avec l’âge tend à fragiliser certains sites du squelette plus que 

d’autres. Les principaux sites de fractures liées à l’ostéoporose sont la hanche, le radius et la 

colonne vertébrale [3]. En France, 82 % des dépenses en hôpitaux liées à l’ostéoporose sont 
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associées aux fractures de la hanche [4]. Ces fractures sont associées à un fort taux de 

mortalité (on observe dans l’année suivant la fracture un taux de 10 à 20% de décès de plus 

qu’attendu pour leur âge chez les femmes s’étant fracturé la hanche) ainsi qu’à une grande 

perte d’autonomie (jusqu’à un tiers des individus qui se sont fracturés la hanche deviennent 

totalement dépendants) [5-7]. 

 

2 Déterminants de la résistance osseuse 

 

La résistance de l’os à la fracture est déterminée par la masse osseuse, mesurée par des 

techniques utilisant les rayons-X et par des propriétés matérielles (élasticité, minéralisation, 

orientation des cristaux minéraux), microstructurelles (porosité) et géométriques (taille, 

épaisseur corticale, …). Certaines de ces propriétés ne sont pas indépendantes les unes des 

autres. On appellera « indices de la résistance osseuse » des paramètres géométriques de l’os 

qui sont liés à la résistance osseuse telles que l’épaisseur et l’aire corticale. De telles indices 

peuvent être estimés par des méthodes ultrasonores en particulier. 

3 L’Extrémité Supérieure du Fémur 

 

L’anatomie de l’Extrémité Supérieure du Fémur (ESF ou généralement désigné par 

« hanche » dans le contexte des fractures) est décrite par la Figure 3. 
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Figure 3 : Anatomie de l’extrémité supérieure du fémur. 

On distingue deux principaux sites de fractures de l’ESF : les fractures cervicales (au col) et 

les fractures trochantériennes. Une méta-analyse regroupant les résultats de 16 études, 

recensant au total plus de 36000 fractures de la hanche estime que le nombre de fractures 

cervicales est 1.8 fois plus élevé que le nombre de fractures trochantériennes chez les femmes 

de 70 à 79 ans [8]. 

 

 4 Système de référence en anatomie 

 

Nous présentons dans ce paragraphe un vocabulaire propre à l’anatomie, que nous 

utiliserons par la suite, afin de se repérer relativement au corps humain. Les plans sagittal, 

transversal et coronal sont définis sur la Figure 4. 
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Figure 4 : Trois principaux plans de l’anatomie (source : [9]). 

Le plan coronal sépare la partie antérieure et la partie postérieure. Dans un plan de coupe 

transversal, la partie supérieure est située vers la tête et la partie inférieure vers les pieds. Les 

régions médiale et latérale sont relatives à la direction perpendiculaire au plan sagittal. La 

région médiale est orientée vers l’intérieur du corps et la région latérale vers l’extérieur. Une 

région est dite « distale » lorsqu’elle est proche de l’extrémité du membre considéré et 

« proximale » lorsqu’elle est proche de la racine. 

 

5 Méthodes ultrasonores 

 

Un certain nombre de dispositifs ultrasonores ont déjà été développés afin d'évaluer la 

résistance osseuse et la prédiction du risque de fracture. Les techniques ultrasonores 

quantitatives ou « Quantitative UltraSound » (QUS) mesurent des caractéristiques 

ultrasonores telles que l'atténuation en fonction de la fréquence ou « Broadband Ultrasonic 

Attenuation » (BUA) et la vitesse ou « Speed Of Sound » (SOS) qui sont corrélées à la 

Densité Minérale Osseuse (DMO) et au risque de fracture. Les dispositifs ultrasonores 

utilisent deux types de méthodes : la transmission axiale [10-12] et la transmission transverse 

[13-16]. Dans une configuration en transmission axiale un émetteur et un récepteur sont 

placés dans la direction de l’axe long d’un os pour mesurer la vitesse de propagation de l’onde 

dans la couche d’os cortical. En transmission transverse, le site osseux est intercalé entre un 
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émetteur et un récepteur situés l’un en face de l’autre et la vitesse de propagation du signal à 

travers le site osseux est mesurée. Elles peuvent être appliquées à des sites constitués 

principalement d'os cortical (radius, tibia, phalange digitale) ou bien d'os trabéculaire 

(calcanéum) [17]. Ces sites de mesure périphériques sont privilégiés à cause d'une facilité 

d'accès pour les sondes ultrasonores. 

 

6 Les techniques QUS à l’ESF 

 

 L’ESF constitue l’un des principaux sites de fracture ostéoporotique [3,18]. Johnell et 

al. ont rapporté que parmi toutes les admissions de femmes âgées de plus de 50 ans dans un 

hôpital suédois sur une année entière à cause d’une fracture, 49% concernaient la hanche, 

8% l’avant-bras et 8% la colonne vertébrale [3]. La mesure de la DMO par absorptiométrie 

bi-photonique par rayons-X ou DXA (Dual X-ray Absorptiometry) constitue actuellement la 

méthode de référence utilisée en clinique pour prédire le risque de fracture. La prédiction du 

risque de fracture de la hanche est meilleure pour une mesure directe de la DMO au niveau de 

la hanche plutôt qu’à un autre site osseux [19]. Cependant, la prédiction du risque de fracture 

par DXA n’est pas toujours correcte. Ces observations ont motivé le développement de 

nouvelles technologies QUS afin de mesurer des paramètres QUS directement à la hanche. 

Cependant la localisation de l’ESF en profondeur ainsi que sa forme complexe rend délicate 

une évaluation avec des méthodes ultrasonores. Une équipe constituée dans le cadre d'un 

projet de recherche européen « FemUS », auquel le laboratoire a participé, a conçu le premier 

scanner ultrasonore éponyme dédié à l’ESF. Les mesures ultrasonores in vitro à l'ESF ont 

révélé une très bonne prédiction (2 0.95R = ) de la DMO dans la région intertrochantérienne, 

qui est principalement constituée de l'os trabéculaire [13,20]. En outre, la possibilité de 

mesurer la hanche in vivo avec des ultrasons en transmission transverse a été démontrée avec 

une précision raisonnable [21,22] et une capacité de discrimination entre des femmes ayant 

une récente fracture de la hanche et des femmes contrôles [23]. Ces premiers résultats obtenus 

in vitro et in vivo dans le cadre d'une étude clinique sont encourageants [13,23]. Cependant, 

les mesures ultrasonores correspondantes sont associées à une propagation d’onde 

principalement dans l’os trabéculaire. Or l'os cortical contribue aussi à la résistance 

mécanique de l’ESF [24]. Certaines études ont rapporté que les compartiments cortical et 

trabéculaire contribuent dans des proportions similaires à la résistance mécanique de l’ESF 
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[25] alors que de récents travaux suggèrent que la contribution de l’os trabéculaire par rapport 

à l’os cortical est négligeable [26,27]. La localisation en profondeur de l’ESF écarte le choix 

de la méthode de transmission axiale. La propagation ultrasonore dans un milieu hétérogène 

ayant une forme tubulaire irrégulière peut se faire suivant des chemins courbes ou même des 

chemins multiples, générant ainsi des signaux complexes provenant de l'interférence entre les 

ondes correspondant aux divers chemins. Il a été observé dans un métacarpe de cheval une 

onde se propageant dans l’enveloppe corticale et une autre à travers le canal médullaire [28]. 

Chez l’homme, la simulation de la propagation des ondes à travers un modèle de phalange 

digitale a également révélé que des ondes se propagent à la fois dans la coque corticale courbe 

que directement à travers le canal médullaire [14]. Des chemins de propagation similaires à 

travers le radius humain ont été rapportés dans une étude expérimentale qui a montré la 

capacité des techniques QUS au radius d'estimer des caractéristiques géométriques telles que 

l'épaisseur corticale et l’air de la section transverse ou CSA (Cross-Sectional Area) [16]. Les 

ondes se propageant circonférentiellement dans la coque corticale ayant une forme 

approximativement cylindrique sont appelées «ondes circonférentielles » dans la littérature 

[16,29]. Ces ondes seront désignées dans la suite de notre étude comme des ondes 

circonférentielles « de coque » en référence à leur propagation le long de la coque corticale. 

Leur nature physique exacte dépend du rapport entre l'épaisseur de la coque et la longueur 

d'onde. Les études en transmission transverse sur la phalange digitale et le radius rapportent 

que ces ondes circonférentielles de coque sont associées au premier signal reçu. Cette 

observation serait due au fait que les ondes circonférentielles de coque dans l’os cortical se 

propagent à une vitesse beaucoup plus élevée que les ondes transmises dans l'os trabéculaire 

ou à travers le canal médullaire. À l'ESF, un signal rapide communément appelé premier 

signal ou FAS (First Arriving Signal) a été observé in vivo dans une configuration en 

transmission transverse, principalement dans les régions corticales de la diaphyse et du col du 

fémur [30] (Figure 5). 
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Figure 5 : Comparaison entre une image de l’ESF obtenue par rayons-X (à gauche) et une image de 

vitesse ultrasonore à l’ESF (à droite). La région corticale correspond à des vitesses élevées (en rouge) 

(source : [30]). 

Les ondes se propageant dans la coque corticale des os longs se sont révélées être sensibles à 

l'épaisseur corticale, à la porosité et aux propriétés matérielles, qui sont toutes des 

déterminants de la résistance osseuse [10,12,31-39]. Par conséquent, dans une configuration 

en transmission transverse à l'ESF, on suppose que le FAS transporte des informations sur les 

propriétés matérielles, géométriques et microstructurelles de la coque corticale. En outre, le 

FAS peut être séparé des autres signaux dans le domaine temporel, ce qui facilite son analyse.  

 

7 Objectifs de la thèse 

 

Dans l’ESF, plusieurs trajets sont possibles en transmission transverse. La Figure 6 

schématise ces différents trajets. 
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Figure 6 : Schéma des deux principaux trajets dans le col du fémur en transmission transverse. Seule la 

coque corticale du col fémoral est représentée. Trajet  : onde circonférentielle, trajet  : onde directe (se 

propageant en ligne droite). 

Dans un premier temps, nous nous proposons de déterminer si le FAS au col du fémur est 

associé à une propagation circonférentielle (trajet de type ) ou bien à une propagation en 

ligne droite (trajet de type ). Autrement dit, le FAS est-il principalement sensible aux 

propriétés de l’os trabéculaire (situé à l’intérieur de la coque corticale et non représenté sur la 

Figure 6) ou bien à celles de l’os cortical ? Puis, nous étudierons la relation entre le temps de 

vol du premier signal (TOFFAS) et la résistance mécanique ou des indices géométriques de la 

résistance mécanique de l’ESF. Des simulations numériques de propagation d’ondes seront 

réalisées pour étudier les phénomènes mis en jeu ainsi que les relations entre TOFFAS et des 

propriétés géométriques, matérielles et microstructurelles de l’ESF (Chapitre 2). Ensuite, nous 

présenterons la mise en œuvre d’un montage expérimental pour mesurer TOFFAS et 

déterminer sa relation avec la résistance mécanique de l’ESF sur plusieurs échantillons de 

fémurs (Chapitre 3). Le Chapitre 4 explore le potentiel de la méthode DORT (pour 

décomposition de l’Opérateur de Retournement Temporel) pour la détermination de la vitesse 

de phase d’ondes circonférentielles dans un tube à section circulaire dont certaines propriétés 

sont proches de celles du col du fémur. Enfin, nous présenterons au Chapitre 5 une étude 

expérimentale, réalisée au cours d’un séjour au Japon dans le cadre d’un programme 

d’échange, portant sur la caractérisation des propriétés matérielles et microstructurelles de 

l’os cortical. 
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1 Position du problème 

1.1 Contexte 

 

La géométrie du col fémoral rend propice l’existence de trajectoires multiples dans une 

configuration en transmission transverse et en particulier en circonférence de la coque 

corticale. Nous faisons l’hypothèse que ces ondes circonférentielles sont associées à des 

signaux précurseurs et transportent des informations pertinentes sur les propriétés matérielles, 

microstructurelles et géométriques de l’os cortical. Les caractéristiques des capteurs ainsi que 

leur positionnement relatif par rapport à l’Extrémité Supérieure du Fémur (ESF) sont 

susceptibles de favoriser la génération de ces ondes et de faciliter leur étude. Ces diverses 

questions qui restent à élucider peuvent difficilement être appréhendées expérimentalement 

sans a priori. 

Les simulations numériques peuvent se substituer aux expériences afin d’étudier en 

détail des phénomènes de propagation en fonction d’un certain nombre de paramètres que l’on 

peut contrôler aisément, tels que les caractéristiques des capteurs, leur configuration spatiale, 

le signal d’émission, les propriétés matérielles et géométriques du milieu de propagation. 

Ainsi, les expériences numériques permettent d’étudier un phénomène qu’il serait difficile 

d’appréhender dans une expérience réelle, comme par exemple l’influence de l’élasticité d’un 

matériau biologique sur un temps de propagation. Certaines études ont montré que la plupart 

des phénomènes observés expérimentalement sont très bien prédits par la simulation 

numérique à la fois pour l’os trabéculaire et pour l’os cortical [1-3]. Un certain nombre de 

sites osseux tels que la phalange digitale, le radius, le calcanéum ou l’os trabéculaire de l’ESF 

ont été étudiés en simulation numérique de propagation d’ondes ultrasonores [4]. Des 

corrélations sont recherchées entre des paramètres ultrasonores et des déterminants de la 

quantité ou de la qualité osseuse liés à la résistance osseuse. Cependant, l’ESF n’a pas encore 

été étudiée à une échelle d’observation qui rend compte de sa géométrie globale et en 

particulier de son enveloppe corticale. Plusieurs difficultés inhérentes aux caractéristiques de 

l’ESF comme sa géométrie irrégulière, sa taille et sa localisation en profondeur se dressent si 

l’on souhaite l’étudier en ayant recours à des simulations numériques de propagation d’ondes. 
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1.2 Objectifs de l’étude 

 

Nous nous proposons ici d’étudier l’ESF avec des simulations numériques pour rendre 

compte des phénomènes de propagation mis en jeu ainsi que pour chercher des relations entre 

des paramètres ultrasonores et des indices de la résistance osseuse. Nous aurons recours à des 

simulations numériques bidimensionnelles (2 D− ) par différences finies en utilisant des 

modèles d’os construits à partir de méthodes d’imagerie osseuse bien établies. Bien que l’os 

ait une réalité tridimensionnelle (3 D− ) tant au niveau de sa géométrie qu’au niveau de ses 

propriétés matérielles ou microstructurelles, nous pensons qu’une étude 2 D−  nous permettra 

de comprendre les phénomènes mis en jeu plus simplement qu’une étude 3D−  et que les 

principaux phénomènes présents en 3D−  sont également visibles en 2 D− .  

Pour des raisons principalement liées à la facilité d’accès in vivo et que nous 

détaillerons plus loin, nous souhaitons disposer la configuration de simulation comme illustré 

par la Figure 1. 

 
Figure 1 : Configuration spatiale souhaitée de la simulation numérique. Une section transverse du col du 

fémur est représentée au centre avec les références anatomiques correspondantes (A : antérieur, S : 

supérieur, P : postérieur, I : inférieur). Le milieu intérieur et extérieur à l’os est de l’eau. Un émetteur 

envoie une onde plane à 0.5 MHz dans la direction A-P. Un récepteur est placé en aval de l’os en face de 

l’émetteur. 

Une section transverse de col du fémur est placée entre un émetteur et un récepteur. 

L’émetteur envoie une onde plane dans la direction antéro-postérieure (A-P). 

Le nombre de paramètres susceptibles d’influencer la propagation ultrasonore nous 

invite à scinder notre étude en deux parties. La première partie de l’étude porte sur la relation 

entre le premier signal (FAS) et les propriétés géométriques de l’os cortical du col du fémur. 

Dans cette partie, nous avons principalement deux objectifs : dans un premier temps, 
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identifier à quel chemin de propagation est associé le FAS observé au col du fémur dans une 

configuration en transmission transverse, puis, dans un second temps, étudier les relations 

entre le temps d'arrivée du FAS et les caractéristiques géométriques du col du fémur, obtenues 

sur des pièces anatomiques, qui sont connues pour être corrélées à la résistance osseuse 

(caractérisée par la force exercée jusqu’à la rupture) [5-7]. Dans cette étude, l’aire de la 

section transverse (CSA), le moment d'inertie minimum (minI ) et le module de section (W ) 

constituent les principaux paramètres géométriques qui seront pris en considération. 

La seconde partie de l’étude concerne l’influence des propriétés matérielles et 

microstructurelles du col du fémur sur le FAS. Dans cette partie, l’objectif est: 

- de construire des modèles individualisés de section transverse de col du fémur pour 

lesquels les propriétés élastiques sont directement issues de mesures expérimentales 

- d’étudier l’influence de l’os trabéculaire et de l’hétérogénéité de la matrice minéralisée 

sur le FAS en transmission transverse 

- de déterminer si on peut modéliser implicitement la microstructure de l’os cortical 

avec des méthodes d’homogénéisation rendant compte de l’élasticité effective de la 

coque corticale. 

 

2 Influence de la géométrie de l’os cortical sur le  FAS 

 

Dans cette partie, le code de calcul pour la propagation ultrasonore développé par 

Emmanuel Bossy au cours de sa thèse [8] dans notre laboratoire est couplé à des sections 

transverses réalistes de col du fémur reconstruites à partir de données (3 D− ) de 

tomodensitométrie (TDM) par rayons-X. Pour bien analyser l'influence de la géométrie de l'os 

sur la propagation d’ondes, il est nécessaire de recourir à un modèle réaliste de la coque 

corticale du col du fémur. Pour cela, il faut réaliser une segmentation consistant à séparer l’os 

cortical de l’os trabéculaire et des tissus mous à partir des données TDM. Nous avons, dans 

un premier temps, réalisé la segmentation avec un simple seuillage à l’aide d’un logiciel de 

traitement d’images (ImageJ 1.41o, NHI, USA) sur des données TDM de l’ESF, mais nous 

avons rencontré deux principales difficultés : (i) la séparation entre l’os cortical et les autres 

tissus biologiques obtenue avec cette méthode n’était pas réaliste et (ii ) l’orientation du plan 

de coupe permettant d’extraire une section perpendiculaire à l’axe du col était approximative. 

Compte tenu de l’importance de la géométrie de l’os cortical pour la propagation ultrasonore 
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dans cette étude, nous avons préféré faire appel à une équipe allemande ayant une expertise 

dans le domaine de la segmentation de l’os à partir de données TDM. Cette équipe a 

récemment développé et validé une méthode robuste de segmentation de structures osseuses, 

en particulier la hanche, à partir de données acquises in vitro et in vivo [9]. Il s’agit d’une 

technique pour déterminer la géométrie de l’os cortical à partir de laquelle des paramètres 

sont calculés et comparés à la résistance osseuse. Dans notre étude, des volumes d’ESF 

reconstruits à partir d'acquisitions TDM par rayons-X sont segmentés et des coupes sont 

extraites à partir des volumes reconstruits. Des paramètres géométriques sont calculés à partir 

des images du compartiment cortical des sections transverses du col fémoral. Les relations 

entre le temps de vol ou TOF (Time Of Flight) du FAS, qu’on notera FASTOF  et les 

paramètres géométriques sont étudiées. L’acquisition et la segmentation des volumes d’ESF 

ont été réalisées par une équipe partenaire allemande (Klaus Engelke) de l’Institut de 

Physique Médicale de l’Université d’Erlangen. 

 

2.1 Matériels et méthodes 

2.1.1 Élaboration de modèles de col du fémur pour l es simulations 

numériques  

 

La présente étude porte sur onze fémurs humains de femmes (> 65 ans) scannés in vivo 

par TDM. Les données ont été acquises au cours d'une précédente étude dont le protocole fut 

approuvé par le comité d'éthique de l'Université d'Erlangen et l’office fédéral de protection 

contre les radiations et pour lequel tous les participants ont donné leur consentement par écrit. 

Un scanner à quatre canaux de détecteurs (SOMATOM Volume Zoom 4, Siemens, Berlin, 

Allemagne) donnant une taille de voxel de 0.3 0.3mm×  dans le plan d’acquisition y-x  et 

1.0mm le long de l’axe z  a été utilisé. Les images acquises ont été traitées à l'aide du logiciel 

MIAF-Fémur (Medical Image Analysis Framework - option fémur), qui a été développé à 

l'Institut de Physique Médicale (Université d'Erlangen) et utilisant des méthodes avancées de 

traitement d'image [9,10]. Dans un premier temps, une segmentation est réalisée afin de 

séparer le compartiment cortical du reste des tissus biologiques (os trabéculaire et tissus 

mous) pour obtenir des données binarisées. Une valeur de pixel est attribuée à l’os cortical et 

une autre valeur de pixel est attribuée au reste des tissus biologiques. La séparation de l'os 

trabéculaire et de l’os cortical est basée sur une segmentation 3 D−  des surfaces du périoste 
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et de l’endoste à l'aide de seuils locaux adaptatifs combinée à des opérations morphologiques. 

Lorsque pour certaines régions l'épaisseur corticale réelle est inférieure à 1mm, elles sont 

incluses dans le volume cortical. Dans un second temps, un repère lié au col (colR ), basé sur la 

géométrie du col est défini automatiquement [11]. L'origine de colR  est le centre de la coupe 

pour laquelle la surface totale de la section transverse du col est la plus petite. Les trois axes 

de ce repère sont définis comme suit: 

- l'axe du col est perpendiculaire à la section transverse précédemment définie 

- le deuxième axe est l'axe principal d'inertie de la même section transverse 

- le troisième axe est perpendiculaire aux deux autres.  

Ces trois axes sont respectivement désignés par Zcol, Ycol, et Xcol. Des volumes d'intérêt sont 

définis par rapport à colR . Les différentes étapes décrites ci-dessus ont été réalisées par nos 

partenaires allemands. 

Dans cette étude, nous nous sommes concentrés sur la coque corticale du col fémoral 

définie comme le volume délimité par le périoste et l’endoste (Figure 2).  

 
Figure 2 : Périoste de l’Extrémité Supérieure du Fémur (A) et enveloppe corticale du col du fémur (B). 

Afin de réaliser des simulations numériques de propagation d’ondes, il a fallu construire 

un domaine (ou carte) de simulation à partir du volume 3 D−  de données TDM relatives à la 

coque corticale. Ce volume 3 D−  est donné dans le repère lié aux plans d’acquisition du 

scanner. Deux éléments importants ont dû être pris en compte pour construire ce domaine de 

simulation : le positionnement des capteurs par rapport au fémur et le pas de grille du 

domaine de simulation. Les capteurs sont parallèles à Ycol et situés dans un plan parallèle au 

plan défini par (Xcol, Ycol) et le choix du pas de grille de simulation sera expliqué plus loin. 

Afin de pouvoir positionner les capteurs ultrasonores par rapport au repère colR , nous avons 

réalisé une rotation 3 D−  du volume de données afin d’aligner le repère colR  avec le repère 

d’acquisition du scanner. Les outils numériques dont nous disposions ne permettaient pas de 

réaliser aisément cette rotation compte tenu de l’anisotropie spatiale des voxels 
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( 0.3 0.3 1.0mm× × ) dans le repère d’acquisition du scanner d’une part et du pas de grille 

isotrope 200h µm=  souhaité pour le domaine de simulation (colR ) d’autre part. Nous avons 

donc écrit un programme sous Matlab (Version 7.4.0.287 MATLAB (R2007a), The 

MathWorks, Natick, Massachusetts, USA) permettant de réaliser une telle rotation en un seul 

calcul afin d’éviter deux interpolations successives du niveau de gris des voxels, l’une pour 

rendre la taille des voxels spatialement isotrope et l’autre pour amener la taille voxels au pas 

de grille de simulation souhaité. Il est à noter que le volume associé au repère de simulation 

(de l’ordre de 380 410 230× ×  voxels) a dû être découpé en quatre sous-volumes afin d’avoir 

suffisamment de mémoire virtuelle pour effectuer ces calculs. Aux frontières intérieures et 

extérieures de la coque corticale, l'interpolation des données binaires a produit des valeurs en 

niveaux de gris. Les données ont été binarisées à nouveau avec une méthode de seuillage 

utilisant un processus itératif au cours duquel le seuil est diminué pas à pas en commençant 

avec un seuil élevé. Le volume de la coque corticale a été calculé à chaque pas d’itération 

jusqu'à ce qu'il atteigne le volume initial. Le choix de ce seuil assure la conservation du 

volume de la coque corticale après le traitement des données. 

Cinq sections transverses rectangulaires perpendiculaires à l'axe du col Zcol et dont les 

côtés sont parallèles aux axes Xcol et Ycol ont été extraites des volumes associés à chaque 

fémur (Figure 3). 
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Figure 3 : Extraction de cinq sections transverses du col du fémur parallèles au plan défini par (Xcol, Ycol). 

La première image représente une coupe de l’enveloppe corticale du col du fémur dans le plan défini par 

(Ycol, Zcol). Les cinq lignes en pointillées sont régulièrement espacées et représentent l’intersection entre le 

col et une section transverse du col. Les cinq coupes extraites sont représentées avec un numéro 

correspondant, allant de 1 à 5. 

Les deux sections transverses en positions extrémales étaient situées près des 

connexions tête-col et col-trochanter. Les trois autres sections ont été espacées à égale 

distance entre ces deux sections extrémales. La distance entre deux sections était différente 

pour chaque fémur car elle dépendait de la distance entre les positions extrémales, elles-

mêmes liées à la longueur du col. La distance moyenne entre deux sections adjacentes dans 

tous les cols fémoraux était de 2.8mm. Des numéros de référence de 1 à 5 ont été attribués 

aux sections transverses le long du col, de la région proximale (n°1) à la région distale (n°5). 
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2.1.2 Paramètres géométriques du col 

 

Des paramètres géométriques du col ont été calculés pour chaque section, en ne 

considérant que l'os cortical. Les moments d'inertie minimum ( minI ) et maximum (maxI ) qui 

sont liés à la résistance en flexion sont donnés par : 

2

4)( 22

min

xyyxyx IIIII
I

+−−+
=  , 

2

4)( 22

max

xyyxyx IIIII
I

+−++
=  (1) 

où  ∑=
cortical

x yhI 22  ∑=
cortical

y xhI 22  (2) 

sont des moments d'inertie par rapport aux axes parallèles à Xcol et Ycol, respectivement et 

passant par le centre géométrique de chaque section, et 

∑=
cortical

xy yxhI 2  (3) 

est le produit d'inertie [5]. Le terme 2h  est l’aire d’un pixel. Le module de section (W  en 

3mm ), qui est lié à la contrainte maximale produisant la fracture [12], est défini comme le 

rapport entre le moment d’inertie de la section transverse ou CSMI  (Cross-Sectional Moment 

of Inertia) et le rayon maximal (d ) à partir du centre géométrique [13] : 

d

CSMI
W = , (4) 

où CSMI  est calculé comme étant le moment d'inertie par rapport à l'axe orthogonal à la 

section transverse et passant par le centre géométrique : 

∑ +=
cortical

yxhCSMI )( 222 . (5) 

L’aire de la section transverse (CSA en 2mm ) qui est liée à la contrainte mise en jeu 

lorsque l'os est chargé axialement et définie comme l’aire de l'os cortical de la section 

transverse a été calculée en multipliant l’aire d’un pixel par le nombre de pixels d’os. En outre, 

les rayons extérieurs b  et a  (en mm) du col dans les directions Xcol et Ycol respectivement, 

ont été estimés à partir des images de section transverse. Les rayons b  et a  sont 

approximativement associés aux directions antéro-postérieures (A-P) et inféro-supérieures (I-

S), respectivement. Dans ce qui suit, les directions Xcol et Ycol seront nommées A-P et I-S 

respectivement. 
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2.1.3 Simulations numériques 

 

On se place dans le cadre de la propagation linéaire en milieu élastique hétérogène et 

non dissipatif. L'os cortical est supposé homogène et isotrope transverse avec (A-P, I-S) le 

plan d'isotropie [14-16]. Etant donné que seule la propagation des ondes dans le plan (A-P, I-

S) est considérée, le milieu qui représente l’os peut être décrit comme un solide élastique 

isotrope. L'extérieur et l'intérieur de la coque corticale sont remplis d'eau. L'os trabéculaire 

n'est pas pris en compte dans notre modèle, car la vitesse des ondes dans l'os trabéculaire 

saturé de moelle in vivo (et d’eau pour les expériences in vitro ou in silico) est proche de la 

vitesse des ondes dans l'eau [17]. Les constantes élastiques (notées ijC ) et la masse volumique 

(notée ρ ), communément trouvées dans la littérature ont été attribuées aux pixels associés à 

l'os ( GPaC 5.2911 = , GPaC 5.1712 = , GPaC 644 = , 3.85.1 −= cmgρ ) et à ceux associés à l'eau 

( GPaCC 25.21211 == , GPaC 044 = , 3.1 −= cmgρ ) [18]. Les hypothèses faites sur l’influence 

de l’os trabéculaire et de l’élasticité de l’os cortical seront discutées dans la seconde partie de 

cette étude. Les vitesses longitudinales et de cisaillement des ondes de volume, déterminées à 

partir des coefficients élastiques et de la masse volumique de l'os cortical, sont données 

respectivement par 1.4000 −= smCOs
L  et 1.1800 −= smCOs

T . La vitesse longitudinale de l’onde 

de volume dans l'eau est 1.1500 −= smCEau
L .  

Un code de différences finies dans le domaine temporel ou FDTD (Finite-Difference 

Time-Domain) développé dans le laboratoire en 2002 a été utilisé pour simuler la propagation 

d’ondes. Récemment, des simulations par FDTD ont été couplées à des modèles d'os cortical 

et spongieux [1,18]. En particulier, l'approche a été validée par Bossy et al. [1] qui ont montré 

que les principales caractéristiques de la propagation observées dans des expériences réelles 

en transmission transverse dans l'os trabéculaire pouvaient être prédites avec précision avec 

des simulations par FDTD. Dans ce code, les équations d’ondes linéaires et élastiques sont 

discrétisées selon le schéma de Virieux [19]. Une grille de pas spatial 200h µm=  a été 

utilisée pour les simulations afin de satisfaire la condition 
15
minλ

<h , où minλ  est la plus petite 

longueur d'onde se propageant dans le système. La taille du domaine de simulation a été 

gardée constante dans la direction A-P (46mm) et variait de 31 à 61mm dans la direction I-S, 

en fonction de la taille de l'os. Des couches absorbantes parfaitement adaptées ou PML 

(Perfectly Matched Layers), couramment employées dans la modélisation numérique de 
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l'équation d'onde [18,20] ont été utilisées pour éviter les réflexions sur les bords du domaine 

de simulation. Le temps de calcul pour une simulation est d'environ 50 secondes sur un PC 

cadencé à 2.2GHz avec une mémoire RAM de 3.2Go. 

L'expérience numérique 2 D−  consistait en la propagation d’une onde plane à travers la 

section transverse de l’os (Figure 1). Une onde plane incidente est émise à partir de la région 

antérieure dans la direction A-P par un transducteur mono-élément virtuel aussi grand que la 

taille du domaine de simulation dans la direction I-S. Cette direction de propagation a été 

choisie préférentiellement à cause d’un accès plus facile au col avec les ultrasons comme en 

témoigne l’étude de Barkmann [21]. Afin de tester la sensibilité de la relation entre les 

paramètres ultrasonores et les paramètres géométriques à la direction de propagation de 

l’onde, des expériences numériques additionnelles ont été réalisées en faisant varier la 

direction de propagation de l’onde d’un angle θ  de 5± ° , 10± ° , 20± °  et 90°  par rapport à la 

direction A-P, ce qui revient à faire une rotation autour de l’axe du col, en gardant identiques 

les autres paramètres de la simulation (Figure 4).  

 
Figure 4 : Configuration spatiale de la simulation numérique en faisant varier la direction du tir 

ultrasonore d’un angle ±θ. En pratique, une rotation d’un angle ±θ de la section transverse de l’os était 

réalisée et le tir ultrasonore était perpendiculaire aux capteurs. 

Le signal émis est une impulsion de fréquence centrale 0.5MHz  et de bande passante 

0.9MHz  à 16dB−  (Figure 5).  



Chapitre 2 : Relations entre le FAS et les propriétés de la coque corticale : étude numérique 

 35 

 
Figure 5 : Signal d’émission et son spectre. 

Un récepteur plan aligné en face de l'émetteur et de la même taille a été placé dans la région 

postérieure. Le fait que l'onde soit plane permet de placer l’émetteur à une distance 

quelconque par rapport à l’os, mais nous avons choisi de le placer proche de l’os afin de 

réduire le temps de calcul. Par contre, le récepteur a été placé suffisamment loin de l’os pour 

que les ondes circonférentielles qui se propagent dans la coque corticale puissent interférer 

pour former un front d'onde cohérent avant d'atteindre le récepteur. La distance entre 

l'émetteur et le récepteur a été maintenue constante ( 45.8L mm= ) pour toutes les simulations. 

La plus courte distance émetteur-récepteur compatible avec cette condition sur les 

interférences a été choisie pour avoir un temps de calcul le plus faible. Dans une telle 

configuration, le temps de propagation dans l’eau en amont et en aval de l’os dépend de la 

taille de la section transverse. Nous aurions pu choisir d’adapter la distance émetteur-

récepteur à la taille de chaque section transverse pour garder un temps de propagation dans 

l’eau identique dans chaque cas, mais la mise en œuvre d’une telle configuration in vivo 

soulèverait d’avantages de difficulté pour un intérêt qui n’est pas avéré. Le signal a été intégré 

sur toute la hauteur du récepteur. Le paramètre FASTOF  est défini comme le temps 

correspondant au premier extremum du FAS et a été automatiquement déterminé à partir du 

signal reçu, enregistré sur une durée de 45µs (Figure 6), en utilisant : 
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- un seuil pour détecter et isoler le FAS 

- un suréchantillonnage temporel suivi par une interpolation et une détection du premier 

extremum du signal pour obtenir une estimation précise du TOF. 

 
Figure 6 : Amplitude du signal reçu en fonction du temps. Un zoom est réalisé sur le FAS. Le TOF est 

donné par le premier extremum. 

Une seconde expérience numérique a été réalisée afin de déterminer si le FAS 

correspond à une propagation d’onde directe (propagation en ligne droite) ou bien d’ondes 

circonférentielles (cf Figure 6, Chapitre 1). L'expérience a été conçue de telle sorte qu’aucune 

onde circonférentielle de coque ne puisse se propager, mais seulement une onde similaire à 

l'onde directe. En effet, chaque section transverse de col du fémur a été remplacée par un 

ensemble de deux rectangles dont les côtés sont parallèles à ceux de la boîte de simulation, 

chaque rectangle étant positionné dans les régions antérieures et postérieures (Figure 7). 
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Figure 7 : Modélisation de la section transverse du col du fémur par deux rectangles dont la largeur est 

égale à l’épaisseur corticale moyenne dans les régions antérieure et postérieure afin d’estimer le TOF de 

l’onde traversant le canal médullaire. 

La largeur des rectangles est égale à l'épaisseur corticale moyenne dans les régions antérieure 

et postérieure et leur longueur est égale à la taille du domaine de simulation dans la direction 

S-I. Les mêmes propriétés matérielles de l’os que pour les précédentes simulations ont été 

allouées à chaque rectangle et des simulations ont été réalisées dans la même configuration 

avec les mêmes paramètres. Le TOF de l’onde directe a été estimé avec la même méthode que 

pour le FAS et a été noté DTOF . 

 

2.1.4 Analyse des données 

  

Les analyses statistiques ont été réalisées avec XLSTAT (version 1.7.2008 XLSTAT, 

Addinsoft, Inc, Brooklyn, NY, USA). Des analyses de régression linéaire simple ont été 

réalisées afin d'étudier la relation entre les paramètres géométriques et le TOF. Les 

coefficients de corrélation de Pearson sont désignés par R , le niveau de significativité p , 

l'erreur quadratique moyenne RMSE et l’erreur absolue moyenne en pourcentage MAPE . La 
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valeur moyenne et l’écart type de FASTOF , DTOF  et des paramètres géométriques pour 

chaque position le long du col ont été calculés. L'effet de la position de la section transverse le 

long de l’axe du col, défini comme une variable qualitative avec un numéro allant de 1 à 5, 

sur FASTOF  ou sur les paramètres géométriques a été analysé à l'aide d'une analyse de 

variance (ANOVA). Dans ce cas, le niveau de significativité a été évalué par la probabilité P  

correspondant au F  du test de Fisher. Une analyse de covariance (ANCOVA) a été effectuée 

pour expliquer la variabilité de FASTOF  avec une combinaison linéaire de la position de la 

section transverse et des paramètres géométriques.  

 

2.2 Résultats  

2.2.1 Origine du FAS 

 

Les simulations ont été réalisées pour les 5 sections transverses de chacun des 11 fémurs. 

Des images instantanées (snapshots) représentant le champ de déplacement maximal à un 

instant donné ont été enregistrées pour visualiser la propagation des ondes. Des snapshots du 

champ de déplacement sont montrés sur la Figure 8 à différents temps de propagation: 

µst 0= , µst 5= , µst 10= , µst 15= , µst 20=  et µst 25= . 

 
Figure 8 : Snapshots du champ de déplacement à différents temps de propagation. (a) : t = 0µs , (b) : t = 5 

µs , (c) : t = 10µs, (d) : t = 15 µs, (e) : t = 20µs, (f) : t = 25µs. Les figures 8d et 8e montrent clairement que le 

FAS est associé à l’onde circonférentielle. 
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Une onde directe se propageant en ligne droite dans la direction A-P et une onde 

circonférentielle se propageant autour de la coque corticale peuvent être observées. L’onde 

circonférentielle de coque dans l'os se propage plus rapidement que celle passant dans le canal 

médullaire. Ainsi, le front d'onde qui atteint d'abord le récepteur est celui correspondant à 

l'onde circonférentielle bien que le chemin correspondant soit plus long que celui de l'onde 

directe (Figure 8d et 8e). Pour toutes les simulations effectuées dans cette étude, les snapshots 

de champ de déplacement indiquent que l'onde circonférentielle était la première à atteindre le 

récepteur et était donc associée au FAS. La Figure 9a indique que DTOF  est supérieur à 

FASTOF  pour chaque position le long du col, ce qui confirme que le FAS est bien associé à 

l’onde circonférentielle et non à l’onde directe. 

 
Figure 9 : Variation de TOFFAS, TOFD (A), Imin (B), W (C), CSA (D) et b (E) en fonction de la position le 

long du col. Les valeurs moyennes sont représentées par des symboles et l’écart type par des barres 

d’erreurs. La position 1 est la position proximale et la position 5 la position distale. 
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2.2.2 Relation entre le TOF FAS et les paramètres géométriques 

 

Les analyses de corrélation entre les paramètres géométriques et FASTOF  ont été 

effectuées pour chaque position le long du col (Figure 10). 

 
Figure 10 : Relation entre TOFFAS et Imin (A), W (B) et CSA (C) pour 5 les sections transverses des 11 cols 

du fémur. Les coefficients de corrélation R² sont indiqués dans le tableau. Les symboles représentent la 

position le long du col (○: proximale, +: proximale-milieu, □: milieu, ××××: milieu-distale, ◊: distale). 

Des corrélations significatives ont été observées entre les paramètres géométriques et FASTOF . 

La meilleure corrélation a été obtenue avec minI  à la position n°2 entre le col du fémur 

proximal et le milieu du col: 2 0.87R =  ( 410p −< , 42650RMSE mm= , 8%MAPE= ). C’est 

aussi à la position n°2 que FASTOF  est le mieux corrélé avec W : 2 0.74R =  ( 310p −< , 

3310RMSE mm= , 9%MAPE= ). Le milieu du col est la région pour laquelle FASTOF  est le 

mieux corrélé à CSA: 2 0.63R =  ( 210p −< , 222RMSE mm= , 7%MAPE= ). Le niveau de 

corrélation diminue lorsque toutes les sections ont été regroupées (minI : 2 0.53R =  ( 410p −< ), 

W : 2 0.15R =  ( 210p −< ) et CSA: non significatif). Les analyses de corrélation ont également 

révélé une relation forte entre FASTOF  et b  lorsque toutes les sections sont considérées: 
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2 0.77R =  ( 410p −< ) ou bien lorsqu’une seule section est considérée, du col proximal au col 

distal (n°1 à 5): 2 0.67R =  ( 210p −< ); 2 0.89R =  ( 410p −< ); 2 0.83R = ( 410p −< ); 2 0.47R =  

( 0.05p < ); 2 0.45R =  ( 0.05p < ).  

Les variations de FASTOF  obtenues en changeant la direction de propagation (θ) de 

l’onde sont montrées dans la Figure 11.  

 
Figure 11 : Variation de TOFFAS lorsque l’angle θ varie de ±5° (a), ±10° (b) et ±20° (c) pour toutes les 

sections transverses du col fémoral. Un numéro de section transverse a été attribué à chacune des 5 

sections des 11 fémurs. 

La différence ( 0) ( 0)FAS FAS FASTOF TOF TOFθ θ∆ = ≠ − =  est représentée pour chaque 

section transverse de col du fémur pour tous les échantillons pour les angles 5θ = ± ° , 

10θ = ± °  et 20θ = ± ° . On observe en particulier pour 20θ = ± °  qu’en moyenne FASTOF∆  est 

négatif, ce qui signifie que ( 0) ( 0)FAS FASTOF TOFθ θ≠ < =  en moyenne. Cela est dû à un 
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trajet de propagation dans l’eau plus court lorsque 0θ ≠  et en particulier lorsque la valeur 

absolue de θ  augmente, car l’angle entre la direction dans laquelle l’os est le plus allongé (cf 

Figure 3) et la direction du tir ultrasonore diminue. La moyenne de la valeur absolue de la 

différence de FASTOF  ( FASm TOF∆ ) entre les deux configurations pour l’ensemble des 

sections transverses est donnée dans le Tableau 1.  

 5θ = − °  5θ = °  10θ = − °  10θ = °  20θ = − °  20θ = °  

( )FASm TOF µs∆  0.15 0.18 0.25 0.41 0.53 0.84 

Tableau 1 : Moyenne de la valeur absolue de la différence de TOFFAS pour une propagation dans la 

direction A-P et une propagation dans la direction faisant un angle θ par rapport à la direction A-P. 

Ces résultats montrent bien que FASm TOF∆  augmente lorsque θ  augmente. 

Les analyses de corrélations entre FASTOF  et les paramètres géométriques ainsi que les 

régressions linéaires correspondantes ont été effectuées pour chaque nouvelle direction de 

propagation. Les résultats sont rassemblés dans la Figure 12. 
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Figure 12 : Représentation de Imin en fonction de TOFFAS pour différentes directions de propagation 

données par l’angle θ. Les coefficients de corrélation R² entre TOFFAS et W, Imin
 et CSA sont indiqués dans 

le tableau. Les symboles représentent la position le long du col (○: proximale, +: proximale-milieu, □: 

milieu, ××××: milieu-distale, ◊: distale). 

Par souci de synthèse nous avons tracé un seul paramètre géométrique (minI ) en 

fonction de FASTOF . Les coefficients de corrélation entre les paramètres géométriques (minI , 

W  et CSA) et FASTOF  sont du même ordre de grandeur que ceux obtenus lorsque la direction 

de propagation est alignée avec la direction A-P (0θ = ). Les corrélations les plus fortes sont 

toujours observées avec minI  aux positions n°2 ou n°3. La comparaison de la relation entre 

minI  et FASTOF  avec celle entre maxI  et FASTOF  pour chaque position est donnée dans le 

Tableau 2 où sont montrés le carré des coefficients de corrélation ainsi que les pentes 

associées aux régressions linéaires correspondantes. 

  1 2 3 4 5 

minI  
0.76 

(-6.2) 

0.87 

(-8.4) 

0.75 

(-8.6) 

0.37 

(-6.1) 

0.49 

(-10.0) 
0θ = °  

maxI  
0.80 

(-8.4) 

0.69 

(-8.9) 

0.63 

(-12.3) 

0.23 

(-12.7) 

0.36 

(-29.7) 

5θ = − °  minI  
0.74 

(-6.1) 

0.87 

(-8.1) 

0.77 

(-8.7) 

0.37 

(-6.4) 

0.56 

(-10.6) 
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maxI  

0.79 

(-8.3) 

0.63 

(-8.2) 

0.65 

(-12.5) 

0.23 

(-13.4) 

0.44 

(-32.2) 

minI  
0.72 

(-6.2) 

0.75 

(-7.4) 

0.75 

(-7.6) 

0.39 

(-5.4) 

0.38 

(-7.8) 
5θ = °  

maxI  
0.75 

(-8.5) 

0.71 

(-8.7) 

0.67 

(-11.1) 

0.25 

(-11.6) 

0.25 

(-22.2) 

minI  
0.57 

(-5.7) 

0.91 

(-7.6) 

0.73 

(-7.3) 

0.37 

(-5.9) 

0.62 

(-9.5) 
10θ = − °  

maxI  
0.65 

(-8.1) 

0.72 

(-8.1) 

0.68 

(-11.1) 

0.25 

(-12.8) 

0.48 

(-29.0) 

minI  
0.66 

(-6.2) 

0.65 

(-6.3) 

0.78 

(-6.9) 

0.60 

(-5.6) 

0.72 

(-7.0) 
10θ = °  

maxI  
0.68 

(-8.4) 

0.68 

(-7.7) 

0.74 

(-10.5) 

0.48 

(-13.5) 

0.63 

(-22.6) 

minI  
0.36 

(-5.8) 

0.81 

(-7.8) 

0.54 

(-5.3) 

0.30 

(-4.2) 

0.43 

(-6.8) 
20θ = − °  

maxI  
0.43 

(-8.4) 

0.81 

(-8.1) 

0.58 

(-8.6) 

0.21 

(-9.3) 

0.26 

(-18.5) 

minI  
0.48 

(-5.4) 

0.66 

(-5.0) 

0.86 

(-5.2) 

0.66 

(-5.5) 

0.78 

(-7.2) 
20θ = °  

maxI  
0.49 

(-7.3) 

0.75 

(-6.4) 

0.87 

(-8.1) 

0.57 

(-13.7) 

0.69 

(-23.2) 

minI  
0.38 

(-6.5) 

0.41 

(-4.5) 

0.60 

(-4.6) 

0.78 

(-3.4) 

0.84 

(-4.6) 
90θ = °  

maxI  
0.38 

(-8.6) 

0.62 

(-6.6) 

0.72 

(-7.8) 

0.85 

(-10.4) 

0.92 

(-16.5) 

Tableau 2 : Coefficients de corrélation R² entre TOFFAS et Imin d’une part et Imax d’autre part pour 

différentes directions de propagation données par l’angle θ. Les pentes (unité : 103 mm4.µs-1) associées aux 

régressions linéaires sont indiquées entre parenthèse. Les colonnes numérotées de 1à 5 correspondent à la 

position des sections transverses. 

La variation du coefficient directeur des régressions linéaires en fonction de θ  et de la 

position le long de l’axe sera discutée plus loin. 
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2.2.3 Influence de la position le long de l’axe du col 

 

Les valeurs moyennes de FASTOF  et des paramètres géométriques pour tous les fémurs 

ont été tracées en fonction de la position le long du col (Figure 9). On observe que FASTOF  

augmente de la région proximale à la région distale. Les paramètres géométriques sont 

minimaux vers la région du milieu du col et augmentent dans les régions distales et 

proximales. Un test ANOVA a été exécuté pour expliquer la variabilité de FASTOF  en 

fonction de la position le long du col (Tableau 3). 

Paramètre 2R  P  

minI  et position 0.89 <10-4 

W  et position 0.84 <10-4 

CSA et position 0.81 <10-4 

Position 0.71 <10-4 

Tableau 3 : Coefficient de détermination R² du modèle et significativité P pour des tests ANCOVA 

expliquant le TOFFAS en fonction des paramètres géométriques et de la position le long du col.  

Alors que la position de la section transverse le long de l'axe du col avait un effet 

significatif et pouvait expliquer 71% de la variabilité de FASTOF  ( 410P −< ), il a peu contribué 

à la variabilité des paramètres géométriques. La position le long du col a expliqué 19% de la 

variabilité de CSA et 18% de la variabilité de minI . Les résultats ne sont pas significatifs pour 

W . Lorsque les paramètres géométriques ont été combinés avec la position le long du col, 

l'explication de la variabilité du TOF a été améliorée: jusqu'à 89% avec minI , 84% avec W  et 

81% avec CSA. 

 

2.3 Discussion  

2.3.1 Origine du FAS 

 

Cette étude a porté sur la propagation des ondes ultrasonores dans le col du fémur pour 

une configuration de transmission transverse. Nous avons étudié le premier signal reçu (FAS), 

également observé in vivo [22], mais dont la nature exacte n'était pas clairement identifiée. 

Les simulations ont révélé que le FAS est associé à une onde circonférentielle qui se propage 
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dans l'enveloppe corticale. Les snapshots de champ de déplacement ont révélé que l’onde 

circonférentielle de coque se propageait plus vite que l'onde directe passant à travers le canal 

médullaire. Cela a été systématiquement observé pour toutes les sections transverses de col du 

fémur. En outre, la Figure 9A indique clairement que le TOF estimé de l'onde directe est 

toujours supérieure au TOF du FAS. Cette observation est en accord avec les résultats 

rapportés dans des études expérimentales et numériques réalisées sur la phalange humaine 

[23] , équine [24] ou sur le radius [25]. Ceci suggère que les propriétés de l'os cortical au 

niveau du col du fémur peuvent être accessibles via des mesures spécifiques des 

caractéristiques du signal associé au FAS. 

 

2.3.2 Relation entre le FAS et les indices de résis tance osseuse 

 

Les simulations numériques ont également révélé que le FAS est sensible à des 

paramètres géométriques connus pour être des indices pertinents de la résistance mécanique. 

Nos résultats sont cohérents avec ceux rapportés dans de précédentes études portant sur la 

phalange digitale et le radius. Sakata et al. ont montré que la vitesse ultrasonore (SOS) 

calculée à partir du TOF déterminé lorsque l’amplitude devient supérieure à un seuil bas était 

corrélé à 58% à l’aire corticale d’une section transverse (CSA) de la phalange digitale dans 

une expérience in vivo en configuration de transmission transverse où la distance entre les 

capteurs était maintenue constante avec une direction de tir ultrasonore médio-latérale [26]. 

De même, Le Floch et al. ont observé un coefficient de corrélation 0.95R =  entre l’aire 

corticale d’une section transverse du radius et une combinaison de paramètres ultrasonores 

calculés à partir des temps de vol de l’onde circonférentielle, de l’onde directe et de l’onde qui 

passe uniquement dans l’eau dans une expérience in vitro en transmission transverse [25]. 

Dans notre étude, un plus petit rayon b  du col du fémur signifie une plus grande distance de 

propagation dans l’eau, donc un plus grand TOF dans l’eau. L’impact de la variation de la 

distance de propagation dans l’os sur FASTOF  est atténué du fait d’une vitesse de propagation 

des ondes dans l'eau bien inférieure à celle des ondes de volume dans l’os (
4

5.1≈
os

eau

c

c
). Cette 

relation observée entre FASTOF  et b  est valable lorsque l’on considère toutes les positions le 

long du col ou bien une seule. Nous nous appuyons sur ce constat pour interpréter les relations 

observées entre FASTOF  et les autres paramètres géométriques (minI ,W  et CSA). La forme de 
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la coque corticale d’une section transverse de col du fémur est comparée à celle d’une ellipse 

creuse, et les formules donnant les relations entre les indices de la résistance osseuse et b  sont 

utilisées pour interpréter les résultats observés. 

Nous supposons que la forte corrélation entre FASTOF  et minI  ( 2 0.87R =  pour la 

position n°2 entre le milieu du col et le col proximal) est liée à la dépendance de minI  en b. En 

effet, certains auteurs ont approché des sections transverses d’os par des ellipses [27-30] et en 

particulier au niveau du col du fémur [31]. Le moment d'inertie minimum pour une ellipse 

creuse axisymétrique est donnée par : 

)))(((
4

33
min llI −−−= βααβπ

 (6)  

où α  et β  sont respectivement les grand et petit rayons extérieurs et l  est l'épaisseur de 

l’ellipse [32]. La section transverse de col du fémur est telle que a≈α  et b≈β . Ces 

paramètres géométriques sont représentés sur la Figure 13. 

 
Figure 13 : Représentation des petits (b) et grand (a) rayons extérieurs du compartiment cortical d’une 

section transverse de col du fémur ainsi que des petits (β), grand (α) rayons extérieurs et épaisseur (l) 

d’une ellipse creuse de géométrie proche de celle du col fémur. 

D’après l'équation (6), minI dépend fortement de b≈β . On s’attend ainsi à une dépendance 

assez forte par rapport au TOF. À mesure que β  diminue, minI diminue et TOF augmente. La 

relation entre FASTOF  et minI  est plus forte qu’avec les autres paramètres géométriques pour 

un tir dans la direction A-P car elle correspond à la direction du petit rayon b  alors que les 

autres paramètres géométriques sont peu (W ) ou pas (CSA) associés à une direction 

géométrique particulière. Une variation d’angle de tir de 5± °  à 20± °  par rapport à la 

direction A-P provoque des changements certes significatifs, mais modérés des corrélations 

entre FASTOF  et minI  ainsi que des pentes des régressions linéaires associées. Cela s’explique 

par le fait que les variations d’angles sont suffisamment faibles pour que la direction de tir 
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reste approximativement alignée avec la direction A-P. D’ailleurs pour des variations d’angle 

de tir de 5± °  à 20± °  par rapport à la direction A-P, la relation entre FASTOF  et minI  est 

globalement plus forte qu’avec le moment d’inertie maximum maxI  pour l’ensemble des 

positions, mais toujours plus forte pour les positions n°4 et n°5, c’est-à-dire dans la région où 

l’ellipticité est la plus marquée à cause d’un rapport du grand sur le petit rayon (
a

b
) plus élevé 

que dans les autres régions. Par contre, lorsqu’on tire dans la direction S-I, c’est-à-dire avec 

un angle de 90°  par rapport à la direction A-P, FASTOF  est plus fortement lié à maxI  qu’à minI . 

En effet, de même que précédemment, le moment d'inertie maximum pour une ellipse creuse 

axisymétrique est donnée par : 

))()((
4

33
max llI −−−= βαβαπ

 (7) 

maxI dépend donc fortement de a≈α , qui est le (grand) rayon aligné avec la direction de tir 

ultrasonore dans cette configuration. Noua avons également observé que la direction du tir 

ultrasonore influençait la pente des régressions linéaires entre les moments d’inertie et 

FASTOF . Cette remarque est à prendre en considération dans la mesure où cette pente donne la 

relation de prédiction des moments d’inertie par FASTOF . 

Les relations observées entre FASTOF  et CSA, d’une part, et entre FASTOF  et W , 

d’autre part, sont cohérentes avec les relations entre le petit rayon b  et les formules 

géométriques associées à ces deux paramètres. Le module de section W  est défini dans 

l'équation (4) comme le rapport entre CSMI  etd . Pour une ellipse creuse, CSMIest donné 

par : 

)))l()l()l)(l(((CSMI −−+−−−+= βαβαβααβπ 3333

4
 (8) 

et CSA par :  

)))((( llCSA −−−= βααβπ . (9) 

Les équations (8) et (9) montrent que β  et α  jouent des rôles symétriques dans leur 

contribution à CSMI  et à CSA . Ainsi, aucun des deux paramètres β  ou α  n’est 

prépondérant par rapport à l’autre, ce qui est cohérent avec des relations plus faibles entre 

FASTOF  et CSA ou bien entre FASTOF  et W  qu’avec FASTOF  et minI . Le petit rayon b  est 

important à considérer, mais ne suffit pas pour expliquer les relations entre FASTOF  et les 

indices de la résistance osseuse. En faisant varier l’angle de tir pour une même section 
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transverse, les chemins de propagation d’onde changent et donc FASTOF  varie également. Le 

FASTOF  dépend de la position des points de rayonnement de l’onde circonférentielle sur la 

coque corticale par rapport aux capteurs. 

 

2.3.3 Influence de la position le long de l’axe du col 

 

Les tests ANOVA ont indiqué que 71%  de la variabilité de FASTOF  pouvait être 

expliquée par la position de la section transverse le long du col. Les tests ANCOVA ont 

révélé que la position et les paramètres géométriques pouvaient expliquer jusqu’à 89% de la 

variabilité de FASTOF . La variabilité de FASTOF  due à la position sur l'axe du col résulte du 

changement de la forme des sections transverses avec des sections de forme plutôt circulaire 

vers une forme plutôt elliptique avec un rapport (
b

a
) qui diminue de la région proximale à la 

région distale (cf Figure 3). Ce changement de forme le long du col du fémur a entraîné une 

diminution de la taille de la section transverse dans la direction A-P (b ) et une augmentation 

dans la direction I-S (a) de la section transverse du col de la région proximale à la région 

distale. L'effet de la diminution de b  provoquant une augmentation de FASTOF  a été 

mentionné plus haut. Cela peut expliquer pourquoi FASTOF  augmente du col proximal au col 

distal sachant que la distance entre l'émetteur et le récepteur est maintenue constante. D'autre 

part, les paramètres géométriques sont minimaux vers la région du milieu du col. Le moment 

d'inertie minimum augmente dans la région distale, en dépit d'un rapport (
b

a
) qui diminue, en 

raison d'un épaississement cortical dans cette région. Cet épaississement cortical a été observé 

pour l’ensemble des échantillons et concorde avec les observations de Seeman [33]. 

 

2.3.4 Intérêt de la région au milieu du col 

 

Des corrélations significatives entre les paramètres géométriques et FASTOF  ont été 

observées de manière plus forte dans le cas où une seule position le long du col a été 

considérée, avec la meilleure capacité de prédiction obtenue pour minI  ( 2 0.87R = ) avec une 

erreur (MAPE) de 8%. Pour une position le long du col, la forme de la section transverse 
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était approximativement similaire pour tous les fémurs. Pour une position donnée, les 

variations de la forme des sections transverses provenaient principalement de la variation de 

la taille des fémurs. Cela indique que pour des applications cliniques la mesure en une 

position donnée doit être préférée au regroupement de toutes les mesures correspondant à 

plusieurs positions et que la position de la section transverse sélectionnée peut influencer les 

résultats finaux de prédiction de la résistance mécanique. Ceci peut être réalisé in vivo par un 

balayage du col pour sélectionner une section transverse dans la région du milieu du col à 

l'aide, par exemple, d’un dispositif d’imagerie ultrasonore de l’ESF tel que le scanner 

ultrasonore FemUS. Cette région du col est particulièrement intéressante dans la mesure où 

elle correspond à un CSA minimum comme le rapporte une étude de Seeman [33]. Le critère 

de CSA minimum est souvent privilégié pour la sélection d'une région du col du fémur où on 

calcule des indices de la résistance mécanique pour chercher une relation entre ces indices et 

la Densité Minérale Osseuse (DMO) ou bien pour comparer des sujets avec fracture et des 

sujets sans fracture [34-36]. Par ailleurs, les mesures de charge à la rupture effectuées au 

cours d’essais mécaniques par Holzer et al. [37] ont indiqué que les fractures se produisent le 

plus souvent à proximité de la plus petite section transverse du col du fémur. 

 

2.3.5 Discussion des hypothèses 

 

Malgré ses limitations, nous pensons que notre modèle d’os est utile pour donner un 

éclairage aux déterminants de FASTOF  et de révéler quels aspects des propriétés de l’os sont 

révélés par la mesure du FAS au col fémoral. Le modèle considéré dans cette étude ne tient 

pas compte de la présence de tissus mous au niveau de la hanche. Cependant, la force des 

relations entre les mesures ultrasonores et les paramètres géométriques de l'os cortical ne 

devrait pas être très affectée par la présence de tissus mous environnants étant donné que la 

vitesse ultrasonore dans les tissus mous est proche de celle dans l'eau, rendant ainsi leur effet 

mineur. Dans la présente étude, le milieu remplissant la cavité intérieure est de l’eau non 

visqueuse. L'influence sur le FAS d'une certaine quantité de moelle, qui remplit normalement 

la cavité interne, doit être étudiée. Bien que l'inclusion des propriétés de la moelle dans un 

modèle plus robuste soit conceptuellement possible, le manque de données sur les propriétés 

élastiques de la moelle chez l'homme reste actuellement un obstacle à une simulation plus 

réaliste. L’absorption dans l'os et dans l'eau n'a pas été prise en considération dans cette étude, 

à l’instar de précédentes études montrant un bon accord entre les simulations et l'expérience 
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[18,38]. Dans ces études, des mesures de SOS à partir du FAS en transmission axiale et de la 

porosité au niveau de radius ont été réalisées à la fois en simulation 3 D− , avec le même code 

de différences finies que celui utilisé pour notre étude, sur des modèles génériques et au cours 

d’expériences in vitro. La sensibilité de SOS à la porosité était de l’ordre de 1 120 . .%m s− −  

dans l’étude en simulation, alors qu’elle était de 1 125 . .%m s− −  dans l’étude in vitro. 

Afin de ne prendre en considération que l'effet de la géométrie de l’os cortical, certaines 

hypothèses simplificatrices ont été considérées : 

- l’os trabéculaire n’a pas été modélisé 

- l’os était supposé matériellement homogène pour chaque échantillon 

- les mêmes propriétés matérielles ont été allouées à l'ensemble des sections transverses 

obtenues à partir des différents fémurs. 

Toutefois, les différences qui existent entre les positions anatomiques ou entre les 

individus ne portent pas uniquement sur la géométrie de l’enveloppe corticale, mais aussi sur 

la structure de l'os trabéculaire et sur les propriétés matérielles de l’os cortical entre les 

individus ou bien variant au sein d'un même individu. Ces facteurs devraient influencer le 

TOF et ils seront étudiés dans l’étude décrite dans la partie 3 de ce chapitre. 

Le modèle présenté ici est 2 D− , ce qui ne devrait pas constituer une contrainte forte. 

Au contraire, les résultats intéressants obtenus ici en 2 D−  en font une configuration de choix. 

Ainsi, une focalisation cylindrique le long d'une ligne contenue dans le plan (A-P, I-S) 

(approximativement un plan sagittal) avec des capteurs ultrasonores est techniquement 

réalisable pour reproduire une configuration qui se rapproche du cas 2 D−  qu’on a étudié. La 

réalisation d’un montage expérimental permettant d’obtenir cette configuration sera décrite au 

prochain chapitre. Une telle configuration de mesure présente l'avantage de sélectionner une 

section transverse du col du fémur (d’une épaisseur de l’ordre de la largeur du faisceau 

ultrasonore focalisé) et de limiter la mesure à cette section. La simplification 2 D−  non 

seulement rend le calcul moins coûteux, mais permet également d'éviter l’effet de « flou » dû 

aux variations géométriques de la section transverse le long de l'axe du col. En effet, les 

mesures ultrasonores in vivo au fémur proximal effectuées à la fréquence centrale de 0.6MHz  

ont donné un diamètre fini de faisceau de 6mm [22] ce qui correspond approximativement à 

la taille d’une zone le long de l’axe du col comprenant trois sections transverses adjacentes 

dans la présente étude. Puisque la position de la section transverse sur l'axe du col s’est avérée 

être un facteur important expliquant la variabilité de FASTOF , les variations de la géométrie 

des sections transverses sur une distance de 6mm le long de l'axe du col (correspondant à la 
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largeur de faisceau dans des expériences avec des transducteurs réels) pourraient rendre 

difficile l'estimation des paramètres géométriques à partir de mesures de TOF. Idéalement, 

des simulations 3 D−  sont nécessaires pour étudier de manière approfondie l’effet d’une 

largeur de faisceau de taille finie. Un certain nombre de difficultés techniques telles que la 

gestion de gros volumes de données où la mise à jour du code de simulation 3 D−  pour 

effectuer une focalisation a retardé le passage à l’étude 3 D− . Ces difficultés ont été 

surmontées très récemment et une étude fondée sur des simulations 3 D−  sur les mêmes 

échantillons est actuellement en cours. En attendant de résoudre ces difficultés, une première 

approche de l'effet de la largeur du faisceau a été effectuée en construisant un signal obtenu 

par la somme cohérente des signaux radiofréquences reçus après propagation à travers trois 

sections transverses adjacentes, c'est-à-dire, sur une distance d'environ 5.6mm le long de l'axe 

du col, soit une distance de l’ordre de la largeur du faisceau ultrasonore des transducteurs 

utilisés pour des applications in vivo. Le FASTOF  du signal résultant de la sommation 

cohérente des signaux mesurés sur les sections transverses n°1 à 3 d’une part et sur les 

sections transverses n°3 à 5 d'autre part a été calculé pour chaque fémur. Des analyses de 

corrélation ont été effectuées entre ces nouveaux FASTOF  et la moyenne des paramètres 

géométriques évaluée sur les mêmes régions en moyennant les valeurs des paramètres 

géométriques de même nature sur chaque ensemble de trois sections transverses. Les 

coefficients de corrélation pour les sections transverses n°1 à 3 sont: minI : 2 0.81R =  

( 310p −< ); W : 2 0.77R =  ( 310p −< ) et CSA: 2 0.43R =  ( 25.10p −< ) et pour les sections 

transverses n°3 à 5: minI : 2 0.71R =  ( 35.10p −< ); W : 2 0.62R =  ( 35.10p −< ) et CSA: 

2 0.57R =  ( 210p −< ). Ces corrélations sont proches de celles trouvées pour les simulations 

sur des sections uniques. Cela suggère que nos conclusions déduites à partir des simulations 

purement 2 D−  ne seraient pas altérées en considérant une taille finie de diamètre de faisceau 

ultrasonore. 

Bien que le nombre de fémurs étudiés ici était limité à 11, la taille moyenne des cols de 

fémurs ( mm30≈  dans la direction A-P et mm37  dans la direction I-S) est similaire à celle 

trouvée couramment dans la littérature [31,39-42].  

Un autre point important concernant la détection du FAS mérite d'être soulevé. Le TOF 

est fixé comme le premier extremum du premier signal reçu. Comme le montre la Figure 6, 

l'amplitude du premier extremum est très faible par rapport au maximum d’amplitude pour 

ces signaux numériques. Dans une configuration expérimentale, les tissus mous et l’os 
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devraient atténuer le FAS et le bruit devrait également être pris en considération. La 

détermination du premier extremum d'amplitude dans une configuration expérimentale 

pourrait être différente de celle obtenue dans cette configuration de simulation numérique 

sans atténuation. L'évaluation de FASTOF  à partir du premier extremum d'amplitude pourrait 

être plus délicate dans des conditions expérimentales où intervient le rapport signal sur bruit. 

Les effets du bruit et de l'atténuation sur la mesure du temps d'arrivée du signal et plus 

généralement sur la relation entre le TOF et les paramètres géométriques doivent être étudiés 

et une solution technique doit être adaptée à la situation réelle. Une alternative pour la 

détermination de FASTOF  pourrait consister à chercher le temps à partir duquel le signal sort 

du bruit en fixant un seuil associé au bruit. Ce point sera abordé dans le chapitre suivant. 

L’outil numérique utilisé pour résoudre les équations de l’élastodynamique est un code 

de différences finies dans le domaine temporel (FDTD). Bien que l’approche FDTD soit bien 

adaptée pour résoudre les propagations d’ondes, elle présente le principal inconvénient d’être 

coûteuse en temps de calcul pour la modélisation précise de géométrie complexes et de 

milieux hétérogènes. Le temps de calcul est fonction du pas spatial h  du domaine de 

simulation : plus h  sera petit, plus le calcul sera long. Un pas spatial plus grand réduit le 

temps de calcul mais amplifie le phénomène de dispersion numérique, responsable d’une 

altération de la forme de l’onde au cours de la propagation. Dans notre étude, nous avons fixé 

le pas spatial à min 0.2
15

h mm
λ= =  en nous basant sur une précédente étude de Bossy [8]. Nous 

avons toutefois constaté la présence du phénomène de dispersion numérique dans notre étude 

en comparant la forme du signal d’émission au signal reçu dans l’eau uniquement à la même 

distance émetteur-récepteur que celle utilisée précédemment, pour différentes valeurs de pas 

spatial : 0.2h mm= , 0.1h mm=  et 0.025h mm= . Les signaux correspondants sont 

représentés à la Figure 14. 
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Figure 14 : Signal d’émission et signaux reçus pour une propagation dans l’eau pour différentes valeurs 

de pas spatial h. 

On constate que la forme du signal reçu pour 0.2h mm=  est différente de celle du signal 

d’émission. Pour 0.025h mm= , on retrouve la forme du signal d’émission. Plus h  diminue, 

plus la forme du signal reçu se rapproche de celle du signal d’émission ce qui traduit une 

diminution du phénomène de dispersion numérique. Afin de tester la validité des résultats 

obtenus avec un pas spatial 0.2h mm= , des simulations ont été effectuées à nouveau pour les 

cinq sections transverses des onze échantillons en choisissant un pas 0.025h mm= . Les 

coefficients de corrélations et les pentes des régressions linéaires entre FASTOF  et les 

paramètres géométriques (minI ,W  et CSA) sont proches de ceux obtenus pour 0.2h mm= . 

En somme, bien qu’il y ait de la dispersion numérique dans notre étude en simulation, les 

relations observées entre FASTOF  et les paramètres géométriques en sont très peu affectées. 
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3 Influence des propriétés matérielles et microstru cturelles 

du col du fémur sur le FAS 

 

Dans la précédente partie, nous avons considéré l’os comme un milieu élastiquement 

homogène et non poreux. Cependant, comme nous l’avons évoqué dans le premier chapitre, 

l’os est un milieu très hétérogène et dont la nature des hétérogénéités varie selon l’échelle 

d’observation : à l’échelle macroscopique (1cm≈ ), on distingue l’os cortical de l’os 

trabéculaire ; l’échelle microscopique (1µm≈ ) rend compte de l’organisation des lamelles 

ostéonales ; l’échelle mésoscopique (1mm≈ ), intermédiaire entre ces deux dernières, permet 

de distinguer la matrice minéralisée des pores. Compte tenu de l’ordre de grandeur de la 

longueur d’onde mise en jeu dans l’os ( 8os mmλ =  à une fréquence de 0.5MHz ) et de la 

configuration de l’étude ultrasonore présentée précédemment, on peut se questionner à propos 

de l’effet des hétérogénéités du tissu osseux sur la propagation ultrasonore. Dans le cadre de 

notre étude, la longueur d’onde est plus grande que la taille caractéristique des hétérogénéités 

structurales ayant les plus grandes dimensions, c’est-à-dire les pores résultant des canaux de 

Havers ( 50µmφ ≈ ) et des cavités de résorption ( 200µmφ ≈ ), que l’on désigne par 

microstructure. A titre d’illustration, la Figure 15 montre une image d’une section transverse 

de col du fémur obtenue par microscopie acoustique avec une résolution spatiale de l’ordre de 

20µm. 

 
Figure 15 : Image d’une section transverse de col du fémur obtenue par microscopie acoustique. 

L’encadré correspond à un zoom dans la région (anatomique) supérieure et permet de voir l’os 

trabéculaire, les pores ainsi que l’hétérogénéité élastique reflétée par le contraste en niveaux de couleurs. 
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Sur cette image, nous distinguons bien l’enveloppe corticale de l’os trabéculaire au centre. La 

porosité corticale est également bien visible avec une taille moyenne des pores bien inférieure 

à la longueur d’onde dans l’os à une fréquence de 0.5MHz . Les niveaux de couleur de 

l’image traduisent l’hétérogénéité élastique du milieu. On désignera par microelasticité, 

l’impédance locale du tissu à une échelle de l’ordre de 20µm . Ainsi, à l’échelle de la 

longueur d’onde, l’élasticité du tissu osseux rend compte à la fois de l’élasticité de la matrice 

minéralisée et de celle du milieu remplissant les pores. A cette échelle de sollicitation du 

matériau, le tissu osseux peut être considéré comme un milieu homogène équivalent ou milieu 

effectif ayant une élasticité effective. Les différentes longueurs caractéristiques mises en jeu 

ainsi que la configuration de simulation adoptée pour le col du fémur soulèvent un certain 

nombre de questions relatives à la modélisation du tissu osseux : est-il nécessaire de 

modéliser l’os trabéculaire ? Peut-on considérer la matrice minéralisée comme élastiquement 

homogène ? Peut-on remplacer la matrice minéralisée et sa microstructure par un milieu 

homogène équivalent ? 

Nous nous proposons d’apporter un éclaircissement à ces questions en construisant 

différents modèles tenant compte de la présence ou l'absence d'os trabéculaire, de la porosité 

corticale et du caractère homogène ou hétérogène de la matrice. Nous réaliserons des 

simulations de propagation d’onde dans la même configuration que celle décrite dans la 

première partie de cette étude afin de tester la validité des hypothèses relatives aux questions 

évoquées ci-dessus par l’étude de FASTOF . Pour cela, les propriétés microstructurelles et 

élastiques de cols du fémur ont été déterminées par microscopie acoustique (SAM) et ont 

servi de données d'entrée pour les simulations numériques de propagation ultrasonore. 

 

3.1 Matériel et méthode 

3.1.1 Préparation des échantillons 

 

La préparation des échantillons a été effectuée en Allemagne par nos partenaires (Kay 

Raum, Q-BAM, Université de Halle). Neuf sections de col du fémur d'une épaisseur de l'ordre 

de 10mm ont été prélevées sur 7  donneurs humains (moyenne d'âge: 60.4 8.8± ans) qui ont 

reçu une prothèse de hanche. Les échantillons ont été coupés perpendiculairement à l'axe du 

col du fémur entre la tête fémorale et le grand trochanter (Figure 16). 
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Figure 16 : Extraction d’une section de col du fémur d’une épaisseur de l’ordre de 10 mm. La coupe est 

approximativement perpendiculaire à l’axe du col. La section est ensuite incluse dans du PMMA.  

Après une fixation et une déshydratation dans une solution d'éthanol de plus en plus 

concentrée (70%,96% et 100%) avec une immersion de 24 heures dans chaque solution, les 

échantillons ont été inclus dans du polyméthylmetacrylate (PMMA). Cette procédure assure 

que le contenu en eau est complètement remplacé par le matériau d'inclusion [43,44]. Les 

sections transverses ont subi un meulage et un polissage avant les premières mesures SAM. 

 

3.1.2 Mesures SAM 

  

Un microscope acoustique (SAM200Ex, Q-BAM, Halle, Allemagne) équipé d'un 

transducteur à focalisation sphérique de fréquence centrale 50MHz  (V605/60°, Valpey Fisher, 

Hopkinton, MA) a été utilisé pour mesurer les signaux en réflexion en mode C-scan dans la 

direction perpendiculaire à l’axe du col. De l'eau distillée, thermostatée à 25°C, servait de 

liquide de couplage. Cette technique donne des images acoustiques avec une taille de pixel et 

une résolution spatiale respectivement de 16µm  et 23µm . Les valeurs d'impédance 

acoustique pour chaque pixel ont été calculées à partir de l’amplitude du signal réfléchi [43]. 

Les valeurs d'impédance ont ensuite été converties en coefficients élastiques ijC  à partir de la 
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méthode décrite par Grimal et al. [45] pour servir de données d’entrée au code de simulation 

numérique. La méthode repose sur le couplage d’un modèle micromécanique de la matrice 

minéralisée et d’une relation empirique entre l’impédance de la matrice et le coefficient 

élastique 33C . Cette méthode permet de calculer les cinq coefficients élastiques d’un modèle 

isotrope transverse à partir de la seule impédance.  

Afin d'extraire des paramètres microstructurels de l’os, des méthodes de segmentation 

décrites dans de précédentes études ont été appliquées [43] pour séparer le tissu osseux des 

pores. La porosité corticale a été calculée comme le rapport de l’aire totale des pores situés 

dans la zone corticale sur la surface totale de l’enveloppe corticale.  

 

3.1.3 Les modèles numériques 

 

Sept modèles 2 D−  notés 0S  à 6S  ont été construits à partir de chaque image 

d'impédance. Les différents modèles individualisés tiennent compte de la porosité corticale, 

du caractère homogène ou hétérogène de l’élasticité de la matrice minéralisée et de la 

présence ou de l'absence d'os trabéculaire. Les différents modèles sont décrits ci-après. 

 

3.1.3.1 Modèle de référence 

  

Un modèle de référence 0S  (cf Figure 17) a été construit directement à partir des cartes 

d’impédance acoustique après avoir séparé le tissu osseux des pores et converti l’impédance 

locale en coefficients élastiques comme décrit plus haut. Les coefficients élastiques alloués 

aux pores sont les mêmes que ceux alloués à l’eau car les pores sont remplis de tissus 

biologiques fluides dont les propriétés élastiques sont proches de celle de l’eau. Ce modèle de 

référence 0S  contient l’information la plus complète sur la microstructure et la microélasticité 

des échantillons à une résolution de l’ordre de 20 mµ et sera donc considéré comme le modèle 

approchant le plus la réalité du point de vue des phénomènes acoustiques mis en jeu.  
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3.1.3.2 Modèle sans l’os trabéculaire 

 

 Afin d’étudier l’influence sur FASTOF  de la présence d’os trabéculaire, nous avons 

construit à partir de 0S , un modèle 1S  pour lequel on a juste retiré l’os trabéculaire. 

L'interface entre le tissu trabéculaire et le tissu cortical a été sélectionnée manuellement selon 

l’appréciation visuelle de l’opérateur. Le passage du modèle 0S  au modèle 1S  est illustré par 

la Figure 17. 

 
Figure 17 : Modèle de référence S0 (à gauche) et modèle S1 (à droite) pour lequel l’os trabéculaire a été 

retiré. 

 

3.1.3.3 Modèle avec une élasticité homogène de la m atrice minéralisée 

et une microstructure 

 

Un troisième modèle 2S  a été construit à partir de 1S  par homogénéisation de 

l’impédance de la matrice minéralisée en prenant la valeur moyenne de l’impédance de l’os 

(cortical) sans celle des pores. Cela permettrait de diminuer le nombre de paramètres à 

considérer dans la modélisation en passant d’un milieu élastiquement hétérogène à un milieu 

élastiquement homogène. L’effet du moyennage de l’élasticité de la matrice minéralisée sur 

FASTOF  est étudié. La Figure 18 illustre le passage du modèle 1S  au modèle 2S . 
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Figure 18 : Le modèle S2 (à droite) est construit à partir du modèle S1 (à gauche) en moyennant l’élasticité 

de la matrice minéralisée. L’unique niveau de couleur de l’os pour le modèle S2 indique que l’élasticité de 

la matrice minéralisée est homogène. 

 

3.1.3.4 Modèles de milieu effectif 

 

Précédemment, nous avons mentionné que, dans le cadre de notre étude, la longueur 

d’onde mise en jeu est bien plus grande que la taille caractéristique des pores. Ainsi, la 

propagation ultrasonore est sensible aux propriétés élastiques effectives du matériau, qui 

dépendent de l’élasticité de la matrice minéralisée, de la porosité et de l’élasticité du matériau 

inclus dans les pores. L’effet de la porosité sur l’élasticité effective de l’os a en particulier été 

étudié par Baron et al. dans une étude en simulation 3 D−  de propagation ultrasonore pour 

laquelle les coefficients élastiques effectifs ijC  ont été déterminés a partir de la vitesse 

ultrasonore (longueur d’onde : 4mm) mesurée dans différentes directions de l’espace et de la 

masse volumique effective, sur des modèles d’os construits à partir de données obtenus par 

microtomographie (résolution spatiale : 10µm) par rayonnement synchrotron et par SAM 

(résolution spatiale : 23µm) [46]. Les pores correspondent donc ici, comme dans notre étude, 

aux canaux de Havers et aux cavités de résorption. Dans ces modèles, l’élasticité de la matrice 

minéralisée était la même pour l’ensemble des 19 échantillons. Nous montrons dans la Figure 

19 les résultats obtenus au cours de cette précédente étude, illustrés par une courbe 

représentant les coefficients élastiques effectifs en fonction de la porosité. 
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Figure 19 : Coefficients élastiques effectifs en fonction de la porosité. Les résultats ont été obtenus à partir 

d’une étude en simulation 3-D (source :[46]). 

On observe que tous les coefficients élastiques effectifs diminuent en fonction de la porosité, 

ce qui montre bien que la vitesse des ondes ultrasonores à une longueur d’onde de 4mm est 

sensible à l’élasticité effective du milieu de propagation contenant des pores dont le diamètre 

est de l’ordre de 60µm à 180µm en l’occurrence. 

Dans notre étude, nous souhaitons remplacer l’élasticité moyenne de la matrice 

minéralisée et la microstructure de la coque corticale par une élasticité effective. Nous aurons 

donc une coque corticale élastiquement homogène et sans pores, mais dont l’élasticité rend 

compte de la porosité. Pour cela, nous proposons deux modèles 5S  et 6S  construits à partir du 

modèle de référence 0S . Dans le modèle 5S , l’impédance effective Z  du tissu osseux pour un 

échantillon est calculée avec un simple moyennage: 

(1 ) b pZ Por Z Por Z= − ⋅ + ⋅  (10) 

où Z est l’impédance effective, correspondant à tous les pixels à l'intérieure de l’enveloppe 

corticale, Por  est la porosité corticale moyenne mesurée pour un échantillon, bZ  est 

l'impédance moyenne de la matrice minéralisée corticale et pZ  l’impédance de l’eau. Le 

second modèle avec des propriétés effectives, 6S , est construit à partir de la méthode 

d’homogénéisation de Mori-Tanaka, issue de la micromécanique des matériaux, couramment 

utilisée pour déterminer les propriétés effectives de matériaux composites et qui fournit un 

résultat similaire à celui présenté à la Figure 19 [45,47,48]. L’élasticité effective a été 
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déterminée avec un code de calcul disponible au laboratoire. La Figure 20 schématise 

l’élaboration des modèles 5S  et 6S  à partir des données issues du modèle 2S . 

 
Figure 20 : Construction des modèles aux propriétés effectives S5 et S6 (à droite) à partir du modèle S2 (à 

gauche). L’impédance effective Z pour le modèle S5 est construit à l’aide d’un moyennage de l’impédance 

de la matrice minéralisée Zb et de celle de l’eau Zp pondéré par la porosité (équation 10). L’impédance 

effective pour le modèle S6 est basée sur la méthode d’homogénéisation de Mori-Tanaka.  

 

3.1.3.5 Autres modèles homogènes 

 

Afin de mettre en évidence l’influence de la porosité sur la propagation ultrasonore, 

nous avons également construit un modèle 3S  à partir du modèle 2S  pour lequel tous les 

pores sont remplis avec un milieu ayant les mêmes propriétés matérielles que celles de la 

matrice minéralisée. 

Par ailleurs, nous avons observé dans la première partie de cette étude que le FASTOF  

est très influencé par la géométrie de la coque corticale. Nous avons construit un autre modèle 

4S  pour lesquelles les échantillons ne différent que par leur géométrie (ce qui nous ramène à 

un modèle analogue à celui étudié dans la première partie). Les pores ont donc été remplis et 

l’impédance de la coque corticale a été choisie comme l’impédance moyenne de la matrice 

minéralisée de tous les échantillons. La représentation graphique des modèles 3S  et 4S  est 

identique à celle des modèles 5S  et 6S . Le Tableau 4 résume la description de l’ensemble des 

modèles. 
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Modèle Description 

0S  Informations complètes à partir de l'image SAM (modèle de référence) 

1S  
Idem 0S  mais le tissu trabéculaire a été enlevé. Ce modèle permet de déterminer 

l’influence de l’os spongieux sur les mesures de TOFFAS 

2S  

Idem 1S  mais les valeurs d'impédance du tissu cortical ont été homogénéisées 

(impédance de la matrice minéralisée = impédance moyenne du tissu sur un 

échantillon donné). Ce modèle permet l’étude spécifique de l’impact de la 

distribution hétérogène de l’impédance acoustique pour un échantillon donné.  

3S  

Idem 2S  mais les pores ont les mêmes propriétés matérielles que celles de la 

matrice minéralisée dans 2S . Ce troisième modèle, en comblant les pores par du 

tissu osseux se propose de déterminer l’influence particulière de la porosité 

intracorticale. 

4S  

Idem 3S  mais tous les échantillons ont la même valeur d'impédance pour la 

matrice minéralisée (impédance de la coque corticale = impédance moyenne des 

tissus de tous les échantillons). Les échantillons ne diffèrent que par leur 

géométrie. Ce modèle est proposé pour déterminer l’effet de la variabilité 

interindividus sur la distribution des TOFFAS. 

5S  
Modèle de milieu effectif : idem 3S  mais l’impédance effective de la coque 

corticale est calculée par moyennage pondéré par la porosité (éq. 10) 

6S  

Modèle de milieu effectif : idem 3S  mais l’impédance effective de la coque 

cortical est calculée avec la méthode de Mori-Tanaka. Les modèles 5S  et 6S  

s’attachent à tester des modèles de tissu osseux homogénéisés, dont les 

caractéristiques matérielles effectives tiennent compte des propriétés de la 

matrice et de la microstructure (porosité).  

Tableau 4 : Description des différents modèles d’os élaborés pour les simulations. 

 

3.1.4 Les simulations numériques  

 

Des simulations numériques ont été réalisées par Daniel Rohrbach dans le cadre d’un 

stage de Master. La configuration utilisée pour les simulations était similaire à celle décrite 

dans la partie 2.1.3. Quelques changements dans la configuration des simulations ont dû 
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toutefois être entrepris afin de s’adapter au nouveau modèle d’os. Ainsi, un domaine de 

simulation de taille constante (50 50mm× ) avec un pas spatial de 16µm (correspondant à la 

taille d'un pixel de l'image acoustique) a été utilisé pour les simulations. Une onde plane 

incidente est émise de la région antérieure dans la direction A-P par un transducteur mono-

élément virtuel de 50mm de longueur, supérieure au plus grand diamètre du col du fémur 

pour tous les fémurs. La distance entre l'émetteur et le récepteur a été maintenue constante 

(50mm) pour toutes les simulations. Le traitement du signal reçu afin de déterminer FASTOF  a 

été réalisé de la même manière que celle décrite précédemment (détection du premier 

extremum).  

 

3.1.5 Analyse des données 

  

Pour chaque échantillon et pour chaque modèle d'os (de 0S  à 6S ), FASTOF  a été calculé. 

Les données ont été analysées à l’aide de Matlab, en utilisant en particulier la boite à outils 

« Statistiques ». Une boîte à moustaches donnant pour chaque modèle la valeur médiane, les 

25ème et 75ème centiles ainsi que les valeurs extrêmes a été réalisée. Un test t de Student 

apparié comparant la moyenne de FASTOF  sur tous les échantillons entre le modèle 1S  et le 

modèle de référence 0S  a été effectué. Ensuite, nous avons comparé avec le même test chaque 

modèle iS  avec { }2;3;4;5;6i =  avec le modèle 1S  qui servait de nouvelle référence. Nous 

testons l’hypothèse selon laquelle la différence de FASTOF entre un modèle iS  et le modèle de 

référence suit une distribution normale de moyenne nulle. La significativité p  a été 

déterminée pour chaque test. Une significativité 0.05p <  permet de rejeter l’hypothèse nulle 

(modèles différents). Afin d’évaluer quantitativement l’écart entre deux modèles, la différence 

de la moyenne M∆  de FASTOF  entre ces deux modèles ainsi que l’intervalle de confiance IC  

à 95% associée à cette différence de moyenne ont été calculés. L’intervalle de confiance à 

95% est donné par le double de l’écart type de la différence de FASTOF  entre les deux 

modèles comparés. Ainsi, en moyenne, la relation entre le FASTOF  pour un modèle testé iS  et 

le FASTOF  pour un modèle de référence jS  est donnée 

par: ( ) ( )FAS i FAS jTOF S TOF S M IC= + ∆ ± . 
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3.2 Résultats 

 

 La Figure 21 montre, pour un échantillon, une snapshot du champ de déplacement à 

travers une section transverse de col du fémur pour les modèles 0S , 1S  et 6S  au même instant 

de propagation ainsi que les signaux reçus correspondants. 

 
Figure 21 : Snapshots du champ de déplacement pour une propagation dans la direction A-P dans une 

section transverse du col du fémur acquise par SAM pour les modèles S0, S1 et S6. L’onde circonférentielle 

se propageant dans la coque corticale est bien visible et en avance sur l’onde directe. Les signaux reçus 

sont également représentés et un zoom est effectué sur les FAS.  

Les snapshots représentées sur la Figure 21 illustrent ce qui a été observé pour tous les 

modèles sur l’ensemble des échantillons, à savoir une onde circonférentielle de coque en 

avance sur l’onde directe. Les signaux reçus pour les différents modèles ont la même forme. 

Les premiers signaux sont très proches pour les modèles S0 et S1 et plus rapides pour le 

modèle S6. 

Les valeurs moyennes et écarts type associés à la porosité corticale et à l’impédance de 

la matrice minéralisée sont données dans le Tableau 5. 
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 Valeur moyenne Ecart type 

Porosité (%) 18.1 3.5 

Impédance (MRay) 8.4 1.1 

Tableau 5 : Valeur moyenne et écart type de la porosité corticale et de l’impédance de la matrice 

minéralisée pour l’ensemble des échantillons. 

Les valeurs de FASTOF  pour chaque modèle sont représentées sous forme de boîte à 

moustaches sur la Figure 22.  

 
Figure 22 : Boîte à moustaches représentant la distribution de TOFFAS pour chaque modèle Si (i allant de 1 

à 6). La valeur médiane est indiquée par un trait rouge, les 25ème et 75ème centiles sont données par les 

bornes inférieures et supérieures de l’encadré en bleu et les valeurs extrêmes sont indiquées par les 

extrémités de la barre vertical en pointillé.  

Le Tableau 6 rassemble les résultats obtenus pour les modèles comparés. 

Modèle testé Modèle de référence M∆  (µs) IC  (µs) p 

1S  0S  -0.001 0.04 0.88 

2S  1S  0.06 0.26 0.18 

3S  1S  -1.6 0.89 <10-5 

4S  1S  -1.6 1.2 <10-4 

5S  1S  -0.63 0.66 <10-3 

6S  1S  -0.24 0.56 0.03 

Tableau 6 : Comparaison des modèles entre eux. La différence de la moyenne de TOFFAS entre deux 

modèles est notée ∆M, l’intervalle de confiance à 95% associée à ∆M est notée IC, et la significativité 

associée au test de Student est notée p. 
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Une ligne du tableau peut se lire comme ( ) ( )FAS i FAS jTOF S TOF S M IC= + ∆ ±  où iS  est le 

modèle testé et jS  le modèle de référence. 

 

3.3 Discussion 

 

3.3.1 Discussion des résultats 

 

Des propriétés élastiques et microstructurelles d'échantillons de col du fémur humain 

ont été mesurées à partir d'images obtenues par microscopie acoustique et ont servi pour 

modéliser numériquement le col du fémur en tant que milieu de propagation pour des 

simulations par différences finies. Compte tenu des applications à la mesure ultrasonore du 

col du fémur, la présente étude s'est concentrée uniquement sur FASTOF , ce qui représente la 

mesure de l'onde circonférentielle de coque à travers le col du fémur (voir la partie 

précédente). En conséquence, on s'attend à ce que FASTOF  soit sensible à la forme, l'épaisseur 

et aux propriétés élastiques de l'os cortical. Dans cette étude, nous avons pu montrer que l’os 

trabéculaire n’a pas d’influence sur la détermination de FASTOF , l’erreur commise est estimée 

à 0.04µs avec une confiance de 95%. Ce résultat n’est pas surprenant dans la mesure où le 

FAS est associé à l’onde circonférentielle se propageant dans la coque corticale. Cette 

observation justifie l’hypothèse faite dans la première partie de ce chapitre où l’os trabéculaire 

n’a pas été modélisé pour l’étude du FAS. Nous pouvons noter toutefois que l’os trabéculaire 

a un effet sur l’amplitude de l’onde directe qui est plus forte lorsque l’on retire l’os 

trabéculaire. Cette observation est illustrée par la Figure 21 en comparant les signaux 

correspondant aux modèles 0S  et 1S  : l’amplitude de l’onde directe double lorsque l’os 

trabéculaire est retiré. 

Une homogénéisation de l’élasticité de la matrice minéralisée par un moyennage 

(modèle 2S ) n’influence que très peu le TOF du premier signal en moyenne 

( ( ) ( ) (0.06 0.26)FAS FAS i FAS jTOF TOF S TOF S µs∆ = − = ± ). Par contre le remplissage des pores 

avec les mêmes propriétés matérielles que celles de la matrice minéralisée, que l’on alloue à 

tous les échantillons les mêmes propriétés matérielles (modèle 4S ) ou non (modèle 3S ), 

provoque une diminution significative de FASTOF  : pour 4S , ( 1.6 1.2)FASTOF µs∆ = − ± et pour 
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3S , ( 1.6 0.89)FASTOF µs∆ = − ± . Cette diminution de FASTOF  est due à une vitesse de 

propagation plus rapide dans la coque corticale à cause d’une augmentation de l’élasticité 

effective de l’os en remplissant les pores avec un milieu de plus forte élasticité. 

Nous avons tenté de modéliser implicitement la microstructure de l’os avec deux 

méthodes d’homogénéisation de l’élasticité de la coque corticale à travers les modèles 5S  

(impédance moyennée avec une pondération par la porosité) et 6S  (Mori-Tanaka). Nous 

avons observé qu’une homogénéisation de l’élasticité de la matrice minéralisée en tenant 

compte de la porosité (modèles 5S  et 6S ) rapproche leur FASTOF  du FASTOF  obtenu pour le 

modèle de référence 1S (ou 0S ). Le modèle de milieu effectif qui se rapproche le plus du 

modèle de référence est le modèle de Mori-Tanaka (modèle 6S ). La détermination de 

l’élasticité effective avec la méthode d’homogénéisation de Mori-Tanaka est plus robuste 

( ( 0.24 0.56)FASTOF µs∆ = − ± ) que celle obtenue avec un moyennage de l’impédance 

( ( 0.63 0.66)FASTOF µs∆ = − ± ). La porosité peut être modélisée implicitement à l’aide de la 

méthode d’homogénéisation de Mori-Tanaka avec une erreur de ( 0.24 0.56)µs− ± avec une 

confiance de 95%. Le recours aux méthodes d’homogénéisation permet, dans le cadre de 

notre étude, d’utiliser des modèles d’os élastiquement homogènes, mais tenant compte de la 

microstructure, et permet donc de choisir un pas de grille spatiale pour les simulations 

numériques supérieur à celui qu’on utiliserait pour modéliser explicitement la microstructure. 

La réduction du nombre de points de la grille de calcul se traduit par un gain en temps de 

calcul. Typiquement, le passage d’un pas spatial 16h µm=  à un pas spatial 200h µm= , 

comme dans la première partie, diminue le temps de calcul par un facteur de l’ordre de 200 

pour des domaines de simulation de taille physique proches. Le nombre de paramètres 

d’entrée pour le code de calcul est réduit. Dans un cadre plus large, une telle approche est 

utile en vue de poser le problème inverse pour la détermination, par exemple, de la porosité 

corticale, connue pour être un indice important de la résistance osseuse.  

 

3.3.2 Discussion des hypothèses 

 

 Nous avons effectué une étude en simulation 2 D− . Dans la première partie de cette 

étude la première approche tenant compte de l’aspect 3 D−  du fémur suggérait que l’on 

pouvait tirer les mêmes conclusions à partir des résultats obtenus en 2 D−  et en 3 D− . Dans 
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ce cas, le seul paramètre qui variait le long de l’axe du col du fémur était la géométrie, car 

l’élasticité de la coque corticale était homogène dans tout le volume du col du fémur. Nous 

pouvons supposer que les observations effectuées sur la comparaison des résultats obtenus en 

2 D−  et en « pseudo 3D−  » dans cette première partie de l’étude restent valables dans la 

deuxième partie car les propriétés élastiques et microstructurelles de l’os cortical devraient 

peu varier puisque l’axe des ostéons est principalement aligné avec l’axe de l’os. La 

vérification de cette hypothèse avec des simulations 3 D−  sur des cols de fémur avec un pas 

de grille de l’ordre de 20µm est à ce jour numériquement difficile à réaliser compte tenu du 

grand volume de données mis en jeu, requièrant donc une grande quantité de mémoire vive et 

un temps de calcul long. 

 

4 Conclusion 

 

Dans cette étude, nous avons étudié par simulation les relations entre les propriétés 

géométriques, matérielles et microstructurelles du col du fémur et le temps de vol du premier 

signal d’une onde ultrasonore en configuration de transmission transverse. Les modèles 

numériques de col du fémur ont été construits à partir de deux techniques d’acquisition 

différentes. Dans la première partie de cette étude, les modèles 2 D−  étaient issus 

d’acquisitions par tomodensitométrie à rayons-X. Seule la géométrie de l’os variait entre 

chaque échantillon. Cette étude a confirmé notre hypothèse de départ selon laquelle le premier 

signal serait associé à des ondes circonférentielles se propageant dans la coque corticale. Cela 

a mis en lumière la sensibilité de la mesure de temps de vol du premier signal à la géométrie 

de la section transverse du col du fémur et en particulier le lien avec le moment d’inertie 

minimum. Le premier signal s’est également avéré être sensible à la position de la région 

considérée le long de l’axe du col du fémur. 

Dans la seconde partie de cette étude, les modèles étaient directement obtenus à partir 

de mesure par microscopie acoustique à balayage sur des sections transverses de col du fémur. 

L’intérêt de cette technique réside principalement dans l’estimation de la distribution spatiale 

des propriétés élastiques (via l’impédance acoustique) et de la microstructure de l’os. Notre 

étude a montré que le temps de vol du premier signal est significativement influencé par la 

porosité et l’élasticité corticale et pas du tout par l’os trabéculaire. De plus, nous avons montré 

qu’un modèle de milieu effectif construit en appliquant la méthode d’homogénéisation de 
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Mori-Tanaka reproduisait avec une bonne approximation le milieu réel, du point de vue de la 

propagation des ondes circonférentielles et de leur temps de vol TOFFAS. Ce travail en 

simulation numérique constituait un préalable nécessaire à des études expérimentales 

exploitant le FAS. Bien que l’étude était restreinte à une configuration 2 D− , la première 

approche tenant compte de l’aspect 3D−  du col du fémur, consistant à combiner les résultats 

obtenus sur des sections parallèles de col au sein d’un même échantillon, donne des résultats 

très proches de ceux obtenus sur des sections transverses 2 D−  uniques. Des simulations 

3 D−  sur les mêmes échantillons sont actuellement en cours de traitement. 

Les enseignements tirés de ces simulations numériques, en particulier la sensibilité du 

temps de vol à l’orientation des capteurs par rapport au col ainsi qu’à leur position le long de 

l’axe du col, nous ont guidé dans la réalisation d’un travail expérimental qui fait l’objet du 

prochain chapitre. 
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1 Introduction 

1.1 Contexte 

 

La géométrie irrégulière de l'os cortical rend difficile une mesure de la célérité pour les 

dispositifs en transmission transverse de sorte que le paramètre ultrasonore retenu dans ce cas 

est un temps de vol ou bien une vitesse apparente de propagation de signal (rapport entre la 

distance entre les capteurs et le temps de vol). L'étude en simulation décrite au chapitre 2 a 

montré que le temps de vol du signal le plus rapide (TOFFAS) était sensible à l'orientation de 

l'os par rapport aux capteurs ultrasonores. Dans le cas du scanner ultrasonore FemUS, 

l'orientation est réalisée en positionnant le plan formé par l'axe du col et l'axe de la diaphyse 

fémorale perpendiculairement à la direction de propagation de l’onde. Cette orientation 

convient pour l'étude correspondante, mais nous pensons qu’elle ne convient pas si l'on 

s'intéresse aux ondes qui se propagent circonférentiellement dans le col du fémur car dans ce 

cas, l'orientation du col par rapport aux capteurs est susceptible de varier d'un fémur à un 

autre en fonction des particularités anatomiques individuelles. Si l'on souhaite comparer 

plusieurs fémurs, il est donc nécessaire de pouvoir positionner le col du fémur selon une 

orientation bien définie par rapport aux capteurs.  

La qualité d'un dispositif ultrasonore dédié à l'os réside dans sa capacité à prédire la 

résistance à la fracture. La méthode de référence pour déterminer la résistance osseuse de 

l’Extrémité Supérieure du Fémur (ESF) consiste en des essais mécaniques de rupture au cours 

desquels une charge est appliquée sur le fémur jusqu'à la fracture [1-3]. La force exercée sur 

l'os ainsi que le déplacement correspondant sont mesurés au cours de l'essai. Deux 

configurations sont couramment utilisées pour réaliser ces essais sur l’ESF: (i) l'appui 

monopodal pour lequel la charge est exercée sur la tête fémorale et (ii ) la simulation d'une 

chute sur le côté pour laquelle la charge est exercée sur le grand trochanter. Plusieurs études 

ont rapporté que la fracture de la hanche ne survient pas forcément après une chute, mais 

qu'au contraire, la chute survient après une fracture spontanée [4,5]. En outre, la capacité des 

essais mécaniques en configuration d'appui monopodal à reproduire des fractures cervicales 

(localisées au niveau du col) similaires à celles observées en clinique a été démontrée [2,6-9]. 

Pour ces raisons, nous nous intéressons à ce type de configuration pour cette étude. 
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1.2 Objectif de l’étude 

 

L'objectif présent est de concevoir un montage expérimental ultrasonore dédié à l’étude 

de la propagation d'ondes circonférentielles au niveau du col du fémur. Le système doit être 

suffisamment sensible pour que le signal correspondant à l'onde circonférentielle soit 

détectable malgré l'atténuation dans l'os. Il doit également être capable d'assurer une 

orientation bien définie du col fémoral par rapport aux capteurs ultrasonores. D'autre part, 

nous souhaitons savoir s’il existe une relation entre TOFFAS et la résistance osseuse de l’ESF. 

Des mesures de la résistance osseuse seront réalisées par des essais mécaniques de rupture en 

collaboration avec Sandra Guérard du Laboratoire de Biomécanique de l’ENSAM à Paris. 

Cette étude s’inscrit dans un cadre plus général de caractérisation de l’ESF au sein d’un 

réseau européen. Nous avons collaboré avec Klaus Engelke de l’Institut de Physique 

Médicale de l’Université d’Erlangen en Allemagne qui a mesuré des propriétés géométriques 

et matérielles des compartiments cortical et trabéculaire de l’ESF par tomodensitométrie 

(TDM) à rayons-X. Le Département de Radiologie Diagnostique de l’hôpital universitaire de 

Schleswig-Holstein a également collaboré en la personne de Reinhard Barkmann en mesurant 

la Densité Minérale Osseuse (DMO) par absorptiométrie bi-photonique par rayons-X (DXA) 

ainsi que des paramètres ultrasonores avec FemUS. L’ensemble des mesures réalisées sur les 

fémurs est listé ci-après et seules les mesures indiquées en caractère gras sont exploitées dans 

cette étude. Les autres résultats de l’étude n’étaient pas disponibles au moment de la rédaction 

du manuscrit: 

- le TOFFAS avec le montage expérimental ultrasonore 

- la résistance osseuse avec des tests de rupture 

- la DMO par DXA 

- des propriétés matérielles et géométriques par TDM à rayons-X 

- des paramètres ultrasonores avec FemUS 

 

2 Méthode 

2.1 Préparation des fémurs 

 

Neuf fémurs de la jambe gauche prélevés sur des femmes de 66 à 98 ans (âge moyen : 

83 ans) dans le cadre d’un prélèvement de plusieurs organes ont été utilisés pour cette étude. 
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Les prélèvements ont été validés par le comité d'éthique du Centre du don des corps de 

l'Université Paris V René Descartes. Les donneurs ou leurs descendants légaux ont donné leur 

consentement par écrit pour l’utilisation de leurs organes à des fins de recherche scientifique. 

Les fémurs ont été conservés à une température de 19 C− ° , excepté lors des différentes 

mesures réalisées à température ambiante (mesures ultrasonores et par rayons-X en 

Allemagne, mesures ultrasonores et tests mécaniques en France). Les fémurs ont été coupés 

approximativement 11cm en dessous du petit trochanter. 

 

2.2 Montage expérimental ultrasonore 

 2.2.1 Choix des capteurs ultrasonores 

 

Le scanner ultrasonore FemUS développé en Allemagne utilise des capteurs mono-

élément à focalisation sphérique, c’est-à-dire focalisant idéalement en un point. Dans ce 

dispositif en configuration de transmission transverse, un balayage est réalisé en déplaçant les 

capteurs dans un plan parallèle au plan formé par l’axe de la diaphyse et l’axe du col du 

fémur. Les capteurs utilisés offrent l’avantage de mesurer particulièrement une zone de faible 

étendue sur le fémur, de l’ordre de la largeur focale, soit approximativement 6mm dans le 

plan d’acquisition avec les capteurs utilisés actuellement. Or la résistance mécanique de la 

hanche dépend de l’ensemble de sa structure. Il serait donc intéressant de caractériser 

directement une région plus étendue du fémur avec des ultrasons. En outre, les résultats 

prometteurs observés au cours des simulations 2 D−  encouragent l’utilisation de la 

configuration correspondante (cf Figure 1, Chapitre 2). Ces observations nous ont conduit à 

opter pour l’utilisation de capteurs à focalisation cylindrique, c’est-à-dire focalisant 

idéalement sur une ligne. Ces capteurs permettent de mesurer des paramètres ultrasonores 

dans une section transverse du col du fémur d’une épaisseur de l’ordre de la largeur focale 

(Figure 1). 
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Figure 1 : Configuration des capteurs par rapport au col du fémur avec une vue dans un plan 

perpendiculaire à la hauteur des capteurs (A) et un plan perpendiculaire à la largeur des capteurs (B). La 

distance focale (DF), la profondeur de champ (PC), la largeur focale (LF) ainsi que la largeur (L) et la 

hauteur (H) des capteurs sont représentées. A cause de la faible largeur focale au niveau du fémur, la 

configuration est proche de celle utilisée lors des simulations 2-D. 

La mesure à l’ESF peut donc s’effectuer par un balayage suivant une seule direction de 

l’espace en faisant des acquisitions sur des sections transverses adjacentes les unes aux autres. 

La limitation du balayage à une seule direction spatiale plutôt que deux constituerait un gain 

de temps considérable. On peut ainsi envisager d’effectuer des mesures ultrasonores par 

balayage unidirectionnel de l’ESF selon plusieurs orientations possibles des capteurs par 

rapport au fémur pour tenir compte de la sensibilité correspondante. Cette approche peut 

constituer une mesure ultrasonore complémentaire à celle réalisée par FemUS. 

 Pour cette étude nous avons utilisé des capteurs d’immersion à focalisation cylindrique 

mono-élément (IMASONIC, Voray-sur-l’Ognon, France) (Figure 2).  
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Figure 2 : Capteurs ultrasonores utilisés pour le montage expérimental. 

Le Tableau 1 recense les principales caractéristiques de ces capteurs d’une part fournies par le 

constructeur et d’autre part déterminées au cours d’une précédente étude [10]. 

 Données constructeur 
Données d’une 

précédente étude[10] 

Dimension 29 80L H mm× = ×   

Distance Focale (DF) 50mm  

Longueur d’impulsion à -

20dB 
4.2µs  

Fréquence centrale 500kHz 571kHz 

Bande passante à -6dB 297 761kHz kHz−  352 794kHz kHz−  

Profondeur de champ (PC)  56mm 

Largeur Focale (LF)  5.2mm 

Tableau 1 : Caractéristiques des capteurs ultrasonores utilisés pour le montage expérimental. 

La hauteur des capteurs est supérieure au diamètre du col du fémur ( 20 40mm− ) [11-15], ce 

qui permet de réaliser la mesure d’une section transverse du col pour un unique tir 

ultrasonore. Comme expliqué dans le chapitre 2, la fréquence centrale choisie est dans la 

gamme de celles utilisées couramment en clinique dans les dispositifs ultrasonores. Les 

valeurs de profondeur de champ et de largeur focale, gouvernées par la largeur de la sonde et 

par la distance focale, sont adaptées à la géométrie du col fémoral. En effet, les variations 

géométriques du col du fémur le long de son axe demeurent relativement faibles sur une 

distance de l’ordre de la largeur focale (définie à 6dB− ). De plus, la profondeur de champ, 
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qui est définie ici par la profondeur sur laquelle la pression acoustique diminue de 6dB−  par 

rapport à la pression acoustique maximale, est supérieure au diamètre moyen du col du fémur. 

Ainsi, la largeur du faisceau ultrasonore reste relativement faible, soit de l’ordre de la largeur 

focale, au cours de la traversée du col du fémur. 

 

 2.2.2 Description du montage expérimental 

 

Un montage expérimental ultrasonore en configuration de transmission transverse a été 

conçu pour réaliser des mesures à l’ESF (Figure 3). 

 
Figure 3 : Schéma du montage expérimental ultrasonore. 

Les capteurs ont été immergés dans une cuve remplie d’eau et dont la température était 

contrôlée avec un thermomètre (ChekcTemp1, Hanna Instruments, Woonsoket, USA). Dans ce 

montage, un générateur d’impulsion (Sofranel 5052PR, Panametrics, Sartrouville, France) 

était synchronisé avec un générateur de fonction (Agilent 33220A, Agilent Technologies, Santa 

Clara, USA) afin d’utiliser une fréquence de répétition suffisamment faible ( 25f Hz= ) pour 

éviter que les signaux résultant de deux impulsions successives ne se recouvrent 

temporellement. Le générateur envoie une impulsion négative de 220V  à un émetteur avec 

une puissance d’émission et un amortissement minimal pour augmenter le rapport signal sur 

bruit. Le signal reçu est amplifié via un préamplificateur (Data precision D1000 Dual Pre-

amp, Analogic, MA, USA) avant d’être numérisé sur un oscilloscope (TDS 1012, Tektronix, 

Beaverton, USA). Le signal visualisé sur l’oscilloscope est transféré vers un ordinateur par un 

contrôleur GPIB-USB (GPIB-USB-HS, National Instruments, Austin, Texas, USA) commandé 

par la boîte à outils « Instrument Control » de Matlab. Avant de réaliser les mesures sur 

chacun des fémurs, l’alignement des capteurs l’un par rapport à l’autre a été réalisé. 
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 2.2.3 Orientation des capteurs 

 

Les capteurs ont été montés sur un support constitué d’un assemblage de tiges. Les 

liaisons entre les tiges, symbolisées par des petits carrés noirs sur la Figure 4, autorisaient un 

mouvement de rotation par rapport aux axes matérialisés par les tiges et de translation le long 

des mêmes axes. 

 
Figure 4 : Capteurs supportés par un système de tiges. Les points noirs symbolisent des liaisons pour 

lesquelles un mouvement de translation et de rotation est possible par rapport aux axes définis par les 

tiges participant à la liaison. 

La face supérieure des capteurs a été positionnée dans un plan horizontal en contrôlant 

l’horizontalité avec un niveau qui était posé dessus. Les capteurs ont ensuite été alignés l’un 

par rapport à l’autre pour être confocaux. Le contrôle de la confocalité a été assuré en 

visualisant le signal reçu. Les bulles qui se déposaient sur la surface des capteurs ont été 

enlevées avec un pinceau.  

 

 2.2.4 Positionnement de l'axe du col 

 

Le travail réalisé en simulation numérique 2 D−  a montré que FASTOF  est sensible à 

l’orientation du col du fémur par rapport aux capteurs. En effet, une rotation du col autour de 

son axe d’un angle de 10°  par rapport à la position de référence provoquait une variation de 

FASTOF  de l’ordre de 0.4µs en moyenne pour l’ensemble des fémurs. En s’intéressant à un 

fémur réel, donc ayant une géométrie 3D− , on devrait également tenir compte de la 

sensibilité de FASTOF  au positionnement lié à la rotation du col autour de l’axe inféro-

supérieur ou de l’axe antéro-postérieur et de translation le long de l’axe du col (cf Figure 1, 
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Chapitre 2 pour les références anatomiques). L’ensemble des degrés de liberté dans un espace 

3 D−  offrirait un large éventail de configurations spatiales des capteurs par rapport au fémur 

que l’on pourrait envisager. Cependant, l’anatomie du fémur relativement au corps humain 

ainsi que sa forme propre restreint le choix des configurations possibles. Dans cette étude in 

vitro, nous souhaitons réaliser un positionnement des capteurs par rapport au fémur qui serait 

également valable dans une perspective in vivo. Pour ce faire, dans une configuration en 

transmission transverse, il est nécessaire d’avoir un capteur dans la région antérieure et un 

autre dans la région postérieure. De plus, la région du col étant relativement étroite le long de 

son axe, le tir ultrasonore doit être effectué dans une direction perpendiculaire à l’axe du col 

afin de limiter l’interaction de l’onde avec les régions adjacentes au col que sont la tête et le 

trochanter. Enfin, considérant la liberté de rotation des capteurs autour de l’axe du col, nous 

avons choisi de positionner les capteurs de sorte que la ligne de focalisation soit parallèle à la 

direction inféro-supérieure car il s’agit de la configuration spatiale la plus simple à réaliser in 

vivo. La prise en compte de ces diverses restrictions de positionnement nous a conduit à 

concevoir le montage expérimental illustré dans la Figure 5. Afin de comparer les différents 

fémurs entre eux, il est nécessaire d’orienter de manière contrôlée chacun des fémurs de la 

même manière par rapport aux capteurs. Le fémur et les capteurs sont montés sur des supports 

indépendants pour pouvoir contrôler leur orientation relative.  
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Figure 5 : Photo du montage expérimental illustrant le positionnement des capteurs par rapport au fémur. 

Le fémur est maintenu par un serre-joint dont les mâchoires appuient sur la tête fémorale et la base du 

trochanter. Les vecteurs X, Y et Z indiquent les axes par rapport auxquels il est possible de réaliser une 

rotation de manière contrôlée.  

Ce montage expérimental permet de réaliser des rotations autours des axes X, Y et Z en 

utilisant un système de goniomètres et de verniers. Le fémur a été positionné de manière à ce 

que : 

- la direction antéro-postérieur (A-P) corresponde à la direction de propagation de 

l’onde 

- la direction inférieur-supérieur (I-S) soit parallèle à la ligne de focalisation 

- l’axe du col (défini ici par la ligne passant par la base du trochanter et le sommet de la 

tête fémorale) soit perpendiculaire à la direction de propagation. 

Le positionnement du fémur suit un protocole assez technique que nous avons préféré ne pas 

présenter dans ce chapitre. La description en détail du positionnement est donnée en annexe. 

La position résultante de ces trois étapes de positionnement constitue ce qu’on appellera la 

position de référence. Dans cette position de référence, le col du fémur est centré par rapport 

aux capteurs. 
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2.3 Mesures ultrasonores 

 

Le système de mesure a été optimisé afin de déterminer le temps d’arrivée du premier 

signal (TOFFAS). Plusieurs types de mesures ont été réalisés afin d’évaluer la sensibilité du 

TOFFAS au positionnement relatif entre les capteurs et le fémur. Une mesure de référence était 

faite dans l’eau sans le fémur avant et après avoir réalisé l’ensemble des mesures sur chacun 

des échantillons. 

 

 2.3.1 Types de mesures au fémur 

2.3.1.1 Balayage le long de l’axe du col 

 
Afin de déterminer la sensibilité de la mesure du TOFFAS à la position le long de l’axe 

du col, un balayage unidimensionnel a été réalisé en déplaçant les capteurs par pas de 3mm le 

long de l’axe du col. Le pas de balayage a été choisi du même ordre de grandeur que la demi 

largeur focale ( 2.6
2

LF
mm= ). Un compromis a été réalisé pour qu’il soit suffisamment petit 

pour avoir une bonne résolution axiale et suffisamment grand pour ne pas avoir un temps 

d’acquisition total trop long. L’ensemble des mesures ultrasonores devait être effectué en une 

demi-journée afin de pouvoir réaliser les tests mécaniques la demi-journée suivante. Afin de 

déterminer les positions extrêmes de mesure le long de l’axe du col, ce dernier était d’abord 

centré dans la position de référence. Puis, les capteurs étaient déplacés par pas de 3mm le 

long de l’axe dans un sens, puis dans l’autre, jusqu’à ce que la mâchoire du serre-joint pénètre 

dans le champ des capteurs, ce qui a défini les positions extrêmes. Les mesures ont été 

réalisées en balayant axialement de la position extrême au niveau de la tête vers celle au 

niveau du trochanter.  

 

2.3.1.2 Rotation autour de l’axe I-S et de l’axe du  col 

 
De plus, le fémur a été légèrement déplacé par rotation autour de l’axe I-S (X) et de 

l’axe du col (Z) afin de déterminer la sensibilité du TOFFAS au positionnement. Le col du 

fémur était de nouveau placé dans la position de référence avant de réaliser une rotation des 

capteurs autour de l’axe X à 5+ °  et à 5− ° . Une mesure était réalisée pour chacun des trois 
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angles. De même, le col du fémur était de nouveau placé dans la position de référence avant 

de réaliser une rotation de l’os autour de l’axe Z à 5+ °  et à 5− ° . Une mesure était réalisée 

pour chacun des trois angles. Pour un échantillon (n°263), cette dernière mesure n’a pu être 

réalisée, faute de temps.  

 

 2.3.2 Caractéristiques des mesures 

 

Pour chaque position des capteurs par rapport à l’os, un grand nombre d’acquisitions de 

signaux (de l’ordre de 6000) ont été réalisées. Le choix du nombre d’acquisitions résulte d’un 

compromis entre l’augmentation du rapport signal sur bruit et la durée totale des mesures. Les 

signaux ont ensuite été moyennés et c’est ce signal moyenné qui a été utilisé pour le 

traitement de données (calcul du temps de vol). Deux types de calibre ont été utilisés pour 

l’acquisition à l’oscilloscope : un calibre fin pour mesurer le FAS et un calibre plus élevé pour 

mesurer le signal total. Le calibre utilisé pour mesurer le FAS était choisi le plus fin possible, 

tel que le premier extremum pouvait toujours être observé lors du déplacement des capteurs 

en translation ou en rotation. Pour l’ensemble des échantillons, le calibre variait entre 

5 /mV divet 50 /mV div. Le signal reçu était amplifié avec un gain de 32dB, ce qui est le 

gain maximal sur ce préamplificateur. Pour mesurer le signal total, le signal reçu n’était pas 

amplifié et le calibre a été fixé à 1 /V div . 

 

 2.3.3 Traitement des signaux 

 

 Sur tous les signaux reçus, il était observé un bruit basse fréquence centré à 170kHz 

correspondant à un résidu du signal d’émission. En effet, puisque c’est le même dispositif qui 

assure l’émission et la réception, il existait un faible couplage électromagnétique entre le 

circuit d’émission et celui de réception. Il en résultait un signal observé au niveau du 

récepteur dès l’émission et dont l’amplitude était décroissante au cours du temps. L’amplitude 

de ce signal résiduel n’était pas négligeable (de l’ordre du millivolt) lorsque le signal 

correspondant à la propagation de l’onde à travers l’os arrivait. Ce signal résiduel étant 

stationnaire a pu être enlevé en retranchant le signal correspondant à l’onde qui s’est propagée 

dans l’eau au signal correspondant à la propagation avec l’os intercalé entre les capteurs. Ce 
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bruit basse fréquence a donc pu être éliminé par une simple soustraction du signal de 

référence (Figure 6). 

 
Figure 6 : Signaux reçus avec l’os intercalé (ligne bleue) et sans l’os intercalé (ligne verte). La soustraction 

entre ces deux signaux est également représentée (ligne rouge) pour filtrer le bruit basse fréquence. 

Il demeurait un bruit ambiant haute fréquence de l’ordre de quelque dixièmes de 

millivolt qui a été enlevé en utilisant un filtre de Butterworth d’ordre 2 avec une fréquence de 

coupure 1.5cf MHz= . Les caractéristiques du filtre ont été choisies de manière à ce que le 

bruit soit significativement réduit tout en préservant la forme du signal (Figure 7).  
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Figure 7 : Signaux ayant subi un filtrage basse fréquence (ligne bleue) puis haute fréquence (ligne verte). 

Le seuil utilisé pour calculer TOFFAS est indiqué par une ligne rouge et son intersection avec le signal filtré 

en haute fréquence donne TOFFAS. 

Dans l’étude en simulation 2 D− , c’est le premier extremum d’amplitude qui a été 

utilisé comme critère pour le calcul du TOF. Le modèle de propagation ne prenait pas en 

compte l’atténuation du signal par le milieu de propagation. Or l’os est un milieu fortement 

atténuant. Ainsi, le premier extremum observé en simulation a pu ne pas être détecté 

expérimentalement à cause de l’atténuation. Dans cette étude expérimentale, nous avons 

adopté un autre critère pour le calcul de TOFFAS à cause de la forme particulière du FAS. Le 

TOFFAS a été calculé comme le temps à partir duquel le module de l’amplitude du signal reçu 

filtré devient supérieur à un seuil égal à 1.6 écart-type du bruit haute fréquence du signal reçu 

et observé sur une durée de 10µs. Cette durée a été choisie suffisamment grande pour 

contenir un grand nombre de points mais est limitée supérieurement par l’arrivée du FAS dans 

la fenêtre d’observation. Le nombre d’écarts types a été choisi de manière à ce que le calcul 

automatique de TOFFAS soit bien effectué sur le premier signal que l’on discerne visuellement. 

Afin de minimiser l’effet des erreurs de positionnement et considérant les particularités 

anatomiques des échantillons, les TOFFAS obtenus pour les neuf positions correspondant aux 

rotations autour de l’axe I-S, autour de l’axe du col et aux 3 positions 3mm− , 0mm (position 

de référence) et 3mm+  prises le long de l’axe du col ont été moyennés (Figure 8). C’est ce 
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TOFFAS moyen qui a été retenu pour la recherche de relation entre les mesures ultrasonores et 

les mesures mécaniques, il sera noté FASmTOF . 

 
Figure 8 : Signaux reçus pour un même échantillon pour les trois types de positionnement. Le seuil utilisé 

pour le calcul de TOFFAS est représenté pour chaque signal. 

 

 



Chapitre 3 : Relations entre le FAS et la résistance mécanique de l’ESF : étude expérimentale 

 91 

2.4 Mesures DXA 

 

La DMO a été mesurée sur tous les échantillons par DXA. Les échantillons ont été 

dégazés et immergés dans de l’eau, puis mesurés dans la même direction que pour les mesures 

in vivo. La DMO totale à la hanche, notée 2( . )totaleDMO g cm−  a été retenue pour la 

comparaison avec les paramètres mécaniques. 

 

2.5 Essais mécaniques 

 2.5.1 Configuration 

 

 Des essais mécaniques ont été réalisés au laboratoire de biomécanique de l’ENSAM 

sur les fémurs, en configuration d’appui monopodal car cette position permet de reproduire 

des fractures de type cervicales observées en clinique. Le protocole est identique à celui décrit 

dans [2,8]. La partie distale de la diaphyse est fixée dans un métal à bas point de fusion (MCP 

70, MCP Group, Tilly, Belgique). L’axe de la diaphyse est positionné à 25° par rapport à la 

verticale à l’aide d’une cale (Figure 9).  

 
Figure 9 : Machine d’essai mesurant la résistance osseuse du fémur en configuration d’appui monopodal. 

 Une machine d’essais universelle (INSTRON 5500-R, Norwood, MA, USA) a été 

utilisée. Un moule en PMMA a été utilisé pour repartir les efforts sur la tête. Un système à 
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billes, placé entre le moule en PMMA de la tête et le capteur d’effort, permet de supprimer les 

efforts horizontaux et d’assurer une compression verticale pure. Un pré-conditionnement de 

six cycles non destructifs a été réalisé jusqu’à un déplacement de 0.4mm afin d’assurer la 

mise en place du montage et de stabiliser le comportement de la structure osseuse. Un effort 

vertical en compression est appliqué sur la tête fémorale à vitesse de chargement de 

110 .minmm − . 

 2.5.2 Mesures 

 

 Les capteurs d’effort et de déplacement de la machine d’essai ont permis d’obtenir une 

courbe de compression de chaque fémur. La Figure 10 illustre la courbe de compression pour 

le fémur n°228.  

 
Figure 10 : Courbe de compression obtenue pour l’échantillon n°228 et représentation des paramètres 

mécaniques (Frupt, Erupt et Rig) associées à la résistance osseuse 
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A partir de cette courbe, on a déterminé : 

- l’effort à la rupture ( ruptF ), défini par la force maximum  

- l’énergie dissipée jusqu’à la rupture (ruptE ), qui correspond à l’aire sous la courbe 

effort-déplacement jusqu’à la rupture  

- la rigidité (Rig ), donnée par la pente de la courbe effort-déplacement dans la zone 

linéaire avant la rupture. La zone linéaire pour le calcul de la rigidité a été choisie 

visuellement. 

L’allure générale de la courbe de compression observée était la même pour tous les fémurs. 

Pour les échantillons n°263, n°271, n°218 et n°260 des petites irrégularités dans les courbes 

de compression ont été observées comme l’illustre la Figure 11, représentant la courbe 

compression obtenue pour l’échantillon n°260. Ces irrégularités sont dues à des microfissures, 

comme le montre une récente étude [16]. 

 
Figure 11 : Exemple de courbe de compression montrant quelques irrégularités indiquées par un cercle. 
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2.6 Analyses statistiques 

 

 Une analyse de corrélation de Pearson a été réalisée afin de chercher une relation 

entre, d’une part, FASmTOF  et les différents paramètres mécaniques (ruptF , ruptE  et Rig ) et, 

d’autre part, entre ruptF  et totaleDMO . Le coefficient de corrélation est noté R , la 

significativité des corrélations est indiquée par la p value− , la racine carrée de l’erreur 

quadratique moyenne est notée RMSE et l’erreur relative est donnée par le rapport entre 

RMSE et la moyenne de la grandeur considérée. Une analyse de variance à deux facteurs a 

été réalisée afin de comparer la variabilité inter-échantillon à la variabilité intra-échantillon 

des TOF aux différentes positions. Le F  de Fisher et la significativité p  associés à cette 

analyse ont été calculés. 

 

3 Résultats 

 

 Les signaux correspondant à un balayage axial ont été tracés pour l’échantillon n°228 

(Figure 12). Les signaux tracés pour cet échantillon sont bien représentatifs des signaux 

obtenus pour les autres échantillons dans leur profil général. Pour l’ensemble des positions sur 

cet échantillon, le FASTOF  est obtenu pour un temps de l’ordre de 58 à 59µs. Il est à noter 

qu’on observe un signal de faible amplitude (quelques centaines de microvolts) à un temps de 

l’ordre de 54µs pour certaines positions des capteurs par rapport au col, en particulier, au 

niveau du trochanter. Ce signal de faible amplitude a été observé pour tous les échantillons à 

certaines positions. Un critère sur la détermination du FASTOF  a été ajouté pour les neufs 

positions correspondant au calcul FASmTOF  afin de ne pas prendre en compte ce signal de 

faible amplitude. En effet, le temps d’arrivée de ce signal était bien trop faible pour que l’on 

puisse considérer qu’il soit associé à une propagation de l’onde dans la coque corticale du col 

fémoral. 
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Figure 12 : Premier signal observé pour l’ensemble des positions le long de l’axe du col pour l’échantillon 

n°228. Les signaux sont décalés en amplitude pour les comparer entre eux. Les positions le long de l’axe 

du col sont indiquées dans l’encadré sur le côté droit. Un signal précurseur est observé pour certaines 

positions. 

Ainsi, pour ces neufs positions et pour tous les échantillons, le FASTOF  a été calculé à partir 

d’un temps de propagation du signal supérieur à 50µs. En effet, au delà d’un temps de 50µs, 

le module de l’amplitude de ce signal parasite était toujours inférieur au seuil. Ainsi, ce signal 

parasite sera sans influence sur les relations établies entre FASmTOF  et les paramètres 

mécaniques. 

Pour chaque échantillon, la variation du TOFFAS en fonction de la position le long de 

l’axe du col a été tracée (Figure 13).  
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Figure 13 : Représentation de TOFFAS en fonction de la position le long de l’axe du col pour l’ensemble des 

échantillons. La position 0 mm correspond au milieu du col, les positions à valeur négative à la région vers 

la tête et les positions à valeur positive à la région vers le trochanter. 

Lorsqu’on se déplace de la tête vers le milieu du col (jusqu’à la position 0mm) on constate 

que FASTOF  a tendance à augmenter pour l’ensemble des échantillons. Lorsqu’on se déplace 

du col vers le trochanter (après la position 0mm), deux tendances sont observées : ou bien 

une diminution de FASTOF  (n°263, n°227, n°228, n°271, n°218) ou bien une stagnation de 
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FASTOF  (n°267, n°251, n°268, n°260). De plus, pour les échantillons n°227, n°228, n°271 et 

n°251 on observe un FASTOF  particulièrement faible par rapport à l’ensemble des valeurs 

pour certaines positions. Ce phénomène est dû au signal parasite évoqué dans le paragraphe 

précédent et sera discuté plus loin.  

L’influence du positionnement des capteurs par rapport au col du fémur a également été 

étudiée. La Figure 14 représente, pour l’ensemble des échantillons, FASTOF  en fonction des 

différentes positions proches de la position de référence. 

 
Figure 14 : Représentation de TOFFAS pour tous les échantillons pour chaque position considérée pour le 

calcul de mTOFFAS. 

Ces valeurs de FASTOF  ont été insérées dans un tableau (non montré) dont chaque 

colonne est associée à un échantillon et chaque ligne à une position. L’analyse de variance à 

deux facteurs (échantillon + position) a montré que la variabilité inter-échantillon était plus 

grande que la variabilité intra-échantillon ( 62F = , 510p −< ). L’échantillon n°263 a été exclu 

du tableau car il n’a pas le même nombre de mesures que les autres échantillons. Les 

variations de FASTOF  sont de même ordre de grandeur pour les trois types de positionnement. 
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Les paramètres mécaniques issus des essais ont été tracés en fonction de FASmTOF  

(Figure 15).  

 
Figure 15 : Représentation des paramètres mécaniques en fonction de mTOFFAS pour tous les échantillons 

(point bleu) et régressions linéaires correspondantes (ligne noire). 

Un modèle linéaire a été déterminé pour chaque courbe et les coefficients de corrélation 

correspondants ont été calculés. Une relation modérée à forte a été observée entre FASmTOF et 

ruptF  ( 2 0.79R = , 937RMSE N= , erreur relative : 16%), ruptE  ( 2 0.63R = , 
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2236RMSE mJ= , erreur relative : 29%) et Rig  ( 2 0.70R = , 444 /RMSE N mm= , erreur 

relative : 16%). 

La Figure 16 montre la force à la rupture en fonction de la densité minérale osseuse totale. 

 

Figure 16 : Représentation de la force à la rupture en fonction de la DMO totale de l’ESF pour tous les 

échantillons (point bleu) et régressions linéaires correspondantes (ligne noire). 

On constate que la DMO totale à l’ESF est fortement corrélée à la force à la rupture : 

2 0.78R = , 964RMSE N= , erreur relative : 17%. 

 

4 Discussion 

 

Dans cette étude, nous nous sommes intéressé aux relations qui pouvaient exister entre 

FASmTOF  et des paramètres mécaniques de résistance de l’os. Nous avons utilisé des capteurs 

à focalisation cylindrique pour étudier la propagation d’ondes circonférentielles dans des 

sections transverses du col fémoral. Plusieurs mesures ont été effectuées en faisant varier le 

positionnement des capteurs par rapport au fémur à partir d’une position de référence.  
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4.1 Caractérisation du FAS 

 

Afin de pouvoir interpréter les diverses observations, nous avons souhaité, dans un 

premier temps, vérifier la validité de l’hypothèse faite sur le trajet de l’onde associée au 

premier signal. L’étude réalisée en simulation numérique décrite dans le second chapitre a 

montré que le premier signal était associé aux ondes circonférentielles qui se propagent dans 

la coque corticale. Ce constat suggère que, pour l’étude expérimentale reproduisant les 

conditions de la simulation, le TOFFAS est associé à ce type d’onde. Un rapide calcul des 

ordres de grandeur des temps de vol pour des trajets dans l’eau et dans l’os renforce cette 

hypothèse. En considérant l’ensemble des mesures ultrasonores expérimentales réalisées au 

niveau du col pour tous les fémurs et pour toutes les positions, FASTOF  est compris entre 

55.91µs et 61.18µs (Figure 14) alors que pour un trajet direct dans l’eau (sans échantillon), 

FASTOF  vaut 66.67µs. La différence entre FASTOF  dans l’eau et FASTOF  dans l’os est donc 

comprise entre 5.49µs et 10.76µs. Si l’on suppose  

1 - que FASTOF  dans l’os est associé à l’onde directe qui se propage en ligne droite dans 

l’eau, dans l’os cortical (zones antérieure et postérieure), et dans le compartiment trabéculaire, 

2 - que la vitesse de propagation des ondes à l’intérieur du compartiment trabéculaire 

est proche de la vitesse de propagation dans l’eau [17,18]  

3 - que la vitesse de propagation dans l’os cortical est de 14000 .m s− , 

alors le temps de propagation de l’onde directe serait donné par os os
D

eau os

L d d
TOF

c c

−= +  et celui 

de l’onde qui passe uniquement dans l’eau par eau
eau

L
TOF

c
= , où L  est la distance entre les 

capteurs, osd  la distance de propagation dans l’os (double traversée de la coque corticale), 

eauc  et osc  les vitesses de propagation dans l’eau et dans l’os respectivement. La distance de 

propagation dans l’os est donc donnée par eau os
os

os eau

c c
d TOF

c c
= ∆

−
 où eau DTOF TOF TOF∆ = − . 

La distance de propagation dans l’os cortical (antérieure + postérieure) serait comprise entre 

13mm et 26mm, ce qui correspondrait à une épaisseur corticale moyenne comprise entre 

7mm et 13mm. Or, l’ épaisseur corticale au niveau du col du fémur est de l’ordre de 1mm à 

2mm [19-22]. Cela suggère bien que l’onde directe arrive après le FAS observé 
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expérimentalement et renforce l’idée selon laquelle le FAS est bien associé à l’onde 

circonférentielle et donc sensible aux propriétés du compartiment cortical, ainsi que l’ont 

montré les simulations. 

 

4.2 Sensibilité au positionnement 

 

Cette étude a permis également de caractériser la sensibilité du TOFFAS à la position le 

long du col du fémur. Les mesures effectuées sur l’ensemble des fémurs révèlent deux types 

de comportement lorsque les capteurs sont déplacés de la tête vers le trochanter (Figure 13) : 

ou bien FASTOF  augmente, puis diminue, ou bien il augmente et reste stable. Pour 7  

échantillons sur 9 (n°263, n°267, n°228, n°271, n°251, n°268, n°260), on observe que la 

position correspondant au milieu du col est située dans la phase d’augmentation de FASTOF . 

Cela signifie que FASTOF  tend à augmenter lorsqu’on déplace les capteurs du col proximal au 

col distal. Cette observation est bien en accord les résultats obtenus en simulation numérique 

pour laquelle la région étudiée était restreinte au col. La différence de comportement observée 

pour FASTOF  lorsque les capteurs sont situés au niveau du trochanter pourrait venir d’une 

géométrie de l’os plus variable d’un échantillon à un autre. Ainsi, le motif géométrique de l’os 

(petit et grand trochanter) insonifié par l’émetteur lorsqu’il arrive au niveau du col distal 

pourrait être sensiblement différent selon les fémurs et affecter en conséquence la propagation 

de l’onde ultrasonore. De plus, il a été observé à certaines positions un signal de faible 

amplitude (quelques centaines de microvolts), arrivant bien avant (approximativement 5µs) 

le premier signal dans le col. L’amplitude de ce signal parasite était suffisamment élevée pour 

les échantillons n°227, n°228 et n°271 pour certaines positions par rapport au seuil de 

détection du FAS pour donner un FASTOF  particulièrement faible. Ce signal parasite n’est pas 

observé dans le signal de référence (sans échantillon entre les capteurs). Le caractère très 

précurseur de ce signal (arrivant avant 48µs lors de certaines mesures) ainsi que son 

isolement parfois observé par rapport au reste du signal nous ont amené à penser qu’il n’est 

pas associé à une propagation circonférentielle de l’onde dans la coque corticale du col du 

fémur. C’est pourquoi un critère supplémentaire pour la détermination de FASTOF  a été retenu 

pour les positions correspondant au calcul de FASmTOF . 
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D’autre part, on a observé que la variabilité inter-échantillon était plus grande que la 

variabilité intra-échantillon. Cela signifie que la mesure de FASTOF  varie de manière plus 

forte lorsqu’on mesure différents échantillons que lorsqu’au sein d’un même échantillon on 

change le positionnement des capteurs par rapport à l’ESF. Il a été également observé que 

FASTOF  ne semble pas plus sensible à un type de positionnement plutôt qu’à un autre. 

 

4.3 Relation entre TOF FAS et les paramètres mécaniques 

 

L’étude de la relation entre le TOFFAS moyen et les paramètres mécaniques liés à la 

résistance osseuse a montré une corrélation modérée à forte entre ces paramètres (2 0.79R =  

pour ruptF ). On a observé une tendance claire à la diminution des paramètres mécaniques 

lorsque FASmTOF  augmente. Cela concorde avec l’étude réalisée en simulation, qui a 

également montré une diminution des indices de la résistance mécanique (minI ,W  et CSA) 

lorsque FASTOF  augmente.  

Nous avons observé que totaleDMO  était fortement corrélé à ruptF  ( 2 0.78R = ). De 

précédentes études ont rapporté que la mesure de la DMO totale par DXA à l’ESF expliquait 

63% à 67% de la variabilité de la charge à la rupture en configuration d’appui monopodal 

[23,24]. Ainsi, le montage ultrasonore que nous avons réalisé a permis de prédire la force à la 

rupture aussi bien que la méthode de référence utilisée en clinique. 

La résistance osseuse et le TOFFAS dépendent tous les deux d’une part de la géométrie 

de l’os et d’autre part des propriétés matérielles de l’os. De cette étude expérimentale, il est 

difficile de conclure sur les paramètres pertinents dont dépend le TOFFAS qui expliquent sa 

relation avec la résistance osseuse. L’étude en simulation numérique a suggéré que le diamètre 

du col dans la direction A-P était le principal élément qui expliquait la relation entre le 

TOFFAS et les indices de la résistance mécanique. Cependant, cette étude mettait en jeu un 

modèle simplifié de col du fémur pour lequel les propriétés acoustiques de l’os cortical étaient 

homogènes et identiques pour chaque fémur, ce qui signifie que les modèles de col du fémur 

se distinguaient les uns des autres uniquement par leur géométrie. De plus, ces modèles 

considéraient une géométrie 2 D− . Dans cette étude expérimentale ce sont des fémurs réels 
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qui sont utilisés, ce qui implique que les propriétés matérielles de l’os ainsi que sa géométrie 

3 D−  doivent être considérées lors de la propagation de l’onde ultrasonore. 

 

4.4 Choix du montage 

 

L’un des principaux avantages de la configuration expérimentale choisie réside dans la 

limitation du balayage à une seule direction de l’espace, ce qui constitue un gain de temps par 

rapport au scanner FemUS qui réalise un balayage dans un plan. La limitation à une seule 

direction de l’espace provient des caractéristiques des capteurs. Les capteurs focalisent sur 

une ligne plus grande que le diamètre du col, ce qui rend superflu un balayage suivant la 

direction de la ligne de focalisation. Le balayage peut donc se limiter à la direction de l’axe du 

col. Outre la limitation à une seule direction de l’espace, le montage permet de réaliser 

plusieurs orientations possibles des capteurs par rapport au col dans un temps de mesure 

raisonnable. Par contre, puisque la focalisation se fait sur une ligne, les capteurs ne permettent 

pas de faire de l’imagerie. 

 

4.5 Choix du traitement de signal 

 

Nous avons eu recours à une méthode de traitement de signal différente de celle utilisée 

pour les signaux obtenus en simulation numérique à cause du bruit et de l’atténuation 

observés expérimentalement. Le bruit a été réduit en plusieurs étapes. D’abord, un grand 

nombre de signaux ont été acquis pour la même position et ont été moyennés afin 

d’augmenter le rapport signal sur bruit. Puis, le bruit basse fréquence stationnaire inhérent au 

dispositif d’émission-réception d’impulsions a été éliminé en soustrayant au signal le même 

bruit observé en l’absence de l’os. Il demeurait un bruit ambiant haute fréquence 

suffisamment élevé pour couvrir les premières variations d’amplitude du FAS. Ce bruit a été 

filtré avec une méthode numérique afin de pouvoir déterminer le TOFFAS. Le recours à des 

capteurs plus sensibles pourrait améliorer la détection du FAS. Dans notre étude, pour 

caractériser le FAS, nous avons considéré le temps à partir duquel l’amplitude du signal 

s’élève au-dessus du bruit. Ce critère nous a semblé plus adapté que celui utilisé pour les 

simulations numériques (premier extremum). En effet, compte tenu de l’atténuation et des 

phénomènes d’interférences participant au signal reçu lors de la sommation sur la surface du 
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récepteur, il est apparu au sein de certains échantillons un décalage temporel fort (quelques 

microsecondes) et brusque de la position du premier extremum pour certaines positions des 

capteurs par rapport au col. La Figure 17 illustre bien ce constat en montrant les signaux reçus 

pour certaines positions le long de l’axe du col pour l’échantillon n°263. 

 
Figure 17 : Premier signal observé pour l’ensemble des positions le long de l’axe du col pour l’échantillon 

n°263. Les signaux sont décalés en amplitude pour les comparer entre eux. Les positions le long de l’axe 

du col sont indiquées dans l’encadré sur le côté droit. 

On observe que le premier extremum (minimum) qui sort du bruit est situé à un temps proche 

de 60µs pour toute les positions excepté la position 3mm pour laquelle le premier extremum 

est situé vers 63µs. Cette position est proche du milieu du col du fémur et ne correspond pas 

à une région où les propriétés structurelles et/ou matérielles de l’os présenteraient une 

singularité pouvant ralentir l’onde au point de provoquer un tel décalage temporel. En réalité, 

lorsqu’on observe l’évolution du premier signal à partir des positions extrémales (tête ou 

trochanter) vers le milieu du col, on constate que l’amplitude du premier extremum diminue. 

L’amplitude du signal observé résulte de la contribution des différentes ondes qui sont reçues 

sur la surface du récepteur. Cette position pour cet échantillon est le lieu d’interférences 

destructives du premier extremum qui était observé pour les autres positions. Ce phénomène 
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de décalage brusque du premier extremum dans la région du milieu du col a été observé en 

particulier pour les échantillons n°251, n°271 et n°227. L’effet correspondant sera d’autant 

plus tangible que le milieu de propagation est atténuant. Ainsi, la prise en compte du premier 

extremum pour cet échantillon ne refléterait pas une variation brusque des propriétés 

matérielles et/ou structurelles de l’os pour cette position. Par contre, on observe que 

l’amplitude à partir de laquelle le signal sort du bruit correspond à un temps qui varie peu 

(autour de 58µs) pour toutes les positions. Ce critère de détermination du temps d’arrivée du 

signal est moins sensible aux phénomènes d’interférences mises en jeu et a donc été adopté 

pour notre étude. 

 

4.6 Perspectives 

 4.6.1 Application au cas réel 

 

Dans une configuration associée à une mesure in vivo, il faudrait prendre en compte un 

certain nombre de paramètres supplémentaires. Nous en mentionnerons deux : la présence de 

tissus mous et la visualisation de l’ESF. Dans un cas réel, le fémur est entouré de tissus mous 

(graisse et muscle principalement) et non pas d’eau comme dans notre montage. La principale 

différence entre les tissus mous et l’eau du point de vue acoustique réside dans la viscosité, 

plus forte dans les tissus mous. La viscosité ayant pour effet d’augmenter l’atténuation 

ultrasonore, on s’attend à observer les mêmes effets que ceux constatés dans notre étude mais 

avec un signal plus atténué. Ce phénomène d’atténuation sera d’autant plus important à 

considérer dans ce type d’étude que l’amplitude du FAS est faible. Le second point que nous 

évoquons pour une application in vivo concerne la visualisation de l’ESF pour ajuster le 

positionnement des capteurs étant donné la sensibilité du TOFFAS. Notre système de mesure 

devrait être couplé à une méthode d’imagerie pour visualiser le fémur avant de réaliser des 

mesures de TOFFAS. Un dispositif utilisant des matrices de capteurs permettrait aux deux 

modes de mesures de coexister. 
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4.6.2 Eléments à prendre en compte pour une mesure ultrasonore de 

l’ESF 

 

Des mesures effectuées au niveau du col et exploitant les ondes guidées 

circonférentielles semblent pouvoir caractériser la résistance mécanique de l’ESF. La 

géométrie irrégulière du col rend le système de mesure particulièrement sensible au 

positionnement relatif des capteurs et du col. Ainsi, il est essentiel de disposer d’un matériel 

de positionnement d’une précision adaptée aux variations géométriques du col. L’intérêt porté 

au FAS nécessite également l’utilisation d’appareils de mesure bien adaptés à son observation. 

En effet, l’amplitude du FAS étant faible, il est nécessaire d’avoir un système d’émission-

réception capable d’envoyer de fortes impulsions. La sensibilité des capteurs doit également 

être prise en compte pour détecter de faibles amplitudes. 

 

Conclusion 

 

En conclusion, nous avons évalué la valeur prédictive du temps de vol des ondes 

circonférentielles de coque pour la résistance de l’extrémité supérieure du fémur. Dans notre 

montage expérimental, les capteurs ultrasonores peuvent être orientés dans l’espace par 

rapport au col du fémur selon un repère anatomique qui y est associé. La différence observée 

entre le temps d’arrivée du premier signal reçu et celui du signal correspondant à l’onde qui se 

propage dans l’eau sans le fémur corrobore l’hypothèse selon laquelle ce premier signal est 

associé à une onde circonférentielle qui se propage dans la coque corticale du col fémoral. De 

plus, le TOFFAS s’est avéré être bien corrélé à la résistance osseuse de l’ESF en configuration 

d’appui monopodal (ruptF  : 2 0.79R = , ruptE  : 2 0.63R =  et Rig  : 2 0.70R = ). Sur les 

échantillons mesurés, la mesure du TOFFAS s’est révélée être aussi prédictive que la mesure de 

la DMO totale à la hanche par DXA qui est l’indicateur actuellement utilisé en clinique. Ces 

résultats sont encourageants car d’une part, la mesure ultrasonore se fait directement à l’ESF, 

qui est un site privilégié de fracture, et d’autre part, la mesure de la résistance osseuse a été 

effectuée avec un dispositif qui produit des fractures similaires à celles observées en clinique. 

Avant d’envisager une mise en œuvre in vivo d’un dispositif ultrasonore qui exploite l’onde 
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circonférentielle qui se propage dans le col du fémur, il est important de caractériser 

d’avantage cette onde pour bien interpréter les observations. Le montage expérimental actuel 

ne permet pas de calculer la vitesse de propagation de l’onde circonférentielle. Cette vitesse 

est liée à l’épaisseur corticale et sa détermination constituerait, d’une part, un paramètre 

ultrasonore complémentaire de la caractérisation de la résistance osseuse et, d’autre part, 

permettrait de mieux interpréter les valeurs de TOFFAS mesurées. Ainsi, nous envisageons 

d’utiliser une autre méthode (DORT) pour caractériser ces ondes circonférentielles qui se 

propagent dans le col du fémur. Cette méthode a été utilisée dans une étude précédente pour 

déterminer les vitesses de phases d’ondes guidées dans un tube cylindrique d’aluminium 

rempli d’air (fluide interne) et entouré d’eau (fluide externe). Les principales différences entre 

cette étude et l’application de la DORT au col du fémur résident dans la géométrie irrégulière 

du col et la présence de liquide (moelle) au lieu de l’air à l’intérieur du col. Nous nous 

proposons d’appréhender ces difficultés graduellement en nous intéressant dans un premier 

temps à l’efficience de la DORT pour la caractérisation des ondes circonférentielles lorsque le 

fluide interne est un liquide (eau). Une étude dédiée à cette question sera décrite dans le 

chapitre suivant. 
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1 Introduction 

 

Dans les précédents chapitres, nous avons montré que le premier signal observé en 

transmission transverse dans le col du fémur est associé à des ondes qui se propagent 

circonférentiellement dans la coque corticale. Dans ce chapitre, nous allons étudier la 

caractérisation de ces ondes guidées. 

 

1.1 Ondes guidées 

 
 

La vitesse de propagation des ondes guidées en circonférence d’un tube d’une épaisseur 

donnée dépend de leur fréquence. Lorsque l’épaisseur du tube et la longueur d’onde sont 

faibles par rapport au rayon du tube, ces ondes sont similaires aux ondes de Lamb qui se 

propagent dans une plaque libre de même épaisseur et d’un matériau de même nature [1]. On 

étendra l’appellation « ondes de Lamb » aux ondes circonférentielles se propageant dans les 

tubes considérés dans cette étude. Ces ondes résultent des réflexions multiples entre les 

surfaces supérieure et inférieure de la plaque. Plusieurs modes sont susceptibles de se 

propager en fonction de la fréquence de l’onde et de l’épaisseur de la plaque. Les 

composantes longitudinales et transverses de l’onde donnent lieu à des modes de propagation 

dits symétriques et antisymétriques. Les modes symétriques sont notés Sn et les modes 

antisymétriques sont notés An où n  est le numéro du mode (Figure 1). 

 
Figure 1 : Déformation d’une plaque due à la propagation des ondes de Lamb correspondant à un mode 

symétrique (a) et antisymétrique (b). Le vecteur x1 correspond à la direction de propagation, et le vecteur 

u correspond au vecteur déplacement. (source : [2]) 

 La propagation des ondes de Lamb dans une plaque isotrope non bornée dans les 

directions x1 et x3 est décrite par l’équation de dispersion dite de Rayleigh-Lamb : 



Chapitre 4 : Mise en œuvre de la méthode DORT sur des tubes à section circulaire 

 114 

4

2
tan( )

2(2 ) 1
tan( )

2
T

e
p

kq
ec q

αω

α

 +  
= −   

   +
 

 (1) avec 0α = (modes Sn) ou 
2

π
 (modes An) 

 

où e est l’épaisseur de la plaque, 2 fω π=  est la pulsation angulaire, p et q sont 

respectivement les nombre d’ondes longitudinal et transverse donnés par :  

2

2 2

L

p k
c

ω 
= − 
 

 (2) 

2

2 2

T

q k
c

ω 
= − 
 

 (3) 

avec Lc  et Tc  les vitesses longitudinale et transversale dans la plaque respectivement. La 

vitesse de phase 
0k

c
k

ω
Φ

 =  
 

, correspondant à la vitesse à laquelle doit se déplacer un 

observateur pour voir à chaque instant la vibration dans le même état de phase et la vitesse de 

groupe 
0

g
k

d
c

dk

ω =  
 

 correspondant à la vitesse de propagation du paquet d’ondes. Ces deux 

vitesses peuvent être déduites de l’équation (1). Nous nous intéresserons dans cette étude à la 

vitesse de phase car c’est cette vitesse qui pourra être déterminée par la méthode que nous 

utiliserons. La Figure 2 donne un exemple de courbes de dispersion pour une plaque libre de 

cuivre d’épaisseur 2mm. 
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Figure 2 : Vitesses de phase des modes de Lamb en fonction de la fréquence dans une plaque libre de 

cuivre isotrope (cL=4700 m/s et cT = 2300 m/s). Les courbes ont été obtenues à partir d’un code de calcul 

développé par Josquin Foiret et Maryline Talmant dans le cadre de la thèse de Josquin Foiret. 

On observe que chaque mode An ou Sn a une forme reconnaissable. Les modes A0 et S0 se 

propagent à toutes les fréquences alors qu’il existe une fréquence de coupure pour les modes 

d’ordres supérieurs. 

 Etant donné la sensibilité des ondes guidées aux propriétés matérielles et géométriques 

de la plaque, la caractérisation des ondes guidées dans la coque corticale du col du fémur offre 

la perspective de résoudre le problème inverse consistant à déterminer des paramètres tels que 

l’épaisseur corticale et l’élasticité effective du col du fémur. Cela constituerait une avancée 

majeure dans une perspective clinique. Cependant, compte tenu de la localisation du fémur en 

profondeur et de la géométrie irrégulière du col du fémur, donnant un signal ultrasonore 

complexe, la réalisation de la mesure de la vitesse des ondes guidées n’est pas aisée. 
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1.2 Mise en évidence de la sensibilité du TOF FAS aux ondes 

guidées en transmission transverse 

 

 Dans le second chapitre, nous avons observé que la forme de la coque corticale d’une 

section transverse de col du fémur pouvait être approchée par un anneau elliptique. La 

géométrie de la coque corticale du col du fémur influençait fortement la propagation 

ultrasonore. Compte tenu de la géométrie complexe du col du fémur, et en particulier de la 

variation irrégulière de l’épaisseur corticale, il est difficile de déterminer la nature exacte des 

ondes circonférentielles de coque observées. Dans ce paragraphe, nous nous proposons 

d’approcher la géométrie de l’os cortical du col du fémur par un anneau elliptique avec des 

dimensions du même ordre de grandeur. Des simulations de propagations ultrasonores seront 

réalisées sur ces structures géométriques simplifiées afin d’étudier la nature des ondes 

circonférentielles de coque. 

Des anneaux elliptiques de grand rayon moyen mR  allant de 10 à 20mm et de rapport 

petit rayon sur grand rayon constant ( 0.65
b

a
= ) ont été construits afin d’élaborer des modèles 

de section transverse de col du fémur pour des simulations de propagation ultrasonore. Pour 

chaque grand rayon moyen, on fait varier l’épaisseur e de 0.25 à 6mm. Les caractéristiques 

géométriques des anneaux elliptiques ont été choisies de manière à correspondre à un large 

éventail de géométries (épaisseur et rayon moyen) de coques corticales de col du fémur. Les 

expériences numériques sur ces ellipses ont été effectuées avec une configuration similaire à 

celles décrites dans le second chapitre (Figure 3). Le temps de vol du premier signal (TOFFAS) 

est mesuré. 
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Figure 3 : Configuration spatiale de la simulation numérique pour des couronnes elliptiques de différents 

rayons et épaisseurs et ayant des propriétés matérielles similaires à celles de l’os. Les deux cas représentés 

sur la figure correspondent à des anneaux de même rayon moyen, mais d’épaisseurs différentes. La 

distance émetteur-récepteur est adaptée pour que la distance de propagation dans l’eau en amont et en 

aval de l’ellipse soit la même quelque soient les paramètres géométriques de l’ellipse. 

 Le grand axe de l’ellipse, qui est l’axe associé au moment d’inertie minimum, est 

perpendiculaire à la direction de propagation de l’onde. La seule différence dans la 

configuration avec l’expérience numérique décrite dans le second chapitre réside dans la 

distance entre les transducteurs qui a dû être adaptée. Si la distance entre l’émetteur et le 

récepteur avait été maintenue constante, comme dans l’étude précédente, alors, à mR  fixé, 

lorsque e  augmente, la diminution de la distance de propagation dans l’eau aurait 

affecté FASTOF . Afin de limiter cet effet de la distance de propagation dans l’eau sur FASTOF , 

nous avons maintenu constante la distance entre les transducteurs et les bords extérieurs de 

l’anneau elliptique en amont et en aval de l’ellipse. 

Le calcul de FASTOF  a été effectué pour chaque anneau elliptique. Il est représenté en 

fonction du rapport entre l’épaisseur et la longueur d’onde dans l’os ( 8os mmλ =  à la 

fréquence centrale, constant pour toutes les simulations) pour chaque valeur de grand rayon 

moyen (Figure 4). 
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Figure 4 : Variation de TOFFAS en fonction de l’épaisseur de l’ellipse (e) normalisée par la longueur 

d’onde dans l’os (λos) pour différents rayons moyens (Rm) de l’ellipse.  

 On observe que FASTOF  est sensible au rayon de l’ellipse ainsi qu’à son épaisseur. La 

variation de FASTOF  avec l’épaisseur a un comportement identique quelque soit le rayon de 

l’ellipse. On observe une décroissance de FASTOF  plus forte dans les faibles épaisseurs que 

dans les fortes épaisseurs. La sensibilité de FASTOF , donnée par la pente locale de la courbe, 

diminue donc avec l’épaisseur. On observe que FASTOF  semble atteindre un plateau lorsque le 

rapport entre l’épaisseur et la longueur d’onde tend vers 1. 

 Ce type de comportement a été observé, dans la thèse d’Emmanuel Bossy effectuée au 

LIP, dans un travail en simulation numérique portant sur l’étude de la vitesse de propagation 

des ondes dans des plaques d’os de différentes épaisseurs en transmission axiale [3]. Dans 

cette précédente étude, on observe que lorsque l’épaisseur de la plaque est supérieure à la 

longueur d’onde, on a un comportement plateau (vitesse constante) et la vitesse ultrasonore 

est celle des ondes de volume (Figure 5). Par contre, lorsque l’épaisseur est inférieure à 

approximativement un quart de longueur d’onde, la vitesse correspond à celles des ondes de 

Lamb. La zone d’épaisseur intermédiaire correspond à des interférences entre différents types 

d’ondes. 
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Figure 5 : Variation de la vitesse apparente de l’onde se propageant dans une plaque d’os en fonction de 

son épaisseur normalisée par la longueur d’onde. Le TOF est déterminé par le premier extremum. La 

variation de la vitesse est représentée pour différentes distances entre l’émetteur et les récepteurs (source : 

[3]). 

Pour le col du fémur, l’épaisseur corticale moyenne est de l’ordre de 1 à 2mm pour une 

longueur d’onde de 8mm à une fréquence 0.5f MHz= . Donc, l’épaisseur normalisée est 

située dans une zone telle que les ondes guidées sont prépondérantes. Dans notre étude sur les 

ellipses, le TOF, qui varie comme l’inverse de la vitesse, diminue avec l’épaisseur de l’ellipse, 

ce qui correspond à une vitesse qui augmente avec l’épaisseur, comme observée dans l’étude 

de Bossy [3]. La comparaison entre notre étude et celle de Bossy suggère qu’il est possible, en 

transmission transverse d’observer les ondes guidées se propageant dans des anneaux 

elliptiques dont les propriétés géométriques et élastiques sont proches de celles de l’os 

cortical du col du fémur. Dans le second chapitre, nous avons montré (snapshots) que le 

signal rapide (FAS) correspond aux ondes guidées circonférentielles. L’approche 

phénoménologique sur les anneaux elliptiques semble indiquer que le FAS transporte une 

information exploitable sur les ondes guidées, mais la configuration de l’étude et les méthodes 

de traitement associées ne se prête pas à une détermination des propriétés relatives à ces ondes 

telles que leur vitesse. En particulier, plusieurs modes de propagation des ondes peuvent 

interférer entre eux. Il est donc nécessaire d’utiliser une méthode permettant de mieux 

exploiter l’information portée par les ondes circonférentielles. Ainsi, le paragraphe suivant 

présente la méthode DORT, pour Décomposition de l’Opérateur de Retournement Temporel, 

permettant de déterminer la vitesse de phase d’ondes guidées circonférentielles dans des 

structures tubulaires.  
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1.3 La méthode DORT 

 

La méthode DORT a été appliquée avec succès pour déterminer simultanément les 

vitesses de phase de plusieurs ondes guidées rayonnant dans un fluide et associées à des 

signaux radiofréquences se recouvrant temporellement. Ceci a été mis en œuvre pour un tube 

d’acier rempli d’air et immergé dans de l’eau [4]. Avant de pouvoir appliquer cette méthode 

au col du fémur, il est nécessaire d’étendre progressivement sa mise en œuvre à des 

configurations plus complexes que le tube d’acier rempli d’air, en particulier :  

- des propriétés mécaniques proches de celle de l’os 

- des dimensions caractéristiques proches de celles du col fémoral 

- un tube à section non circulaire 

- une épaisseur qui varie dans une section donnée 

- la présence de liquide à l’intérieur du tube 

- une forme de section transverse du tube qui varie par translation le long de son axe 

(effet 3 D− ). 

A l’heure actuelle, nous ne savons pas si les contraintes relatives au col fémoral mentionnées 

ci-dessus constituent un obstacle infranchissable à l’utilisation de la méthode DORT. L’étude 

détaillée de ces points n’est pas l’objet de cette thèse, nous limiterons notre étude aux 

contraintes stipulées en caractère gras. 

 

1.4 Objectif de l’étude 

 

L’objectif principal de cette étude est d’explorer le potentiel de la méthode DORT pour 

une application au col du fémur. La mise en œuvre de la méthode (configuration 

expérimentale et traitement du signal) doit être adaptée à l’objet étudié. Les difficultés de la 

mise en œuvre pour une géométrie cylindrique (à section circulaire) seront plus ou moins 

importantes selon plusieurs paramètres tels que le niveau de bruit, le nombre de modes excités 

et leurs amplitudes. Un travail empirique d’adaptation des paramètres à l’objet étudié est donc 

nécessaire pour obtenir des résultats exploitables. Dans cette partie, nous partirons de la 

méthode telle qu’elle avait été appliquée sur un tube d’acier et nous déterminerons les 

paramètres pour la mise en œuvre de la méthode dans un cas plus proche de l’os. En 

particulier, nous choisirons comme matériau d’étude un fantôme d’os commercial (que nous 

appellerons Sawbones comme l’entreprise qui en fabrique) dont l’impédance ainsi que les 
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vitesses longitudinales et transverses sont proches de celles de l’os réel. Aussi, nous 

étudierons le cas du tube rempli d’air et du tube rempli d’eau car ces deux cas constituent des 

bornes relatives au comportement réel attendu pour le col du fémur du fait que l’os est rempli 

de moelle qui atténue les ondes ultrasonores. A la fin de ce travail, nous aurons quelques 

éléments pour juger de la possibilité de mettre en œuvre la méthode pour le col du fémur. 

 

2 Présentation de la méthode DORT 

 

Une précédente étude de Prada et Fink rapporte la caractérisation d’ondes ultrasonores 

qui se propagent en circonférence d’un tube d’acier rempli d’air [4]. Cette étude décrit une 

expérience dans laquelle le tube ainsi qu’une barrette ultrasonore, utilisée à la fois en 

émission et en réception, sont immergés dans une cuve remplie d’eau (Figure 6). 

 
Figure 6 : Schéma expérimental montrant un tube immergé dans l’eau, mais rempli d’air, centré par 

rapport à une barrette ultrasonore utilisée en émission et en réception. (source : [4]) 

Le tube est centré par rapport à l’axe de la barrette. L’écho du tube en réponse à une 

impulsion provenant de l’élément central de la barrette et reçu sur les 96 éléments de la 

barrette est représenté sur la Figure 7 (image de type B-scan). 
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Figure 7 : Echo du tube reçu sur les 96 éléments de la barrette en fonction du temps en réponse à 

l’émission de l’élément central de la barrette (image B-scan). (source : [4]) 

Nous observons deux types de fronts d’onde séparés temporellement : un front d’onde 

situé entre 2  et 8µs, correspondant à un fort écho spéculaire et un front d’onde situé entre 15 

et 25µs pour lequel on observe des franges d’interférences. Cette étude a montré que ces 

franges d’interférences sont associées à des ondes de Lamb générées en des points A et B 

situés en circonférence du tube, positionnés symétriquement par rapport à l’axe de la barrette 

et rayonnant vers la barrette à partir de ces mêmes points (Figure 8). 

 
Figure 8 : Schéma des points A et B de génération et de rayonnement vers la barrette des ondes de Lamb 

dans un tube. Les ondes sont générées à un angle d’incidence θ et se propagent en circonférence du tube 

en rayonnant sous le même angle θ. Ces points de génération se comportent comme des diffuseurs ou 

sources secondaires. (source : [4]) 

Une analogie entre ces points de génération des ondes de Lamb et des diffuseurs 

ponctuels a été établie en comparant les résultats observés pour le tube à ceux obtenus en 

substituant au tube deux tiges parallèles entre elles, dans la même direction que l’axe du tube 

et positionnées symétriquement par rapport à l’axe de la barrette (Figure 9).  



Chapitre 4 : Mise en œuvre de la méthode DORT sur des tubes à section circulaire 

 123 

 
Figure 9 : Schéma expérimental montrant deux tiges parallèles entre elles et centrées par rapport à une 

barrette ultrasonore utilisée en émission et en réception. (source : [4]) 

Ainsi, les points de génération des ondes de Lamb se comportent comme des diffuseurs 

ou des sources secondaires. Le phénomène de franges d’interférences observé est d’ailleurs 

analogue au cas des fentes d’Young en optique ondulatoire. L’onde de Lamb générée au point 

A se propage en circonférence du tube en rayonnant avec un angle θ  (identique à l’angle 

d’incidence). Cette onde rayonne donc vers la barrette lorsqu’elle est au point B, par symétrie. 

Réciproquement, l’onde générée au point B rayonne vers la barrette lorsqu’elle est au point A. 

La position des points de génération de l’onde est fonction de la vitesse de phase de l’onde 

considérée. En effet, l’angle θ  est donné par la loi de Snell-Descartes : 

sin( ) eauc

c
θ

Φ

=  (4) 

où eauc  est la vitesse de propagation de l’onde dans l’eau (milieu extérieur au tube) et cΦ  est 

la vitesse de phase de l’onde de Lamb dans le tube à fréquence donnée. Chaque mode de 

Lamb, se propageant à sa vitesse, est donc généré à une incidence propre. D’autre part, l’angle 

θ  vérifie la relation géométrique :  

sin( ) ABd

D
θ =  (5) 

où ABd  est la distance entre les points de génération A et B tandis que D  est le diamètre 

extérieur du tube. Ainsi, 

eau
AB

D
c c

dΦ = . (6) 

Ainsi, la connaissance de la distance ABd  permet de déterminer la vitesse de phase du 

mode de Lamb correspondant aux points de rayonnement A et B. Thomas et al. [5] ont utilisé 

une méthode basée sur les miroirs à retournement temporel afin de déterminer la vitesse de 
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phase d’ondes de Lamb dans des tubes à partir de la distance entre les sources secondaires. 

Cependant, cette méthode n’est pas valable lorsque les signaux associés à différents modes de 

Lamb se recouvrent temporellement. Prada et Fink ont remédié à ce problème par la mise en 

œuvre de la méthode DORT [4]. La méthode DORT a été décrite dans plusieurs publications 

[6,7]. Elle s’appuie sur un formalisme matriciel que nous ne détaillerons pas ici, mais dont 

nous exposons les principaux éléments. 

On considère une barrette de N  transducteurs utilisés en émission et M  transducteurs 

en réception dans un milieu diffusant. Les M N×  réponses impulsionnelles inter-éléments 

notées ( )mnk t , correspondant au signal reçu ( )mr t  par l’élément ( )m  après l’émission d’une 

impulsion ( )ne t  par l’élément ( )n , sont enregistrées. Par convolution des signaux d’émission 

avec ces réponses impulsionnelles, on peut obtenir les signaux de réception, soit :  

1

( ) ( ) ( )
N

m mn n
n

r t k t e t
=

= ⊗∑ , 1 m M≤ ≤  (7) 

où ⊗  représente le produit de convolution temporelle. 

Dans le domaine fréquentiel, on peut écrire cette relation sous forme matricielle par 

transformée de Fourier : 

( ) ( ) ( )ω ω ω=R K E  (8) 

où E  et R  sont respectivement des vecteurs d'émission à N  composantes et de réception à 

M  composantes et K  est appelée matrice de transfert de taille M N× . La décomposition en 

valeurs singulières pour chaque fréquence ω  de la matrice de transfert ( )ωK  s'écrit [6]: 

( ) ( ) ( ) ( )tω ω ω ω∗=K U Σ V  (9) 

où ( )ωΣ est une matrice réelle et diagonale de valeurs singulières, U  et V  sont des matrices 

unitaires contenant les vecteurs singuliers associés respectivement à l’émission et à la 

réception et ( )t ω∗V  est la matrice transposée conjuguée de ( )ωV . Les valeurs singulières et 

les vecteurs singuliers contiennent des informations sur le milieu diffusant. Le nombre de 

valeurs singulières significatives correspond au nombre de sources secondaires indépendantes 

dans le milieu diffusant. La rétro-propagation des vecteurs singuliers associés permet de 

focaliser sur les sources secondaires (Figure 10). 
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Figure 10 : Superposition des champs de pression obtenus sur une droite perpendiculaire à l’axe de la 

barrette et passant par le milieu du tube (axe X de la Figure 6) après rétro-propagation numérique des 

vecteurs singuliers significatifs. Les maxima des champs de pression correspondent aux points de 

focalisation. (source : [4]) 

Par symétrie de la configuration, plusieurs couples (trois dans cet exemple) de points de 

focalisation positionnés symétriquement par rapport à l’axe de la barrette sont observés. A un 

couple de points de focalisation, correspond le même mode de propagation (A0, S0 ou S1). 

Chaque couple de points de focalisation est associé à un même couple de valeurs singulières 

et donc de vecteurs singuliers. Ainsi, les valeurs singulières associées à un même mode de 

Lamb vont par paires, ce qui se traduit par des valeurs proches l’une de l’autre à chaque 

fréquence. La distance ABd  entre deux taches de focalisation associées à un même mode 

permet ainsi de calculer la vitesse de phase du mode de Lamb correspondant (éq. 6). Cette 

méthode a été appliquée dans notre étude à des données obtenues par simulation numérique 

ainsi qu’à des données expérimentales pour caractériser la propagation d’ondes dans des tubes. 

 

3 Application aux tubes ayant des propriétés proche s de 

l’os 

3.1 Etude numérique 

3.1.1 Présentation 

 
 

Comme nous l’avons vu dans le second chapitre, la simulation numérique est un outil 

qui permet de bien comprendre de phénomènes observés en essayant plusieurs configurations 

possibles. Son utilisation pour l’étude de propagation d’ondes dans un objet ayant une 
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géométrie très irrégulière telle que l’os cortical du col du fémur constituerait un atout pour 

affiner les méthodes de caractérisation de l’objet étudié. En particulier, il pourrait constituer 

un outil pour l’étude de l’applicabilité de la méthode DORT au col du fémur dans une 

perspective future. Dans ce travail, nous mettons en œuvre l’application de la méthode DORT 

en simulation numérique 2 D−  de propagation d’ondes dans des tubes avec le même code de 

calcul que celui utilisé dans le second chapitre. Les simulations ont été réalisées dans la 

configuration suivante : 

- une barrette de 128 éléments dont 13, régulièrement espacés sur toute la longueur de 

la barrette, sont utilisés en émission tandis que tous sont utilisés en réception. La 

largeur de la barrette est de 64mm avec un pas de 0.5mm. Les éléments utilisés pour 

l’émission sont espacés d’un pas de 5.3mm. Nous n’avons utilisé que 13 éléments en 

émission sur les 128 afin de minimiser le temps de calcul total (le calcul dure environ 

treize heures pour un émetteur). 

- un tube de 20mm de diamètre et de 2mm d’épaisseur centré par rapport à l’axe de la 

barrette et situé à 7cm de celle-ci, comme le montre la Figure 11.  

 
Figure 11 : Schéma de la configuration spatiale de la simulation numérique choisie pour un traitement par 

la méthode DORT. L’encadré représente le domaine de simulation. 

Nous avons choisi deux matériaux test pour le tube : du cuivre et de l’os dit de 

référence (avec les mêmes propriétés que celles qui ont été utilisées dans la première partie 

du second chapitre). Le cuivre est souvent utilisé comme matériau test lorsque l’on 

s’intéresse à l’os car ces deux matériaux ont des vitesses de propagation d’ondes 

relativement proches. Nous étions en possession d’un tube de cuivre et c’est ce tube que 

nous avons modélisé pour pouvoir comparer les résultats en simulation et en expérience. 
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Les vitesses longitudinales (Lc ) et transversales (Tc ) associées aux deux matériaux test sont 

données dans le Tableau 1. 

matériau 1( . )Lc m s−  1( . )Tc m s−  

Cuivre 4700 2300 

Os référence 4000 1800 

Tableau 1 : Vitesse des ondes longitudinales et transversales du cuivre et de l’os de référence. 

Dans les cas étudiés en simulation, le milieu extérieur au tube est de l’eau. Le code de calcul 

pour la simulation n’étant pas adapté aux différences d’impédance trop élevées à une interface 

entre deux milieux, nous avons restreint les simulations au cas du tube rempli d’eau. Comme 

nous l’avons évoqué en introduction, la présence de liquide au lieu de l’air à l’intérieur du 

tube peut soulever quelques difficultés. En effet, le coefficient de réflexion R  en amplitude 

pour une incidence normale à l’interface entre un milieu 1M  et un milieu 2M  d’impédance 

acoustique respective 1Z  et 2Z  est donné par 2 1

2 1

Z Z
R

Z Z

−=
+

. Le Tableau 2 regroupe les 

impédances des différents milieux de propagation qui seront considérés dans cette étude.  

 Milieu de propagation Z (MRay) 

Eau 1.5 
Intérieur du tube 

Air 44.10−  

Cuivre 40 

Os de référence 7 Tube 

Fantôme d’os 5 

Tableau 2 : Impédance acoustique Z des différents milieux de propagation considérés. Dans tous les cas, le 

milieu extérieur au tube est de l’eau. 

Ainsi, la rupture d’impédance est plus forte entre le tube et le milieu intérieur lorsqu’il 

s’agit d’air que lorsqu’il s’agit d’eau. En effet, lorsque le tube est rempli d’eau, un signal 

plus fort est transmis à travers le tube (onde directe) que pour le cas où il est rempli d’air. 

Cette onde directe est réfléchie par le fond du tube et peut interférer avec les ondes 

circonférentielles. Si ces ondes réfléchies par le fond du tube ont une amplitude non 

négligeable par rapport à celle des ondes circonférentielles il peut être difficile de les 

séparer. Ainsi la localisation des sources secondaires peut être délicate. Ce phénomène de 

réflexion par le fond du tube devrait être plus faible pour le cuivre à cause de son impédance 
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plus élevée car la partie du signal transmise à travers le tube est faible. Le signal d’émission 

est une impulsion dont la fréquence centrale a été fixée à 2MHz  (longueur d’onde dans 

l’eau 0.75eau mmλ = ) pour le tube de cuivre et 1MHz  ( 1.5eau mmλ = ) pour l’os de référence. 

La fréquence centrale de 1MHz  pour l’os de référence est choisie suffisamment faible pour 

être de l’ordre des celles envisageables pour le fémur in vivo et suffisamment élevée pour 

que l’effet de la dispersion puisse bien être observé. Pour le cuivre, nous nous sommes 

placés à plus haute fréquence pour déterminer si un plus grand nombre de modes pouvait 

être observé. Etant donné les grandes distances de propagation mises en jeu 

comparativement à la longueur d’onde, nous avons choisi un pas de grille h fin 

( 0.025h mm= ) afin de limiter l’effet de la dispersion numérique sur les signaux étudiés.  

Nous indiquerons les principales étapes ainsi que les principaux éléments du 

traitement DORT à prendre en considération pour le tube de cuivre. Pour le tube d’os de 

référence, nous ne montrerons que les résultats obtenus. Les programmes de traitement des 

données ont été développés par Jean-Gabriel Minonzio. 

 

3.1.2 Tube de cuivre 

 
 

La Figure 12 montre un B-scan correspondant à la réception sur tous les éléments en 

réponse à un tir ultrasonore par l’élément central de la barrette. 

 
Figure 12 : B-scan obtenu pour le tube de cuivre en réponse par l’élément central de la barrette. Une 

fenêtre temporelle est choisie pour le traitement. Le niveau de gris correspond à l’amplitude du signal, en 

décibels.  

Choix de la fenêtre temporelle : 

Puisque nous nous intéressons aux ondes circonférentielles, nous devons réaliser un 

fenêtrage temporel des signaux sur la zone correspondant à ces ondes. Le fort écho 
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spéculaire observé vers 95µs  est donc exclu de la fenêtre. Celle-ci doit contenir les 

signaux pour lesquelles on observe des interférences. 

Les valeurs singulières de la matrice de transfert K  de dimension 128 13×  sont 

calculées pour chaque fréquence. Elles sont représentées sur la Figure 13. 

 
Figure 13 : Représentation des valeurs singulières en fonction de la fréquence pour le tube de cuivre. 

Les valeurs singulières sont normalisées par rapport à la valeur maximale pour la 

représentation graphique. Les valeurs singulières sont plus faibles autour de 0.5MHz  et 

3.5MHz car ces fréquences s’écartent de la bande passante du signal d’émission de fréquence 

centrale 2MHz . 

Le choix du nombre de vecteurs singuliers à rétro-propager constitue un élément 

important dans le processus de traitement. En effet, nous avons effectué plusieurs essais en 

faisant varier le nombre de vecteurs singuliers rétro-propagés de 2 à 12. Rétro-propager les 

premiers vecteurs singuliers signifie rétro-propager les vecteurs singuliers associés aux 

valeurs singulières les plus fortes. L’étude de Prada et Fink [4] a montré que le choix du plan 

médian du tube pour le calcul de la distance ABd  entre les taches de focalisation permet 

d’obtenir les courbes de dispersion. C’est donc au niveau de la ligne parallèle à la barrette et 

passant par le centre du tube que nous calculerons le champ de pression après rétro-

propagation des vecteurs singuliers. Le champ de pression obtenu ainsi que les courbes de 

dispersions déduites sont représentés sur les Figure 14a-f. 
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Figure 14.a : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersions obtenues pour la rétro-
propagation des deux premiers vecteurs singuliers. Le champ est normalisé par son maximum à chaque 
fréquence. 

 
Figure 14.b : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des quatre premiers vecteurs singuliers. 



Chapitre 4 : Mise en œuvre de la méthode DORT sur des tubes à section circulaire 

 131 

 

Figure 14.c : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des six premiers vecteurs singuliers. 

 

Figure 14.d : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des huit premiers vecteurs singuliers. 
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Figure 14.e : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des dix premiers vecteurs singuliers. 

 

Figure 14.f : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des douze premiers vecteurs singuliers. 
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L’ordonnée x  sur l’image du champ de pression correspond à la distance par rapport au 

centre du tube dans la direction parallèle à la barrette. Le champ de pression est normalisé à 

chaque fréquence afin d’augmenter le contraste. Les valeurs de champ de pression élevées 

(niveaux de gris élevés) correspondent aux taches de focalisation et donc à la position selon x  

des sources secondaires. On observe des branches, correspondant chacune à un mode de 

propagation. Ces branches sont symétriques par rapport à l’axe 0x mm=  car elles 

correspondent aux deux sources secondaires localisées symétriquement par rapport à l’axe de 

la barrette. Afin de déterminer la position selon xdes sources secondaires, les maxima locaux 

du champ de pression au-dessus d’un certain seuil (ici fixé à 0.7) sont calculés pour chaque 

fréquence. Ils sont représentés par des losanges blancs sur la Figure 14. La distance ABd  entre 

deux maxima locaux du champ de pression correspondant au même mode est ensuite calculée 

pour chaque fréquence et la vitesse de phase est obtenue à partir de l’équation 6. On observe 

que plus le nombre de vecteurs singuliers retro-propagés augmente, plus on observe de 

branches sur la courbe de dispersion. C’est-à-dire qu’on arrive à observer davantage de modes 

de propagation. Par contre le bruit augmente, en particulier, proche de la position 0x mm= , 

c’est-à-dire lorsque les taches de focalisation sont proches les unes des autres. Dans les 

exemples présentées dans la Figure 14, le meilleur compromis obtenu entre le nombre de 

modes observés et le bruit correspond au cas pour lequel les 12 premiers vecteurs singuliers 

sont rétro-propagés. 

Nous avons également étudié l’effet sur les courbes de dispersion du seuil au-delà 

duquel les maximums locaux du champ de pression sont calculés. Dans l’exemple précédent, 

le seuil était fixé à 0.7. Les Figure 15a-b montre les résultats obtenus pour un seuil à 0.2 et à 

0.9 lors de la rétro-propagation des 12 premiers vecteurs singuliers. 
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Figure 15.a : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des douze premiers vecteurs singuliers avec un seuil à 0.2. 

 
Figure 15.b : Champ de pression au centre du tube et courbes de dispersion obtenues pour la rétro-
propagation des douze premiers vecteurs singuliers avec un seuil à 0.9. 
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Les effets du seuil sur l’amplitude du champ de pression sont similaires à ceux du 

nombre de vecteurs singuliers rétro-propagés, à savoir le nombre de modes obtenus et le bruit. 

Lorsque le seuil est trop bas, le bruit est élevé (Figure 15.a) et lorsqu’il est trop haut, certains 

modes ne sont plus observés (Figure 15.b). Dans le cas du tube de cuivre, la rétro-propagation 

des douze premiers vecteurs singuliers avec un seuil de l’amplitude du champ de pression à 

0.7 donne le meilleur compromis entre le nombre de modes de propagation observés et le 

bruit. 

Dans la Figure 16, les courbes de dispersion obtenues avec la méthode DORT pour les 

simulations sur le tube de cuivre de 2mm d’épaisseur chargé d’eau sont comparées avec les 

courbes théoriques correspondant à une plaque de cuivre libre et de même épaisseur. 

 
Figure 16 : Superposition des courbes de dispersion du tube de cuivre chargé d’eau (points bleus) 

obtenues avec la méthode DORT par simulation avec les courbes théoriques pour une plaque de cuivre 

libre de même épaisseur (modes antisymétriques en rouge et modes symétriques en bleu). 

On observe qu’on retrouve bien l’allure des courbes de dispersion pour la plupart des 

modes situés dans la gamme de fréquences étudiée (correspondant à la bande-passante du 

signal d’émission). Dans certaines zones de fréquences, on constate que certains modes ne 

sont pas observés, par exemple les modes A0 et S0 au delà de 2MHz  ou bien mode A3 entre 

1.7 et 2.5MHz . De plus, on observe que les courbes obtenues avec la méthode DORT 
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correspondent à des vitesses de phases légèrement plus élevées en général que celles associées 

aux courbes théoriques. Ces disparités par rapport aux courbes théoriques pourraient provenir 

de plusieurs facteurs. Citons par exemple la présence d’eau dans le tube, l’amplitude du mode 

excité, le traitement de données (caractéristiques de la fenêtre temporelle, nombre de vecteurs 

singuliers à rétro-propager, distance de calcul du champ de pression par rapport à la barrette, 

calcul de la distance entre les points de focalisation) ou la configuration de l’expérience 

(nombre d’éléments en émission, ouverture numérique). Rappelons que les résultats présentés 

ici ne sont que préliminaires. Des études plus fines sont donc nécessaires pour mieux 

interpréter les résultats observés. Les résultats obtenus pour l’os de référence sont présentés 

ci-dessous. 

 

3.1.3 Tube d’os de référence 

 
 

La Figure 17 montre un B-scan obtenu pour une émission par l’élément central de la 

barrette. 

 
Figure 17 : B-scan obtenu pour le tube d’os de référence pour une émission par l’élément central de la 

barrette. La fenêtre temporelle est choisie dans la zone où l’on observe des interférences. 

La Figure 18 montre les valeurs singulières de la matrice de transfert pour chaque 

fréquence. 
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Figure 18 : Représentation des valeurs singulières en fonction de la fréquence pour le tube d’os de 
référence. 

Rappelons que pour l’os de référence la fréquence centrale du signal d’émission a été 

choisie à 1MHz . Pour l’os de référence, le meilleur compromis entre le nombre de modes 

observés et le bruit correspond à la rétro-propagation des huit premiers vecteurs singuliers et 

un seuil de l’amplitude du champ de pression à 0.1. Le champ de pression observé dans la 

ligne médiane du tube parallèle à la barrette est représenté sur la Figure 19. 

 

 
Figure 19 : Champ de pression au centre du tube d’os de référence obtenu pour la rétro-propagation des 
huit premiers vecteurs singuliers avec un seuil à 0.1. 
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La superposition des courbes de dispersions obtenues pour le tube d’os de référence 

chargé d’eau avec les courbes théoriques correspondant à une plaque d’os de référence libre et 

de même épaisseur est illustrée par la Figure 20. 

 
Figure 20 : Superposition des courbes de dispersion du tube d’os de référence chargé d’eau (points bleus) 

obtenues avec la méthode DORT par simulation avec les courbes théoriques pour une plaque d’os de 

référence libre de même épaisseur (modes antisymétriques en rouge et modes symétriques en bleu). 

Les modes A0 et A1, en particulier, sont bien retrouvés. Par contre, on observe que les 

courbes obtenues sont bruitées pour des vitesses de phases élevées. De même que pour le tube 

de cuivre, il s’agit de résultats préliminaires et nous émettons les mêmes réserves pour 

justifier l’écart par rapport aux courbes théoriques. Nous pouvons tirer quelques 

enseignements de ces simulations. Il semblerait que l’utilisation de seulement 13 émetteurs 

repartis le long de la barrette suffise pour déterminer les vitesses de phases des différents 

modes. Le choix des paramètres (nombre de vecteurs singuliers rétro-propagés, seuil en 

amplitude du champ de pression) dans le traitement des données doit être adapté pour chaque 

matériau. Bien que les simulations soient particulièrement lourdes en temps de calcul (environ 

13 heures pour l’émission par un élément de la barrette et la réception sur tous les éléments), 

l’utilisation de machines puissantes permet de lancer les calculs en parallèle pour chaque 

élément de la barrette. Nous pensons donc que l’outil est bien adapté pour les études à venir 

avec des géométries plus complexes. 
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3.2 Etude expérimentale 

 

Les expériences décrites ci-dessous ont été réalisées à l’Institut Langevin en 

collaboration avec Claire Prada. 

 

3.2.1 Description de l’expérience 

 
 

Le principe de l’expérience réelle est analogue à celui de l’expérience numérique décrite 

précédemment. La configuration expérimentale est illustrée par la Figure 21. 

 
Figure 21 : Configuration expérimentale de l’expérience DORT sur le tube. 

Nous utiliserons un tube de cuivre ou de Sawbones rempli d’air et successivement d’eau 

avec la même géométrie que les modèles de tubes utilisés pour les simulations. Le matériau 

Sawbones est un produit commercial de fibres de verre et de résine époxy conçu pour que ses 

propriétés mécaniques soient les mêmes que celle de l’os [8]. Le tube est placé à 

approximativement 70 mm de la barrette et centré par rapport à celle-ci. Le tube et la barrette 

ultrasonore sont immergés dans une cuve remplie d’eau. La fréquence centrale de la barrette 

ultrasonore est de 1.5MHz et ses 128 éléments sont utilisés en émission et en réception. 

Nous présentons les résultats obtenus pour chaque cas étudié. 
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3.2.2 Résultats 

 

 
Figure 22 : Cas du tube de cuivre rempli d’eau. (a) B-scan. Les lignes blanches indiquent les bornes de la 

fenêtre temporelle de traitement. (b) Valeurs singulières. La courbe rouge passant par les cercles rouges 

correspond au seuil choisi pour chaque fréquence à partir duquel on rétro-propage les vecteurs singuliers. 

(c) Champ de pression normalisé au centre du tube. 
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La Figure 22 montre les résultats obtenus pour le tube de cuivre rempli d’air. Les 

signaux expérimentaux étant plus bruités que les signaux obtenus par simulation, la méthode 

de traitement a été adaptée. La borne inférieure de la fenêtre temporelle est courbe afin de 

mieux séparer l’écho spéculaire du signal à traiter. Le nombre de vecteurs singuliers rétro-

propagés est choisi en fonction de la fréquence, compte tenu de la bande passante de la 

barrette, pour des valeurs singulières au dessus d’un certain seuil choisi visuellement. La 

Figure 23 montre les courbes de dispersion obtenues pour le tube de cuivre rempli d’air. 

 
Figure 23 : Courbes de dispersion pour le tube de cuivre rempli d’air. Les points expérimentaux sont 

représentés avec des cercles bleus et les courbes théoriques par les points noirs (obtenus avec le code 

commercial Disperse). 

Les courbes de dispersion obtenues sont comparées aux courbes théoriques pour une 

plaque libre de cuivre de même épaisseur. On observe que les courbes de dispersion sont 

plutôt bien retrouvées pour des vitesses de phase relativement faibles ( 15000 .c m s−
Φ < ), ce qui 

n’est pas le cas pour les vitesses plus élevées. Les vitesses de phase élevées correspondent à 

des taches de focalisation sur les sources secondaires rapprochées (ABd  petit). Nous pensons 

que les conditions expérimentales ainsi que le traitement apporté n’ étaient pas suffisamment 

optimisés pour pouvoir bien résoudre spatialement les taches de focalisation rapprochées, ce 
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qui a contribué à l’écart observé entre les vitesses de phases élevées déterminées et les valeurs 

théoriques. 

Les Figures 24 et 25 montrent les résultats obtenus pour un tube de cuivre rempli d’eau. 

 
Figure 24 : Cas du tube de cuivre rempli d’eau. (a) B-scan. (b) Valeurs singulières. (c) Champ de pression 

au centre du tube. 



Chapitre 4 : Mise en œuvre de la méthode DORT sur des tubes à section circulaire 

 143 

 
Figure 25 : Courbes de dispersion pour le tube de cuivre rempli d’eau. 

Comme pour le cas du tube rempli d’air, l’accord avec les courbes théoriques pour les 

faibles vitesses de phase est correct dans la bande passante de la barrette ultrasonore. Les 

valeurs de vitesses de phase élevées sont moins bruitées dans le cas du tube rempli d’eau. 

Cela peut être dû à l’effet du choix des paramètres de traitement ainsi qu’à la sensibilité aux 

erreurs expérimentales. 

Les Figures 26 et 27 montrent les résultats obtenus avec le tube de Sawbones rempli 

d’air. 
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Figure 26 : Cas du tube de Sawbones rempli d’air. (a) B-scan. (b) Valeurs singulières. (c) Champ de 

pression au centre du tube. 
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Figure 27 : Courbes de dispersion pour le tube de Sawbones rempli d’air. Le Sawbones est un matériau 

anisotrope, mais les courbes de dispersion correspondent aux vitesses propagation dans le plan 

perpendiculaire à l’axe du tube (cL = 3000 m.s-1, cT = 1700 m.s-1). 

Le mode le moins dispersif est bien retrouvé, par contre on observe un écart significatif 

entre les vitesses de phases déterminées et les valeurs théoriques pour les autres modes. La 

Figure 26b montre bien que peu de valeurs singulières sortent du bruit et cela dans des 

gammes de fréquences relativement peu étendues. Or la Figure 26a montre que les 

interférences des signaux correspondant aux ondes circonférentielles sont bien plus visibles 

que celles observées pour le tube de cuivre dans les deux cas. Par contre l’amplitude de ces 

signaux est bien plus faible pour le tube de Sawbones. Ceci pourrait contribuer à un faible 

nombre de valeurs singulières significatives et donc rendre difficile la localisation des sources 

secondaires. 

 

4 Discussion 

 

Ce chapitre permet de tirer quelques conclusions quant aux difficultés relatives à la mise 

en œuvre de la DORT, mais également sur le potentiel de celle-ci pour mesurer les vitesses de 
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phase de plusieurs modes dans une bande de fréquence. Dans cette étude préliminaire, nous 

avons testé l’application de la méthode DORT pour caractériser la nature des ondes 

circonférentielles qui se propagent dans un tube rempli d’air ou rempli d’eau et avec des 

propriétés mécaniques proches de celles de l’os. Nous avons utilisé la méthode DORT pour 

déterminer la vitesse de phase de différents modes guidés qui se propagent en circonférence 

du tube. Nous avons eu recours à la fois à des simulations numériques de propagation d’onde 

dans des modèles de tube ainsi qu’à des expériences sur des tubes réels. La comparaison des 

courbes de dispersion du tube obtenues au cours de notre étude avec les courbes théoriques 

suggère que la présence d’eau dans les tubes ne semble pas constituer un obstacle 

infranchissable à la détermination de la vitesse des ondes. Ce résultat est important dans la 

mesure où le col du fémur est rempli de moelle. Nous avons constaté que les simulations 

numériques réalisées donnaient des signaux temporels plus facilement identifiables 

visuellement et permettaient d’observer un plus grand nombre de modes de propagation dans 

une même bande de fréquence qu’avec nos expériences préliminaires. La mise en œuvre de la 

méthode DORT pour les simulations numériques est très utile pour comprendre les 

phénomènes mis en jeu et pour servir d’outil pour le paramétrage d’expériences réelles. 

Cependant, les calculs en simulations numériques, particulièrement dans le cas de la DORT 

présentent l’inconvénient d’être lourds en temps de calcul, principalement à cause de longues 

distances de propagation nécessaires. Non seulement, le tube doit être suffisamment éloigné 

de la barrette pour que le rayonnement des ondes guidées puisse éclairer la barrette, mais 

aussi, la durée d’acquisition doit être suffisamment longue pour que les ondes guidées aient le 

temps de parcourir un tour du tube avant de rayonner vers les récepteurs. Ces longues 

distances de propagation doivent être associées à un maillage fin de la grille de calcul pour 

limiter l’effet de la dispersion numérique qui augmente à chaque itération. Le choix de la 

fenêtre temporelle est déterminant pour la localisation des points de génération des ondes 

circonférentielles. Cela suggère qu’une optimisation des conditions expérimentales 

permettrait, d’une part, d’affiner le calcul de la vitesse de phase des ondes et, d’autre part, de 

pouvoir observer un plus grand nombre de modes. 

En outre, nous avons observé que les paramètres utilisés pour le traitement des données 

tels que le nombre de vecteurs singuliers à rétro-propager ou bien le seuil d’amplitude du 

champ de pression au-delà duquel les maxima locaux sont calculés pour localiser les taches de 

focalisation ont une influence significative sur la détermination des courbes de dispersion. 

D’autres paramètres tels que la fenêtre temporelle de traitement, comme nous l’avons vu pour 

traiter les données de l’expérience, ou bien la distance à la barrette à laquelle on cherche à 
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déterminer la position des taches de focalisation peuvent être optimisés. Dans cette étude 

préliminaire, nous nous sommes limités à quelques paramètres. 

Plusieurs fréquences centrales d’émission ont été utilisées pour cette étude : 1 et 2MHz  

pour les simulations et 1.5MHz  pour les expériences. Pour les études décrites dans les 

précédents chapitres, la fréquence centrale utilisée était de 0.5MHz . Néanmoins, dans une 

gamme de fréquence de quelques centaines de kiloHertz autour de cette fréquence, la Figure 

20 pour l’os de référence indique qu’essentiellement trois modes ( 0A , 0S  et 1A ) sont présents 

et que les deux modes d’ordre 0n =  sont peu dispersifs. L’observation d’un plus grand 

nombre de modes dispersifs permettrait de valider l’application de la méthode à l’os. C’est 

pourquoi nous avons utilisé des fréquences d’émission 0.5f MHz> . Une fois la méthode 

validée pour ces fréquences, nous pourrions nous placer à nouveau à plus basse fréquence 

pour limiter l’effet de l’atténuation ultrasonore dans l’os dans le cas réel. 

 Cette étude a porté sur des tubes à section circulaire de cuivre, de fantôme d’os 

(Sawbones) et d’os de référence. Le caractère circulaire de la section du tube fournit une 

relation simple entre la vitesse de phase des ondes, la vitesse de propagation des ondes dans 

l’eau, la distance entre les points de focalisation et le diamètre extérieur du tube (éq. 6). Le col 

du fémur, outre son caractère tridimensionnel, possède une géométrie irrégulière en section, 

caractérisée par une courbure et une épaisseur corticale variables. Ces divers facteurs 

invalident la relation décrite par l’équation 6 pour le col du fémur. L’un des défis à relever 

pour la suite de cette étude sera de pouvoir déterminer les vitesses de phases à partir de la 

position des points de génération de l’onde. Une courbure régulière et peu prononcée de la 

région du col du fémur face à la barrette, pour que les taches de focalisations soient bien 

résolues spatialement, serait plus favorable pour la détermination des vitesses de phases. En 

pratique, seules les régions antérieures et postérieures sont accessibles in vivo. La région 

antérieure du col ayant généralement une courbure plus régulière que celle de la région 

postérieure et étant environnée d’une épaisseur de tissus mous moins grande que celle dans la 

région postérieure pourrait constituer la région vers laquelle les tirs ultrasonores sont envoyés. 

Etant donné l’irrégularité de la géométrie du col, y compris dans la région antérieure, l’étude 

des anneaux elliptiques pourrait constituer un cas intermédiaire pour optimiser la 

configuration d’étude et la méthode de traitement avant de passer au col du fémur. Ensuite, 

l’outil de simulation numérique sera d’un intérêt particulier pour tester différents cas de 

figures sur des géométries réelles de col du fémur. Il permettra, entre autres, de voir par les 

snaphots la position des taches de focalisation après rétro-propagation des vecteurs singuliers. 
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Les vitesses de phases qui en seraient déduites pourraient être comparées à des vitesses 

théoriques obtenues à partir du modèle le plus proche de la section transverse du col fémoral 

et ayant une géométrie régulière. Enfin, le col étant relativement étroit et la tête et le 

trochanter ayant un volume et une proximité non négligeables par rapport au col, ils 

réfléchiraient les ondes ultrasonores de telle sorte que les signaux reçus soient encore plus 

difficile à analyser. Il serait donc indiqué d’utiliser une barrette pré-focalisée afin de 

sélectionner une section du col à l’instar des capteurs cylindriques présentés dans le précédent 

chapitre. 

 

Conclusion 

 

En étudiant la propagation d’ondes circonférentielles sur des modèles de tubes 

elliptiques ayant des propriétés matérielles et géométriques représentatives de celles du col du 

fémur, nous avons observé, à une fréquence autour de 0.5 MHz, que ces ondes ont un 

comportement d’ondes guidées analogue à celui des ondes se propageant dans une plaque. 

Ainsi, à cette fréquence, la vitesse de propagation des ondes dans l’enveloppe corticale serait 

sensible à son épaisseur. L’utilisation de la méthode DORT sans optimiser le traitement des 

données a permis de retrouver quelques branches de courbes de dispersion de la vitesse de 

phase d’ondes circonférentielles dans des tubes remplis d’air ou remplis d’eau et avec des 

propriétés mécaniques proches de celles de l’os. Cependant, certains modes guidés n’ont pas 

pu être observés et certaines vitesses de phase étaient mal estimées en particulier pour l’étude 

expérimentale. Les observations réalisées au cours de cette étude ne sont que préliminaires car 

les conditions expérimentales et la méthode de traitement des données ne sont pas encore 

optimisées. De plus l’étude n’a porté que sur des tubes à section circulaire alors que le col du 

fémur a une géométrie irrégulière. La poursuite de ces travaux constitue ainsi un défi 

ambitieux mais dont la réussite potentielle constituerait un atout majeur pour la caractérisation 

de la qualité de l’os cortical du col du fémur avec les méthodes ultrasonores.
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1 Introduction 

1.2 Contexte de l’étude 

 
Dans cette thèse, nous nous sommes attachés à étudier la propagation d’ondes 

circonférentielles se propageant en périphérie du col du fémur. Ces ondes permettent de 

sonder spécifiquement le compartiment osseux cortical, dont l’importance stratégique pour la 

tenue mécanique de l’Extrémité Supérieure du Fémur (ESF) est maintenant avérée [1,2]. La 

caractérisation de la propagation de ces ondes pose de nombreux problèmes que nous avons 

pu identifier. Ces problèmes sont liés en particulier à une géométrie irrégulière de l’ESF qui 

suscite des trajets de propagation complexes. Nous avons proposé une piste de réflexion, par 

l’application de la méthode DORT pour mieux caractériser cette propagation. Dans ce 

chapitre, toujours consacré à la caractérisation de l’os cortical, nous avons cherché à 

minimiser les problèmes de dispersion géométrique liés à l’épaisseur corticale pour étudier les 

déterminants osseux de la vitesse de propagation. Ce travail a été effectué dans le cadre d’un 

programme d’échange entre le LIP et le « Laboratory of Ultrasonic Electronics » de 

l’Université de Dôshisha au Japon dans l’équipe de Mami Matsukawa. Nous avons participé à 

des mesures portant sur la caractérisation de l’os cortical par des méthodes ultrasonores et des 

techniques utilisant les rayons-X. J’ai réalisé des mesures de vitesse ultrasonore ou Speed Of 

Sound (SOS) et de Diffraction par Rayons-X (DRX) au cours d’un séjour au Japon alors que 

des mesures de Densité Minérale Osseuse (DMO) (au Japon) et par microscopie acoustique 

ou Scanning Acoustic Microscopy (SAM) (dans notre laboratoire) ont été réalisées par nos 

partenaires japonais. Les mesures selon les différentes méthodes ont été effectuées sur les 

mêmes échantillons. Dans cette étude, nous nous intéressons à la relation entre la vitesse de 

propagation de l’onde dans la direction de l’axe long de l’os et les propriétés matérielles de 

l’os. Les échantillons étudiés sont des sections de milieu de diaphyse fémorale, où ne se 

trouve que de l’os cortical. Bien que cette étude s’écarte partiellement du sujet principal de 

cette thèse, elle contribue à éclaircir de manière générale les relations entre des paramètres 

ultrasonores et des déterminants de la qualité de l’os cortical. 

A l’échelle mésoscopique (1mm≈ ), l'os cortical peut être décrit comme un matériau 

composite constitué, d’une part, d’une matrice minéralisée (de cristaux d’hydroxyapatite et de 

collagène) dense et d’autre part, d’un réseau de cavités qui rend compte de la porosité. Les 

techniques ultrasonores quantitatives sont sensibles aux propriétés matérielles de l'os cortical 
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à l'échelle de la longueur d'onde. La vitesse d'une onde ultrasonore dans l'os est reliée aux 

propriétés matérielles de l'os, moyennées sur un volume dont les dimensions sont de l'ordre de 

la longueur d'onde. Pour les fréquences ultrasonores utilisées en clinique (100 2kHz MHz− ) 

[3,4] la longueur d'onde d'une onde de compression se propageant dans l’os cortical se situe 

entre 2  et 40mm. Cela signifie que la vitesse ultrasonore est reliée à la fois aux propriétés 

élastiques de la matrice osseuse [5,6] et à la porosité [5,7,8], ce qui est confirmé par plusieurs 

études expérimentales. De plus, l'anisotropie mécanique de la matrice osseuse [9,10] implique 

que la rigidité de la matrice osseuse est déterminée non seulement par la quantité de cristaux 

minéraux d'hydroxyapatite mais aussi par leur orientation [11]. La quantité de minéral, 

l'orientation des cristaux ainsi que la porosité influencent tous les trois la vitesse de 

propagation des ondes ultrasonores d'une manière assez complexe et que l'on doit encore 

chercher à comprendre. En particulier, les contributions relatives de la porosité et des 

propriétés élastiques de la matrice minéralisée à la vitesse de propagation de l'onde ne sont 

pas encore bien établies. A notre connaissance,  peu d'études se sont focalisées sur des 

mesures de vitesse ultrasonore, de porosité et des propriétés de la matrice minéralisée sur le 

même ensemble d'échantillons. Les études de Bossy et al. [5] et Raum et al. [6], qui ont 

montré une relation entre la vitesse et une combinaison de la porosité, de l'impédance 

acoustique de la matrice minéralisée et de l'épaisseur corticale du radius, font exception. 

Cependant, dans ces précédentes études, l’onde mesurée était fortement dispersive et 

dépendait de l’épaisseur corticale, ce qui en faisait un paramètre additionnel limitant l’analyse 

des contributions respectives de la microstructure et des propriétés de la matrice minéralisée à 

la vitesse ultrasonore. 

 

1.2 Objectif de l’étude 

 
 

L'objectif de notre étude est de déterminer les contributions relatives des propriétés de la 

matrice minéralisée et de la porosité à la vitesse de propagation de l'onde ultrasonore de 

volume se propageant dans la direction de l'axe long de l'os cortical. L'impédance locale en 

surface sert de succédané de l'élasticité des tissus minéraux dans la direction de l'axe long 

[12]. L'orientation moyenne des cristaux minéraux par rapport à la direction de l'axe de l'os 

est également déterminée par des mesures en DRX. 

 



Chapitre 5 : Etude des déterminants osseux de la vitesse ultrasonore dans l’os cortical 

 155 

2 Matériel et méthode 

2.1 Préparation des échantillons 

 
Les échantillons étudiés ici appartiennent au même groupe de donneurs dont les fémurs 

ont été mesurés au cours des expériences décrites au chapitre 2, mais sont issus de la jambe 

contralatérale. Quatre fémurs de ce groupe ont été étudiés (n°228, n°218, n°251 et n°227), ce 

qui correspond à un âge compris entre 66 et 98 ans. Les fémurs ont été conservés à 20 C− °  

avant la préparation des échantillons. Pour chaque fémur, une section d'environ 8mm 

d'épaisseur a été coupée au milieu de la diaphyse (Figure 1), perpendiculairement à l'axe long 

de l'os. 

 

Figure 1 : Une section de 8mm d’épaisseur est extraite du milieu de la diaphyse, perpendiculairement à 

l’axe long de l’os. Une marque au crayon est réalisée sur la surface proximale en chaque octant qui divise 

la section. 

 Les échantillons ont été dégraissés avec du CO2 supercritique (procédé breveté par 

Biobank, Presles en Brie, France). Les échantillons ont été polis avec du papier abrasif ultra-

fin (P1500, Nihon co., Osaka, Japon) jusqu'à obtenir un parallélisme entre les faces 

proximales et distales avec une précision de 10µm. L'épaisseur des échantillons a été mesurée 

avec un pied à coulisse numérique en plusieurs zones qui recouvrent toute leur circonférence 

et la valeur de l'épaisseur moyenne a été utilisée pour le traitement de données. Huit régions 

d'intérêt (ROI) ont été régulièrement espacées le long de la circonférence (division en octants) 

pour les mesures afin d'augmenter la variabilité des grandeurs mesurées. Les ROIs ont été 

représentées par une marque circulaire au crayon de 3mm de diamètre sur la face proximale. 

Toutes les mesures avec les différentes techniques décrites ci-après ont été effectuées sur les 

mêmes régions d’intérêt (« site-matching ») afin de pouvoir comparer les mesures entre elles. 

Pour les mesures en microscopie acoustique, la surface mesurée a été polie selon la procédure 
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décrite dans une étude de Lakshmanan [13]. 

 

2.2 Mesures de la vitesse ultrasonore 

 
Un dispositif ultrasonore similaire a celui décrit dans une étude de Yamato et al. a été 

utilisé [14]. Les échantillons ont été immergés dans une solution saline normale (NSS), 

thermostatée à 25.0 0.1C± ° , et dégazés dans la solution NSS avant les mesures ultrasonores. 

Des transducteurs plans, à base de film en polyvinylidene difluoride (PVDF), de 3mm de 

diamètre conçus au sein du « Laboratory of Ultrasonic Electronics » ont été utilisés (Figure 

2).  

 

Figure 2 : Schéma du montage ultrasonore utilisé pour mesurer la célérité dans l’os cortical. Un balayage 

circonférentiel en chaque octant est effectué pour chaque échantillon. 

 

La distance entre les deux transducteurs était approximativement 20mm. Le faisceau 

ultrasonore était centré successivement sur chaque marque au crayon de la ROI avec un 

contrôle visuel. Un générateur d'impulsion délivrait un signal sinusoïdal à une fréquence de 

5MHz et une amplitude crête à crête à l'émetteur de 16V , et le signal reçu était amplifié de 

40dB  par un préamplificateur (NF 5307, NF Corp., Yokohama, Japon), puis filtré avec un 

filtre passe-haut de fréquence de coupure 500kHz et visualisé sur un oscilloscope (Tektronix, 

TDS524A, Tektronix Japan, Ltd, Tokyo, Japon). Le diamètre du faisceau ultrasonore était de 

3mm au niveau de la surface proximale de l’échantillon. Le temps de vol ou TOF  (Time Of 

Flight) du signal a été déterminé avec la méthode de substitution. Le TOF  a été déterminé 



Chapitre 5 : Etude des déterminants osseux de la vitesse ultrasonore dans l’os cortical 

 157 

d'abord sans l'échantillon ( NSSTOF ) et ensuite avec l'échantillon ( sampleTOF ) placé entre les 

transducteurs. Le temps d'arrivée du signal a été fixé à 10% de l'amplitude du premier 

maximum.  La vitesse ultrasonore (SOS) dans l'os est donnée par: 

)TOF(TOF
SOS

L
L

=SOS

sampleNSS
NSS

−−  

où L  est l'épaisseur de l'os et NSSSOS  est la vitesse dans la NSS: 

water
NSS

water
NSS SOS

TOF

TOF
=SOS  

NSSTOF  a été mesuré à chaque changement d’échantillon afin de tenir compte de la légère 

variation de la vitesse dans NSS à cause d'une augmentation de la concentration en sel causée 

par l'évaporation. La mesure du TOF dans l'eau pure ( waterTOF ) a été réalisée avant toutes les 

mesures afin d'éviter d’avoir à déterminer la distance entre les transducteurs. La vitesse dans 

l'eau pure ( waterSOS ) a été calculée à partir de la formule de Greenspan, 

2 -4 3 -6 41402.736 5.03358 -0.0579506 3.31636.10 -1.45262.10waterSOS T T T T= + × × + × ×  

-9 53.0449 10 T+ × ×  

où T  est la température [15] . 

La reproductibilité a été déterminée pour deux points de mesure correspondant à une 

région épaisse et une région fine d'un échantillon (n°228) en réalisant dix mesures à la même 

position pour laquelle le faisceau était déplacé aléatoirement entre chaque mesure et ensuite 

repositionné au même endroit. L'écart type de SOS était de 0.3% et 0.2% respectivement, 

selon la région de mesure. Les connexions de l'émetteur et du récepteur avec le système de 

mesure ont été interchangées afin de réaliser une seconde mesure du TOF dans chaque 

configuration. Les valeurs de SOS obtenues pour les deux mesures ont été moyennées afin de 

diminuer le bruit et la valeur moyenne de SOS a été retenue pour le traitement de données. 

 

2.3 Mesure de la densité minérale osseuse 

 
Un ostéodensitomètre de type DXA (QDR-1000, Hologic, Inc., Bedford, MA, USA) 

opérant en mode haute résolution a été utilisé afin de déterminer la densité minérale osseuse 

( DMO ) en chaque point de mesure (avec une résolution millimétrique). La DMO  volumique 

(vDMO) a été calculée en chaque point de mesure en divisant la DMO  surfacique obtenue 



Chapitre 5 : Etude des déterminants osseux de la vitesse ultrasonore dans l’os cortical 

 158 

avec le dispositif de mesure par l'épaisseur de l'échantillon au point considéré. La quantité 

vDMO est définie par le rapport entre la quantité minérale osseuse et le volume qui contient 

l’os composite dont le minéral fait partie. Ainsi, vDMO traduit à la fois la quantité de minéral 

dans la matrice osseuse et la porosité. 

 

2.4 Mesures en diffraction par rayons-X 

2.4.1 Principe 

 

L’hydroxyapatite cristallise dans un système hexagonal défini par trois vecteurs a, b et d 

de norme égale, faisant un angle de 120°  entre eux et un vecteur c normal au plan formé par 

a, b et d (Figure 3). 

 

Figure 3 : Structure hexagonale du cristal d’hydroxyapatite définit par les axes (a, b, d, c). (source : [16]) 

 

A ce cristal sont associés des plans cristallographiques coupant les axes (a,b,c) des cristaux en 

( , , ,
a b d c

h k j l
) où les nombres (, , ,h k j l ) sont appelés indices de Miller. Par exemple, le plan 

cristallographique (0002), c’est-à-dire pour lequel 0h = , 0k = , 0j =  et 2l =  est 

perpendiculaire à l’axe c. Les cristaux croissent préférentiellement dans la direction de l’axe c 

comme le montre l’étude de Jingbing [17] de sorte que l’orientation des cristaux peut être 

caractérisée par la direction de l’axe c. Cette direction peut être déterminée par des mesures 

en DRX dont le principe est basé sur la loi de Bragg, illustrée par la Figure 4.  
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Figure 4 : Illustration de la loi de Bragg. Les rayons diffusés à un angle θ interfèrent constructivement 

lorsque la loi de Bragg est vérifiée 

 

Un faisceau de rayons-X de longueur d’onde λ , éclairant sous un angle θ  un cristal dont les 

plans cristallographiques sont espacés d’une distance d , va produire un faisceau diffracté 

dans la direction du faisceau réfléchi par ces plans lorsque la loi de Bragg est satisfaite, soit : 

2 sinn dλ θ= , où n  est un entier. 

 

2.4.2 Mesures 

 

 Dans cette étude, les mesures par DRX ont été réalisées suivant la procédure décrite 

dans une étude de Yamato et al. [14]. Le faisceau de rayons-X était restreint par une ouverture 

rectangulaire de 1 0.1mm mm× . Un balayage dans la configuration 2θ θ−  a été réalisé, avec 

θ  l’angle d’incidence entre le faisceau incident et la surface de l’échantillon et 2θ  l’angle 

entre le faisceau incident et le faisceau détecté. Dans cette configuration, le porte-échantillon 

et le détecteur sont mobiles en rotation alors que le tube à rayons-X est fixe. Lorsque le porte-

échantillon tourne d’un angle θ , le détecteur tourne d’un angle 2θ  afin que le détecteur 

reçoive toujours le faisceau diffraté sous un même angle que l’angle d’incidence (Figure 5). 

 

Figure 5 : Configuration de balayage 2θ- θ. Le détecteur se déplace à une vitesse de rotation qui vaut le 

double de la vitesse de rotation du porte-échantillon. 
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Le balayage a été réalisé avec un pas angulaire de 2 0.05θ = °  et une durée d’acquisition de 

20 secondes par pas pour chaque octant. Cette configuration de mesure est sensible 

uniquement aux cristaux dont les plans cristallographiques sont parallèles ou 

approximativement parallèles à la surface de l’échantillon. La Figure 6 montre un exemple de 

diagramme de DRX pour l’échantillon n°251 dans la région Antéro-Médiale. Ce diagramme 

est représentatif de ceux obtenus pour les autres positions et pour les autres échantillons. 

 

Figure 6 : Diagramme de diffraction par rayons-X obtenus pour l’échantillon n°251 dans la région antéro-

médiale. Le pic (0002) est associé à la quantité de cristaux alignés avec l’axe de l’os. 

 

Chaque pic est associé à une famille de plans cristallographiques et donc à une 

orientation particulière des cristaux d’hydroxyapatite par rapport à l’axe de l’os. Un pic fort et 

isolé (0002) est observé pour 2 25.9θ = ° . Ce pic est associé à la quantité de cristaux 

d’hydroxyapatite alignés dans la direction de l'axe de l'os [18]. Un second pic ( 0431 ) est 

associé à la quantité de cristaux alignés perpendiculairement à la direction de l'axe de l'os. Les 

diagrammes de DRX montrant un pic (0002) élevé et un pic ( 0431 ) faible sont typiques de 

l'os et signifient que l'axe c des cristaux est principalement aligné avec la direction de l'axe 

long de l'os. La quantité de cristaux d’hydroxyapatite préférentiellement orientés dans la 

direction de l'axe de l'os est quantifiée par l'intensité du pic (0002) intégré sur l’intervalle 2θ  

allant de 25.525°  à 26.275° . Les bornes de l’intervalle d’intégration ont été choisies 

visuellement à la base du pic de diffraction, comme définies par Pecharsky et Zavalij [19], 

après superposition des diagrammes de diffraction pour tous les échantillons. Étant donné que 

la quantité de cristaux d’hydroxyapatite peut être hétérogène sur la surface de l'échantillon et 

peut varier d'une région à l'autre, la proportion de cristaux alignés avec l'axe de l'os (PCBA) a 
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été utilisée pour quantifier l'alignement des cristaux d’hydroxyapatite indépendamment de 

leur densité. La quantité PCBA a été calculée comme le rapport entre l'intensité intégrée et 

vDMO. 

 

2.5 Mesures en microscopie acoustique à balayage 
 

Les échantillons ont été mesurés avec un microscope acoustique qui a été décrit 

abondamment dans la littérature [6,12,20]. La configuration expérimentale était similaire à 

celle décrite par Saied et al. [21]. Un transducteur à focalisation sphérique (V605, Valpey 

Fisher, Hopkinton, USA) de fréquence centrale 50MHz  donnant une résolution d'environ 

23µm a été utilisé. Avec cette résolution, les pores de taille importante (canaux de Havers et 

cavités de résorption) peuvent être séparés de la matrice minéralisée. Le transducteur a été 

déplacé dans un  plan parallèle à la surface des échantillons avec un pas spatial de 20µm. 

L’amplitude du signal réfléchi a été convertie en impédance. Ainsi des cartes d’impédance de 

la surface proximale des échantillons ont été obtenues. La Figure 7 montre la carte 

d’impédance obtenue avec l’échantillon n°218.  

 

Figure 7 : Image d’impédance de l’échantillon n°218. Les régions d’intérêt dans lesquelles sont calculées 

l’impédance moyenne et la porosité sont indiquées par un marquage circulaire. 

 

La porosité (Por ) et l'impédance acoustique moyenne (mZ ) ont été mesurées dans 

chaque ROI sur une surface estimée égale à la surface insonifiée par le faisceau ultrasonore à 

5MHz du dispositif ultrasonore décrit plus haut. Un seuil d’impédance, adapté pour chaque 

ROI, de l’ordre de3MRay, a été utilisé pour discriminer la matrice osseuse des pores [22]. 

L'impédance mZ  ( MRay) a été définie comme l'impédance moyenne associée à tous les 

pixels inclus dans une zone correspondant à la zone de mesure, représentée par un cercle sur 
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la Figure 7, pour lesquelles la valeur de l'impédance est au-dessus du seuil. Le positionnement 

de cercles sur la carte d’impédance a été réalisé en comparant l’image d’impédance à la photo 

de la face proximale contenant les marques au crayon pour le même échantillon. La porosité 

Por  (% ) a été définie comme le rapport entre la surface des pores à l'intérieur de la zone de 

mesure et la surface de la zone de mesure. 

 

2.6 Analyses des statistiques des données 

 
Les analyses statistiques ont été réalisées avec XLSTAT (XLSTAT Version 2008.7.01, 

Addinsoft, Inc., Brooklyn, NY, USA). La normalité des distributions a été étudiée avec le test 

de Lilliefors. La valeur moyenne et l'écart type ont été calculés pour chaque grandeur. Des 

analyses de corrélation de Pearson ont été réalisées entre chaque grandeur introduite 

précédemment, soit : SOS, vDMO, PCBA, Por  et mZ . L'intervalle de confiance des 

coefficients de corrélation basée sur la transformation de Fisher a été calculé avec Matlab 

(MATLAB Version 7.8.0.347 (R2009a), The Mathworks, Natick, Massachusetts, USA). Des 

régressions linéaires simples ont été réalisées afin de trouver une relation entre SOS et 

chacune des  autres grandeurs: mZ , Por , vDMO et PCBA. Une analyse de régression 

multiple a été réalisée afin d’évaluer la part de la variabilité de SOS expliquée par une 

combinaison linéaire de mZ  et Por . 

 

3 Résultats 

 

Les données ont été acquises avec chaque système de mesure sur les huit ROI de chacun 

des quatre échantillons. La ROI dans la région postérieure a été exclue de l'étude à cause de la 

présence de pores de trop grande taille auxquels le positionnement des différents systèmes de 

mesure serait trop sensible. Les mesures sur les quatre échantillons ont été regroupées, ce qui 

donne ainsi 28 points de mesures. La moyenne et l'écart-type de chaque grandeur sont donnés 

dans le Tableau 1. 
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Grandeur Moyenne ± Ecart-type 

SOS (m.s-1) 3976 ± 72 

mZ  (MRay) 5.2* ± 0.6 

Por  (%) 14.8* ± 5.2 

vDMO (g.cm-3) 1.28 ± 0.07 

PCBA 80.0 ± 9.0 

Tableau 1 : Valeur moyenne et écart type des grandeurs mesurées. L’astérisque * indique les grandeurs 

qui ne suivent pas une loi normale. 

 
Les analyses de corrélation sont rassemblées dans le Tableau 2.  

Variables vDMO PCBA Por  mZ  

SOS 0.82  

(0.64 – 0.91)** 

n.s -0.57  

(-0.78 – -0.25)** 

0.72  

(0.47 – 0.86)** 

vDMO  n.s -0.61  

(-0.80 – -0.31)** 

0.64  

(0.35 – 0.82)** 

PCBA   n.s n.s 

Por     n.s 

Tableau 2 : Tableau de corrélation entre les grandeurs étudiées. Les valeurs données sont celles des 

coefficients de corrélation (R) avec leur intervalle de confiance entre parenthèse. ** : p < 0.01 ; n.s : non 

significatif 

 

Les analyses de corrélation ont montré que PCBA n'était pas lié à SOS. SOS était 

corrélé à  mZ  ( 0.72=R , 0.01<p ), Por  ( 0.57−=R , 0.01<p ) et vDMO ( 0.82=R , 

0.01<p ). PCBA n'était pas corrélé aux autres grandeurs. Une corrélation modérée a été 

trouvée entre vDMO et mZ  ( 0.64R = , 0.01<p ) et Por  ( 0.61R = − , 0.01<p ). La 

corrélation entre Por  et mZ  n'était pas significative. D'autre part, 62% de la variabilité de 

SOS ( 0.01<p ) peut être expliqué par une combinaison linéaire entre Por  et mZ . Plusieurs 

grandeurs ( mZ , Por , vDMO et PCBA) ont été tracées en fonction de SOS (Figure 8). 
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Figure 8 : Représentation de Zm, Por, vDMO et PCBA en fonction de SOS et régressions linéaires 

correspondantes. 

 

4 Discussion 

 
 Dans cette étude nous avons mesuré la vitesse de propagation des ondes dans la 

direction de l’axe de l’os (SOS) ainsi que des grandeurs associées à la qualité de la matrice 

minéralisée ( mZ , Por ,vDMO, PCBA). Des relations significatives ont été observées entre 

SOS et plusieurs autres grandeurs connues pour être des déterminants de la qualité osseuse et 

mesurées sur le même site dans l'os cortical. mZ  et Por  expliquaient 52% 

( 0.522 =R , 0.01<p ) et 32% ( 0.322 =R , 0.01<p ) de la variabilité de SOS respectivement. 

Ceci est en accord avec les résultats rapportés dans les études de Bossy et al. et Raum et al. 

[5,6]. Cependant, dans ces deux précédentes études, les relations ont été masquées par 

l'épaisseur corticale qui agissait comme un facteur covariant alors que dans notre étude, la 

taille du faisceau ultrasonore était inférieure à l’épaisseur corticale. Ces observations 

suggèrent que mZ  peut légèrement mieux prédire SOS que Por . La vitesse SOS était 

significativement corrélée à vDMO ( 0.672 =R , 0.01<p ). Ce résultat confirme ce qui a déjà 
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été observé dans de précédentes études [5,23]. Aucune corrélation n'a été trouvée entre PCBA 

et SOS. Cette observation diffère de celles constatées lors de précédentes études sur l'os 

bovin pour lesquelles des relations modérées à fortes ont été obtenues entre SOS et 

l'orientation des cristaux [14,24]. Cependant, notre procédure de normalisation de l'intensité 

du pic (0002) diffère de celle utilisée dans ces précédentes études. Dans l’étude de Yamato et 

al. [14], l'orientation des cristaux était caractérisée par le rapport des intensités intégrées du 

pic (0002) sur le pic ( 0431 ) comme c’était le cas pour une étude réalisée par une autre 

équipe [16]. La méthode de normalisation décrite dans [14,16] ne pouvait pas être utilisée 

dans notre étude à cause d'une trop faible intensité du pic ( 0431 ) dans l'os humain avec nos 

conditions expérimentales. L'orientation des cristaux était caractérisée par le rapport entre 

l'intensité intégrée du pic (0002) et vDMO. Ce choix est motivé par l'idée que PCBA est un 

paramètre plus pertinent que la quantité absolue de cristaux alignés avec l'axe de l'os.  

L'orientation des cristaux minéraux dans la matrice osseuse est responsable de l'anisotropie 

élastique locale [11]. Ainsi, on s'attend à ce que SOS et l'impédance acoustique, qui 

dépendent tous les deux de la rigidité, soient également influencés par l'orientation moyenne 

des cristaux dans la matrice osseuse. L'absence de corrélation entre SOS et PCBA et entre 

mZ  et PCBA suggèrent que la variation de l'orientation moyenne des cristaux est faible au 

milieu de la diaphyse fémorale pour les humains. La faible variation de PCBA (coefficient de 

variation de 11%) traduit probablement un désalignement des cristaux dans une certaine 

mesure, mais ce désalignement semble être trop faible pour induire des variations 

significatives de SOS auxquelles notre système de mesure serait sensible. En effet, il a été 

rapporté dans une précédente étude sur le milieu de la diaphyse d’un fémur bovin qu’un faible 

angle était observé entre la direction associée à l’orientation préférentielle des cristaux et la 

direction de l’axe de l’os [25]. La relation entre SOS et l’orientation des cristaux 

d’hydroxyapatite dans l’os bovin peut être due à une plus grande variabilité de l’orientation 

des cristaux d’hydroxyapatite causée par un chargement mécanique physiologique des fémurs 

bovins différent de celui des fémurs humains. Une plus faible porosité dans l’os bovin peut 

également contribuer à la différence observée dans la relation entre SOS et l’orientation des 

cristaux d’hydroxyapatite par rapport à l’os humain. Des expériences supplémentaires sont 

requises pour clarifier ces différences. 

Cette étude possède plusieurs limitations: 

- la réalisation des mesures exactement sur la même région avec les différentes 
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méthodes n’est pas techniquement aisée. En effet, bien qu'une marque au crayon ait 

été tracée afin de servir de position de référence, il était difficile de s'assurer que le 

faisceau irradiait exactement la même région de mesure avec les différents systèmes 

de mesure étant donné le volume occupé par les différents appareils. 

- le volume de l'échantillon étudié pour chaque technique est différent. La mesure de 

SOS en transmission transverse traduit les propriétés de l'os sur toute l'épaisseur de 

l'échantillon. Par contre, la SAM et la DRX sont sensibles aux propriétés en surface. 

Néanmoins, sur une épaisseur dans la direction de l’axe de l’os inférieure à 1 cm, on 

peut s’attendre à ce que l’élasticité de l’os et l’orientation des cristaux varient peu 

comme le rapporte l’étude de Espinoza Orías [26]. 

- un faible nombre d'échantillons ont été mesurés. Même si on observe clairement 

certaines tendances parmi les relations étudiées, les conclusions doivent être énoncées 

avec une certaine prudence. 

Conclusion 

 
En conclusion, cette étude suggère que l’impédance de la matrice minéralisée et la 

porosité contribuent tous les deux à la vitesse ultrasonore. On constate cependant que celle-ci 

est légèrement mieux prédite par l’impédance de la matrice minéralisée que par la porosité. 

D'autre part, il semble que la variation de l'orientation des cristaux d’hydroxyapatite soit trop 

faible pour induire une variation significative des propriétés ultrasonores au milieu de la 

diaphyse. Une étude sur un plus grand nombre d'échantillons ainsi qu'un positionnement plus 

précis des échantillons par rapport au faisceau incident pour les différentes techniques 

devraient permettre d’aboutir à une confirmation des tendances observées pour cette étude. 

Cette étude entre dans le cadre général de cette thèse dans la mesure où elle porte sur les 

relations entre des paramètres ultrasonores et des déterminants de la qualité osseuse, liés à la 

résistance mécanique, dans l’os cortical humain. Notons, toutefois, une différence 

significative portant sur le paramètre ultrasonore étudié : dans cette étude l’onde ultrasonore 

se propage dans la direction de l’axe long de l’os, c’est-à-dire parallèlement à la direction des 

pores et des cristaux alors que dans notre étude sur le col du fémur, l’onde se propage 

principalement en circonférence de l’os, c’est-à-dire perpendiculairement à la direction des 

pores et des cristaux. La mise en lumière de la différence entre ces deux configurations 

d’étude est pertinente car l’élasticité effective de l’os et donc la vitesse ultrasonore n’est pas la 
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même compte tenu de l’orientation des pores relativement à la direction de propagation de 

l’onde. Ainsi, la contribution relative de l’impédance de la matrice minéralisée et de la 

porosité pourrait être différente selon la configuration d’étude, comme en témoigne la Figure 

22 du chapitre 2. Ce type d’étude aurait été difficile à mener dans le col du fémur à cause 

d’une épaisseur corticale plus faible et plus variable le long de l’axe du col. D’autre part, 

l’épaisseur corticale aurait été trop faible sur la plupart des régions anatomiques du col 

(Antérieure, Supérieure et Postérieure). Une telle étude aurait donc nécessité un nombre 

beaucoup plus grand d’échantillons. Malgré leurs différences, cette étude et celle menée dans 

la seconde partie du deuxième chapitre confirment bien que la vitesse ultrasonore est sensible 

aux déterminants de la qualité osseuse de l’os cortical. 
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Conclusion générale 
 

L’extrémité supérieure du col du fémur est un site privilégié de fracture ostéoporotique. 

La mesure de la densité minérale osseuse (DMO) par absorptiométrie bi-photonique par 

rayons-X (DXA) n’est pas suffisante pour prédire le risque de fracture. Les méthodes 

ultrasonores peuvent mesurer des propriétés osseuses dont on sait qu’elles contribuent à la 

résistance mécanique, en particulier l’élasticité et l’épaisseur corticale. Ces techniques 

ultrasonores peuvent donc servir de complément à la DXA afin d’améliorer la prédiction du 

risque de fracture. Cependant, l’étude de l’extrémité supérieure du fémur avec des méthodes 

ultrasonores a été peu développée car il s’agit d’un site difficile à mesurer de par sa géométrie 

irrégulière et sa localisation en profondeur. Il y a dix ans, un consortium européen (Medical 

Physics Research Group, Kiel University ; LIP Paris ; Sulzer Inc, Switzerland) a entrepris de 

développer un dispositif de mesure ultrasonore dédié au fémur. Cependant, les paramètres 

ultrasonores mesurés sont principalement sensibles à l’os trabéculaire. Or, l’importance de la 

contribution de l’os cortical à la résistance mécanique du fémur a été relevée par plusieurs 

études. Ainsi, nous avons entrepris d’étudier la propagation ultrasonore dans l’os cortical du 

col du fémur afin de caractériser sa résistance à la fracture. 

 

Dans un premier temps, nous avons réalisé un travail en simulation numérique par 

différences finies afin de mieux caractériser la propagation corticale et d’étudier les relations 

entre les propriétés géométriques, matérielles et microstructurelles du col du fémur et le temps 

de vol du premier signal d’une onde ultrasonore en configuration de transmission transverse. 

L’hypothèse de départ de ce travail de thèse, selon laquelle le premier signal serait associé à 

des ondes circonférentielles se propageant dans la coque corticale, a été confirmée. Nous 

avons également montré que le temps de vol du premier signal était sensible à la géométrie de 

la section transverse du col du fémur et était bien corrélé à des indices de la résistance osseuse 

tels que le moment d’inertie minimum qui est lui-même corrélé à la force à la rupture. En 

outre, nous avons observé que le temps de vol du premier signal est significativement 

influencé par la porosité et l’élasticité corticale et pas du tout par l’os trabéculaire. Ce travail 

en simulation numérique a révélé en particulier la sensibilité du temps de vol à l’orientation 

des capteurs par rapport au col ainsi qu’à leur position le long de l’axe du col. Nous avons tiré 

parti de ces enseignements afin de réaliser un montage ultrasonore pour réaliser les 
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expérimentations sur des fémurs humains et pour mesurer le temps de vol du premier signal 

dans le col du fémur. 

 

Dans notre étude expérimentale, nous avons évalué la valeur prédictive du temps de vol 

des ondes guidées circonférentielles pour la résistance de l’extrémité supérieure du fémur. Ce 

montage offrait l’avantage de pouvoir orienter les capteurs ultrasonores dans l’espace par 

rapport au col du fémur. Le temps de vol du premier signal s’est avéré être bien corrélé à la 

résistance mécanique de la hanche en configuration d’appui monopodal. La mesure du temps 

de vol s’est révélé être aussi prédictive que la mesure de la DMO à la hanche par DXA qui est 

l’indicateur actuellement utilisé en clinique. Ce résultat est très encourageant dans la 

perspective d’un développement du scanner ultrasonore dédié au fémur. Le montage réalisé 

est relativement simple et peut être optimisé. La nature des ondes qui contribuent au premier 

signal n’a pas encore été caractérisée dans le détail (ondes de volume, ondes de surface, ondes 

de Lamb). Cette carence pourrait constituer une source d’hésitation pour une mise en œuvre 

d’un dispositif dans un cadre clinique. Ainsi, nous avons envisagé une méthode (DORT) 

permettant de caractériser des ondes circonférentielles qui se propagent dans une structure 

tubulaire.  

 

En étudiant la propagation d’ondes circonférentielles sur des modèles de tubes 

elliptiques ayant des propriétés matérielles et géométriques représentatives de celles du col du 

fémur d’une personne adulte, nous avons observé que ces ondes ont un comportement 

d’ondes guidées analogue à celui des ondes se propageant dans une plaque. La méthode 

DORT est particulièrement robuste car elle permet de déterminer les vitesses de phase 

d’ondes circonférentielles qui se propagent dans un tube rempli d’air et qui se recouvrent 

temporellement. Cependant, son application au col du fémur pourrait soulever des difficultés 

importantes, en particulier au niveau de la méthode de traitement des données à adopter. Dans 

cette thèse, nous avons souhaité savoir si la méthode DORT est potentiellement en mesure de 

déterminer des vitesses de phases dans une structure tubulaire plus proche du col du fémur 

que le tube d’acier rempli d’air, seul cas de géométrie comparable pour lequel la faisabilité de 

la détermination des vitesses par la DORT a été démontrée. Nous avons donc orienté l’étude 

sur un tube rempli d’eau et ayant des propriétés mécaniques proches de celles de l’os. Les 

premiers résultats obtenus indiquent que les vitesses de phases sont relativement bien 

déterminées pour certaines gammes de fréquences pour certains modes, mais sont mal 

estimées ailleurs. La méthode de traitement des données ainsi que les conditions de l’étude ne 
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sont pas encore optimisées par rapport à celles utilisées pour le tube d’acier. La poursuite de 

ces travaux constitue ainsi un défi ambitieux compte tenu des difficultés posées par le col du 

fémur, mais leur réussite potentielle constituerait un atout majeur pour la caractérisation de la 

qualité de l’os cortical du col du fémur avec les méthodes ultrasonores. 

 

Enfin, nous proposons comme perspective future à ce travail de thèse de poursuivre 

l’étude en simulation 3-D actuellement en cours afin de mieux comprendre les phénomènes de 

propagation mis en jeu dans le cas réel. En particulier, compte tenu de la faible longueur du 

col fémoral, la configuration des capteurs ultrasonores devra être bien adaptée pour minimiser 

l’interaction entre les ondes ultrasonores et la tête ou le trochanter. Nous pensons qu’il est 

envisageable de développer un montage ultrasonore dédié au fémur pour une application in 

vivo. Une matrice de capteurs avec des lois de retard programmables pour chaque élément 

pourrait offrir l’avantage de réaliser à la fois des mesures de temps de vol du premier signal 

de l’onde circonférentielle par focalisation cylindrique et des mesures DORT en complément 

avec une pré-focalisation pour illuminer préférentiellement le col.  



Conclusion générale 

 174 

 



Annexe 

 175 

Annexe 
 

Nous décrivons dans cette annexe les différentes étapes du positionnement du fémur par 

rapport aux capteurs. 

 

Photo du montage expérimental illustrant le positionnement des capteurs par rapport au fémur. Les 

vecteurs X, Y et Z indiquent les axes par rapport auxquels il est possible de réaliser une rotation de 

manière contrôlée. 

L’alignement de l’axe A-P avec la direction de propagation a été réalisé en insérant la 

tige qui porte l’ensemble des capteurs (axe X) dans l’axe d’un goniomètre dont la partie 

mobile est solidaire avec la tige. Le goniomètre est muni d’un vernier avec une précision 

d’une minute d’arc. De plus, le goniomètre est fixé sur un contrôleur (Motion Controller, 

MM4006, Newport, Irvine, USA) permettant des déplacement en translation dans un plan 

perpendiculaire à l’axe X afin de centrer les capteurs par rapport au col. Le contrôleur est 

connecté à un ordinateur par un câble GPIB qui peut commander les déplacements via 

Matlab. Le positionnement du repère anatomique (axe A-P, axe I-S, axe du col) par rapport 

aux capteurs comprend trois étapes décrites ci-après. 
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1 Positionnement horizontal de l’axe du col 

  
Etant donné la région de l’os étudiée, on appellera « axe de la diaphyse » l’axe de la 

diaphyse proximale, c’est-à-dire définie sur une étendue de quelques centimètres juste en 

dessous du petit trochanter. Afin de repérer visuellement l’axe du col sur l’échantillon, la 

projection de celui-ci sur les faces antérieures et postérieures a été tracée avec un feutre. Le 

fémur est fixé dans l’étau d’un serre-joint de sorte que la mâchoire s’appuie sur le sommet de 

la tête et la base du trochanter. L’axe du col est approximativement aligné avec l’axe de la 

mâchoire. L'angle α  entre l'axe du col et l'axe de la mâchoire est mesuré avec un rapporteur. 

Le serre-joint est fixé sur le système de tiges à l’aide d’une pince en positionnant l’axe de 

l’étau à l’horizontale et le plan médian du serre-joint à la verticale. L’horizontalité de l’axe de 

l’étau est contrôlée avec un niveau placé sur une région du serre-joint parallèle à l’axe de sa 

mâchoire. L'axe de l'étau est orienté d’un angle α  par rapport à l'horizontal à l’aide d’un 

goniomètre muni d’un vernier avec une précision d’une minute d’arc afin de positionner l’axe 

du col à la verticale. 

2 Positionnement vertical de l’axe I-S  

 
L’axe de la diaphyse est positionné à la verticale à l’aide d’un goniomètre muni d’un 

vernier avec une précision d’un centidegré. La verticalité était contrôlée avec un niveau placé 

sur la partie antérieure de la diaphyse en dessous du petit trochanter. Comme la face 

antérieure de la diaphyse présente une concavité, l’axe de celle-ci doit être incliné d’un certain 

angle par rapport à la verticale afin d’aligner l’axe I-S à la verticale. L’axe de la diaphyse est 

incliné d’un angle de 10°  par rapport à la verticale vers la direction antérieure. Cette valeur de 

10°  correspond à l’ordre de grandeur entre l’axe de la diaphyse proximale et la verticale en 

position debout estimé visuellement.  

3 Alignement de l’axe A-P avec l’axe des capteurs 

 
Les capteurs sont translatés à l’aide du contrôleur afin de centrer le col du fémur par rapport 

aux capteurs. Ce déplacement permet de positionner le col du fémur à mi-distance entre 

l’émetteur et le récepteur afin d’être situé dans la zone de focalisation (voir Figure 1). Le 

support des capteurs subit une rotation autour de l’axe X afin d’aligner l’axe des capteurs avec 

la direction A-P. Cet alignement est contrôlé visuellement par l’opérateur en vue de dessus. 
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Résumé : 
 

Les mesures ultrasonores en transmission transverse permettent d’évaluer un site 
osseux. Notre objectif est de mettre en évidence et d’exploiter les ondes qui se propagent 
circonférentiellement dans la coque corticale du col fémoral pour caractériser la résistance de 
la hanche à la fracture. Des simulations numériques de la propagation d’ondes dans des 
sections transverses de col du fémur ont été réalisées pour étudier les phénomènes mis en jeu. 
Nous avons montré que le premier signal (« first arriving signal », FAS) en transmission 
transverse est toujours associé aux ondes circonférentielles. Une forte corrélation entre le 
temps de vol du FAS (TOFFAS) et des paramètres géométriques liés à la résistance osseuse (R² 
= 0.87 pour le moment d’inertie minimum) a été observée. Les ondes circonférentielles se 
sont révélées être sensibles à la porosité et à l’élasticité de la coque corticale. Un montage 
ultrasonore expérimental a été conçu afin d’étudier la relation entre TOFFAS et la résistance à 
la fracture obtenue par test mécanique. Une première série de mesures sur neuf échantillons a 
montré que TOFFAS peut prédire la résistance mécanique de l’extrémité supérieure du fémur 
(R² = 0.79) au moins aussi bien que la technique de référence (R² = 0.78) utilisant les rayons-
X. Ce montage expérimental peut être optimisé et combiné au scanner ultrasonore du col du 
fémur existant pour augmenter le niveau de prédiction du risque de fracture. Nous proposons 
comme perspective l’utilisation de la méthode DORT pour déterminer les vitesses de phase 
des ondes circonférentielles dans le col du fémur à partir desquelles la géométrie et les 
propriétés matérielles de l'os pourraient être déduites. 
 
Mots clés : méthodes ultrasonores ; ondes circonférentielles ; Extrémité supérieure du fémur ; 
os cortical ; résistance osseuse  
 
Title:  Assessment of cortical bone with quantitative ultrasound in through transmission: 
numerical and experimental study of circumferential waves for femoral neck mechanical 
strength characterization. 
 
Abstract:  
 

Quantitative ultrasound measurements at a skeletal site can assess bone quality. Our 
objective is to evidence and exploit waves that propagate circumferentially in the cortical 
shell of the femoral neck in order to characterize hip strength. Numerical simulations of wave 
propagation in femoral neck cross-sections were performed to investigate the phenomena 
involved. It was shown that the first arriving signal (FAS) in through transmission was always 
associated with circumferential waves. A strong correlation between time-of-flight of the FAS 
(TOFFAS) and geometrical parameters related to bone strength was observed. Circumferential 
waves were found to be sensitive to porosity and elasticity of the cortical shell. An 
experimental ultrasonic set-up was designed to investigate the relationship between TOFFAS 
and the bone strength obtained by mechanical testing. A first series of measurements on nine 
samples showed that TOFFAS can predict proximal femur strength (R ² = 0.79) at least as well 
as the reference technique (R ² = 0.78) using X-rays. This experimental setup can be 
optimized and combined to an existing ultrasound device dedicated to proximal femur in 
order to increase fracture risk prediction. We propose as a future perspective the use of DORT 
method to determine the phase velocity of circumferential waves in femoral neck from which 
geometrical and material properties of bone could be deduced. 

 
Keywords: quantitative ultrasound; circumferential waves; proximal femur; cortical bone; 
bone strength;  


