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Introduzione

Lo scheletro umano e caratterizzato da un’architettura molto complessa, che va-
ria da composizioni dense e compatte ad architetture altamente porose. Nel corso
della vita si possono notare cambiamenti graduali nell’architettura e nella massa
ossea, in particolare una riduzione di quest’ultima negli anni. Questa condizione di
perdita eccessiva della massa, accompagnata da un deterioramento dell’architettura

ossea, ¢ chiamata osteoporosi, malattia metabolica dello scheletro.

L’osteoporosi rappresenta un grave problema di salute pubblica [I]. Le proprieta
meccaniche inferiori che caratterizzano le ossa osteoporotiche portano ad un aumen-
to del rischio di fratture ossee. Tali fratture si verificano, piti comunemente, a livello
dell’anca, della colonna vertebrale, dell’omero e dell’avambraccio. Le fratture del-
'anca costituiscono circa il 20% di tutte le fratture da fragilita [2], rappresentando
la conseguenza piu grave dell’osteoporosi. Queste comportano, infatti, il piu elevato
onere socio-economico tra tutte le fratture osteoporotiche [I] e meno del 50% dei
pazienti recupera la piena mobilita [3]. Per ridurre il carico che queste fratture com-
portano, risulta necessaria un’identificazione efficiente dei soggetti a piu alto rischio.

Tale identificazione risulta essere, dunque, una priorita clinica.

I farmaci piu utilizzati per il trattamento dell’osteoporosi sono i bifosfonati, che
agiscono mantenendo costante o aumentando la densita ossea, riducendo il rischio di
frattura. L’efficacia di questi trattamenti sono stati ampiamente dimostrati in nume-
rosi studi [4, 5]. T clinical trial utilizzati per la valutazione della sicurezza ed efficacia
di nuovi farmaci richiedono un elevato numero di pazienti, risultano essere costosi
e dispendiosi in termini di tempo; dunque, sarebbe utile individuare uno strumento
per lo sviluppo e la valutazione dell’efficacia di nuovi trattamenti farmacologici che

riesca a superare i limiti di un clinical trial.

Dal punto di vista clinico, per determinare se sia necessario o meno un inter-

vento farmacologico per la cura dell’osteoporosi, risulta utile condurre un’accurata



valutazione del rischio di frattura. La valutazione di tale rischio si basa, nella pra-
tica clinica, su misurazioni della densita minerale ossea areale (aBMD, areal Bone
Mineral Density), eseguite tramite assorbimetria a raggi X a doppia energia (DXA),
metodo standard per la diagnosi dell’osteoporosi. Tuttavia, come si spieghera meglio
di seguito, vari studi hanno dimostrato come la BMD non sia in grado di prevedere
il rischio di frattura in modo ottimale, dato che piu della meta dei pazienti affetti da
una frattura osteoporotica spesso non viene identificata come tale sulla base delle

misurazioni di aBMD.

Risulta dunque necessaria l'identificazione di un metodo che possa essere utilizza-
to come strumento per lo sviluppo e validazione di nuovi farmaci e per la valutazione
del rischio di frattura, dal punto di vista clinico. A tal fine, sono stati sviluppati mo-
delli agli elementi finiti come strumento diagnostico aggiuntivo per la predizione.
Tali modelli computerizzati consentono di predire una serie di parametri non mi-
surabili direttamente, che potrebbero risultare utili per la diagnosi. I modelli FE
includono geometrie ossee specifiche del soggetto in combinazione con una distribu-
zione eterogenea della densita ossea basata sulle immagini CT, e sono stati utilizzati
in numerosi studi al fine di prevedere la forza necessarie per fratturare 1’osso sia in

appoggio monopodalico che in condizioni di carico di caduta laterale [6] [7, 8, [].

L’elaborazione di modelli computerizzati accurati e la base per lo sviluppo di
studi clinici In Silico. Il termine 'In Silico’ si riferisce al silicio impiegato nei micro-
processori, e indica la modellazione e simulazione di una serie di processi fisiologici
avvalendosi dell’utilizzo di computer.

La Medicina in Silico sfrutta i modelli computerizzati per effettuare diagnosi, pre-
dire la prognosi e valutare la sicurezza e 'efficacia di nuovi farmaci o terapie [10].
Questa tecnologia puo essere utilizzata sia per personalizzare trattamenti finalizzati
alla cura di singoli pazienti (Digital Patient) che per testare I'efficacia e I'affidabilita
di nuovi prodotti medici o farmacologici (In Silico Trials). Infatti, uno degli aspetti
positivi dell’uso di in Silico Trials riguarda la possibilita di ridurre il numero o la
durata di esperimenti in vivo, riducendo il numero di animali/uomini coinvolti negli

esperimenti, e dunque anche i possibili rischi. Tale metodo potrebbe potenzialmente
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sostituire i clinical trials per la valutazione della sicurezza ed efficacia di nuovi trat-

tamenti.

L’obiettivo di questa tesi ¢ lo sviluppo di un modello di progressione dell’osteopo-
rosi che viene poi integrato in una procedura gia validata su una coorte retrospettica
[T1], che riesca a discriminare in modo accurato i soggetti fratturati dai non frattu-
rati. In questo lavoro il modello viene validato su dati prospettici. Per la validazione
sono state prese in considerazione trentaquattro donne in post-menopausa, di cui
erano disponibili i dati CT dal database dell’Istituto Ortopedico Rizzoli, ed ¢ stato
costruito per ognuno di esse un modello FE subject-specific su cui sono state suc-
cessivamente effettuate piu simulazioni di cadute. Il modello ¢ stato aggiornato per
simulare la progressione dell’osteoporosi nei cinque anni successivi alla CT} il rischio
di frattura stimato con le simulazioni e stato poi confrontato con le reali fratture,

avvenute o meno, tra i pazienti oggetto dello studio.

Nel primo capitolo di questa tesi ¢ stata riportata una breve panoramica sulla
composizione interna del tessuto osseo e sull’anatomia del femore umano, sull’osteo-

porosi, sui metodi di diagnosi e i trattamenti attualmente disponibili.

Nel secondo capitolo vi & un’introduzione al Metodo degli elementi Finiti (FEM)
e all’Analisi agli elementi finiti (FEA). Viene presentato il concetto di rischio di
frattura ARFO ed i parametri da cui esso dipende, e introdotto il parametro ARF5,
ricavato a seguito della costruzione ed implementazione del modello di progressione

dell’osteoporosi.

Nel terzo capitolo vengono spiegati pitt nel dettaglio i materiali e metodi utiliz-
zati per la generazione dei modelli FE subject-specific, i metodi per lo sviluppo del

modello di progressione e le successive simulazioni.

Nell'ultimo capitolo, verranno presentati e discussi i risultati ottenuti, facendo

una breve panoramica su quelli che potrebbero essere gli sviluppi futuri.



Capitolo 1

Cenni sull’anatomia del femore e

sull’osteoporosi

1.1 1l tessuto osseo

Il tessuto osseo costituisce le ossa che formano lo scheletro. E’ caratterizzato per:

e 1/3 di componenti organici (principalmente collagene, ma anche altre proteine,

lipidi e cellule);

e 2/3 di componenti minerali (carbonati di calcio, fosforo e idrogeno, che formano

una molecola cristallina, I'idrossiapatite).

La componente calcificata conferisce durezza all’osso, mentre quella organica e
responsabile della resilienza del tessuto. Le ossa hanno la funzione di consentire il
movimento e proteggere gli organi interni, di resistere ai carici meccanici e control-
lare gli equilibri metabolici. Dunque, i tessuti calcificati devono essere rigidi, per
evitare eccessive deformazioni, e tenaci, per riuscire ad assorbire e dissipare energia
negli urti. Il tessuto osseo ¢ sottoposto costantemente al processo di rimodellamento
osseo, che consiste nella continua sostituzione del tessuto invecchiate con quello neo-
formato, attraverso due fasi principali che consistono nel riassorbimento e successiva

apposizione di tessuto; questo evento coinvolge tre tipologie di cellule:

e Osteoclasti: cellule poli-nucleate, caratterizzate da 10/50 nuclei per cellula, con

diametro compreso tra i 20 ed i 100 micron e derivano dalle cellule staminali
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1.1 — II tessuto osseo

ematopoietiche. Intervengono nel ciclo di riassorbimento osseo, essendo specia-
lizzate nel riassorbimento del tessuto. Aderiscono alla superficie creando una
zona di riassorbimento in cui emettono acidi ed enzimi capaci di disintegrare

la matrice ossea;

e Osteoblasti: cellule mono-nucleate aventi dimensioni di circa 1-2 micron; han-
no origine dalle cellule staminali mesenchimali (tessuto connettivo embionale).
Intervengono nel ciclo di rimodellamento osseo in seguito alla fase di riassorbi-
mento, essendo specializzate nella produzione della componente organica del

tessuto osseo, che viene successivamente mineralizzata;

e Osteociti: sono degli osteoblasti differenziati. rimasti all’interno delle lacu-
ne della matrice ossea calcificata; hanno origine dalle cellule staminali me-
senchimali. La loro funzione principale ¢ quella di regolare il rimodellamento

0SSse0.

Esistono due tipologie di tessuto osseo, che si distinguono per la disposizione

delle fibre di collagene:

1. Tessuto osseo di tipo fibroso o non lamellare: € un osso immaturo che, una volta
deposto, viene riassorbito e rimpiazzato con tessuto osseo di tipo lamellare
(si trova tipicamente durante l'ossificazione o la riparazione delle fratture);
e caratterizzato da una minore quantita di minerali e dalla mancanza di un

orientamento ben definito delle fibre di collagene;

2. Tessuto osseo di tipo lamellare: rispetto al precedente, ¢ un tessuto altamen-
te organizzato, con un orientamento ordinato delle fibre di collagene. Queste
ultime, all’interno delle singole lamelle, sono disposte parallelamente tra loro.
Tale tessuto e il piu diffuso negli adulti ed ¢ a sua volta suddivisibile in osso
spugnoso e osso compatto (Figura ; questa diversificazione consente di ot-
timizzare il peso e 'ingombro delle ossa in funziona delle sollecitazioni a cui

sono sottoposte.

e Osso spugnoso: si trova alle estremita delle ossa, a livello delle epifisi delle ossa

lunghe. Si presenta come una struttura fatta di trabecole, al cui interno sono
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1 — Cenni sull’anatomia del femore e sull’osteoporosi

Figura 1.1. Struttura dell’osso [12]

presenti molti spazi. E’ caratterizzato da una porosita che varia tra 45-95%.
Le trabecole, a loro volta, delimitano cavita che contengono midollo osseo.
Il tessuto spugnoso conferisce all’osso leggerezza, e permette ai muscoli di

muovere le ossa piu agevolmente;

Osso corticale: costituisce la diafisi delle ossa lunghe. E un osso duro e com-
patto, con porosita inferiore rispetto all’osso spugnoso (circa 5-10%). L’osso
compatto conferisce rigidita, durezza e resistenza alle sollecitazioni meccani-
che; circa I’'80% dello scheletro ¢ caratterizzato da osso corticale.

Presenta una struttura a lamelle raggruppate a formare gli osteoni, rappresen-

tati in Figura [1.2] unita strutturali dell’osso corticale.

All’interno di tali osteoni son distribuite le cellule ossee (osteociti) in cavita
dette lacune ossee. Caratteristica fondamentale degli osteoni ¢ la presenza di
colonne di lamelle concentriche che delimitano una zona centrale, detta canale
di Haversiano, in cui decorrono nervi e vasi sanguigni, necessari per tenere in
vita 'osso corticale.

L’orientamento delle fibre di collagene varia da una lamella alla successiva.
Ciascun osteone ¢ poi circondato da una superficie di 1-2 micron di matrice

mineralizzata povera di fibre di collagene, detta linea cementante, che agisce da
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1.2 — Tipologie di ossa

Osteon —

/
/ /
Haversian Canal /

Osteocyte Canaliculi

Figura 1.2. Osteone (ingrandimento x250) [13]

de-concentratore di tensione rispetto alla propagazione delle cricche, poiché,
essendo piu fragile e meno resistente a fatica, tende a fratturarsi pit facilmente

degli osteoni. Tale linea delimita lo spazio tra osteoni adiacenti.

1.2 Tipologie di ossa

Lo scheletro umano ha una serie di funzioni, tra cui sostegno del corpo, assistenza
del movimento e protezione degli organi interni. Tutte le 206 ossa dello scheletro

possono essere classificare in 3 tipologie principali, rapprensentate nella Figura[1.3

e Ossa lunghe: si sviluppano per lo piu in lunghezza. Lo scheletro delle braccia
e delle gambe e costituito principalmente da ossa lunghe. Le ossa lunghe del
braccio includono 'omero, il radio, I'ulna, i metacarpi e le falangi, mentre le
ossa lunghe della gamba includono il femore, la tibia, il perone, i metatarsi
e le falangi; anche le clavicole appartengono a tale categoria. Tutte le ossa
lunghe sono caratterizzate da una parte centrale di forma cilindrica chiamata
diafisi, costituita quasi prevalentemente da osso corticale, e due ingrossamenti
alle estremita chiamate epifisi, caratterizzate da una parete composta da osso

corticale con il centro costituito da osso spugnoso;



1 — Cenni sull’anatomia del femore e sull’osteoporosi
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Figura 1.3. Tipologie di ossa [13]

e (Ossa corte: si sviluppano in modo confrontabile in tutte e tre le dimensioni.
Ci sono 32 ossa corte nello scheletro umano, che hanno lo scopo di facilitare il
movimento e le trasmissioni delle forze tra le articolazioni. I carpali (ossa del
polso), i tarsali (ossa della caviglia e del tallone), la rotula e le ossa delle verte-
bre sono tutte tipologie di ossa corte. Sono formate da tessuto osseo spugnoso,

circondato da uno strato di tessuto osseo compatto;

e Ossa piatte: sono caratterizzate da una lunghezza e larghezza che risultano
essere nettamente superiori al loro spessore. Conferiscono struttura al corpo
(si pensi alla forma della testa e del busto) e sono le fondamenta della spalla e
dell’anca, fornendo protezione ai tessuti molli sottostanti. Le ossa craniche, la
scapola, lo sterno, le costole e 'osso iliaco (anca) sono tutte ossa piatte. Come
le ossa corte, le ossa piatte hanno pareti fatte di osso compatto con il centro

composto da 0sso spugnoso.



1.3 — Anatomia del femore

1.3 Anatomia del femore

Il femore e un osso lungo dell’arto inferiore, situato nella coscia, che costituisce
parte dell’articolazione dell’anca e del ginocchio. E losso piu lungo e voluminoso

dello scheletro [14]. E costituito da tre parti principali:

e Corpo: diafisi, fatta di osso prevalentemente corticale e caratterizzato da una

struttura cilindrica;

e Due estremita: epifisi, composto da osso trabecolare circondato da una shell

di corticale;

La parte prossimale si articola con il bacino formando ’articolazione coxofemorale,
mentre quella distale si articola con la rotula e tibia formando l'articolazione del

ginocchio.

Grande
Trocantere

Piccolo

Linea Trocantere

intertrocanterica

Figura 1.4. Parte prossimale del Femore

L’epifisi prossimale e caratterizzata da sei componenti strutturali, rappresentate
in Figura [T.4}

1. Testa: ¢ la parte piu prossimale del femore, con forma approssimativamente

sferica, ricoperta da cartilagine ialina;
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1 — Cenni sull’anatomia del femore e sull’osteoporosi

. Collo: ¢ la breve sezione di osso che collega la testa al corpo del femore. Ha
forma cilindrica, e possiede una curvatura in direzione mediale che forma un
angolo di 130° con il collo; questa curvatura fa si che 'articolazione dell’anca

possa godere di un ampio range di movimento;

. Grande Trocantere: & la proiezione piu laterale e palpabile dell’osso, si origina
dal corpo collocandosi lateralmente rispetto al collo. Grazie alla sua anatomia,

risulta essere il sito di attacco di numerosi muscoli della regione glutea;

. Piccolo trocantere: ha dimensioni minori rispetto al grande trocantere, sporge
dal lato posteromediale del femore, al di sotto della giunzione tra collo e corpo
del femore. Ha forma conica e tozza, ed orientamento opposto a quello del

grande trocantere;

. Linea intertrocanterica anteriore: percorso osseo che si estende tra i due gran-
di trocanteri, situato in direzione infero-mediale sulla superficie anteriore del

femore . Funge, inoltre, come attacco anteriore dell’articolazione dell’anca;

. Linea intertrocanterica posteriore: come la precedente, € un percorso osseo che

collega i due trocanteri, situata sulla superficie posteriore del femore.

Il corpo del femore & la regione centrale, compresa tra estremita prossimale e

distale. Ha una forma a clessidra: largo nelle zone periferiche e stretto al centro.

Osservandolo dall’alto verso il basso, il femore ha un andamento mediale, cio¢ tende

a svilupparsi lungo la direzione del piano sagittale. Questa caratteristica fornisce

maggiore stabilita all’articolazione del ginocchio, formata dalla giunzione tra femore

e tibia.

L’estremita distale del femore ¢ la porzione ossea piu lontana dal tronco (Figura

1.5). E caratterizzata dalla presenza dei condili mediale e laterale, che si articolano

con la tibia e la rotula per formare I’articolazione del ginocchio.

Il femore € un osso fondamentale per la locomozione e per una bilanciata riparti-

zione del peso corporeo e delle forze sull’arto inferiore (i muscoli che aggancia sono

essenziali per camminare, correre e saltare).
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1.4 — L’osteoporosi

Epicondilo
mediale

Epicondilo
laterale

Condilo laterale Condilo mediale

Fossa intercondiloidea

Figura 1.5. Parte distale del Femore

1.4 L’osteoporosi

L’osteoporosi € una malattia metabolica dello scheletro, caratterizzata da ridotta
massa ossea e deterioramento microarchitettonico del tessuto osseo, con conseguen-
te aumento della fragilita ossea e della suscettibilita alla frattura [15]. Il termine
‘osteoporosi’ deriva dalla parola greca ‘osteon’, che significa osso, e ‘poros’, che sta
ad indicare un piccolo passaggio, un poro. Pertanto, il termine ¢ descrittivo dei cam-

biamenti che avvengono, con il passare del tempo, all’interno del tessuto osseo.

All’origine dell’osteoporosi ¢’e uno sbilanciamento tra riassorbimento, per opera
degli osteoclasti che rimuovono il tessuto vecchio o danneggiato, e apposizione, do-
vuta agli osteoblasti. In eta avanzata potrebbe infatti accadere che I'attivita degli
osteoclasti tenda ad essere predominante rispetto a quella di apposizione di tessuto,
causando una perdita netta di massa ossea (Figura . Dunque, come conseguen-
za, si ha il deterioramento della microarchitettura del tessuto osseo e la successiva
riduzione della densita minerale ossea BMD. L’insorgenza dell’osteoporosi risulta
essere correlata, nelle donne, ai cambiamenti ormonali dovuti alla menopausa, con
conseguente aumento dell’attivita di riassorbimento osseo. Altri importanti fattori

di rischio che favoriscono 'osteoporosi sono:

e La riduzione dei livelli di estrogeni, nelle donne, e la riduzione dei livelli di

11



1 — Cenni sull’anatomia del femore e sull’osteoporosi

Figura 1.6. Osso affetto da osteoporosi [13]

testosterone, nell’'uomo. La riduzione dei livelli di estrogeni ¢ una conseguen-
za tipica della menopausa ed e uno dei fattori fondamentali che favorisce la

comparsa di osteoporosi;[16]
e La famigliarita, per la riduzione della densita minerale ossea; [17]
e Limitata attivita fisica; [I8];
e Scarsa assunzione di calcio. [19]

La perdita di massa ossea causata dall’osteoporosi colpisce sia 1'osso corticale
che spugnoso. La perdita di quest’ultimo risulta essere piu rapida rispetto a quella
dell’osso corticale, perché 1'osso spugnoso ¢ caratterizzato da un rapporto superfi-

cie/volume piu elevato, dunque da un turnover osseo maggiore.

Nell’osso corticale il tessuto si impoverisce di calcio, e le dimensioni interne ed

esterne dell’osso aumentano, come rappresentato in Figura [L.7]

Nell’osso spugnoso, invece, le trabecole si diradano e si assottigliano; percio, si ha
come conseguenza una perdita di robustezza. Tuttavia entrambe le perdite, anche

se in percentuali differenti, contribuiscono alla fragilita scheletrica.
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1.5 — Diagnosi

Giovane Anziano

Figura 1.7. Variazione sezione osso corticale

1.5 Diagnosi

Nella pratica clinica, il metodo piu utilizzato per la diagnosi dell’osteoporosi e ’as-
sorbimetria a raggi X a doppia energia (DXA, Dual-energy X-ray Absorptiometry),
tecnica diagnostica introdotta a meta degli anni 80 come modalita di imaging per la
stima della BMD (Bone Mineral Density). Quest’ultima misura la quantita di massa
minerale ossea per unita di tessuto [g/cm?], e viene utilizzata come indicatore della
resistenza alle fratture: valori di BMD inferiori al normale sono sintomo di una certa
fragilita e di una maggiore suscettibilita, da parte dello scheletro, a subire fratture. I
raggi X emessi durante la DXA sono caratterizzati da due picchi di energia distinti,
uno dei quali viene assorbito dai tessuti molli, mentre 1’altro dalle ossa. Per ricavare
il valore vero della densita minerale ossea, bisogna sottrarre dal totale la quantita

del tessuti molli.

Tra i principali vantaggi dell’esame DXA ritroviamo:

e Le dosi di radiazione trasmesse al paziente durante un esame DXA risultano
essere molto basse (1-10 microSv), paragonabili con la dose media giornaliera

di 7 microSv a cui e sottoposto naturalmente ogni soggetto;
e Tempi di scansione brevi;
e (Calibrazione stabile.

Tra le limitazioni della DXA, si ha che:
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1 — Cenni sull’anatomia del femore e sull’osteoporosi

e E’ un esame in 2D, e misura un valore unico non tenendo conto della distri-

buzione spaziale della BMD;

e [’accuratezza della scansione risulta essere limitata dalla composizione va-
riabile dei tessuti molli. Le differenze nella composizione di questi ultimi nel

percorso del fascio dei raggi X attraverso l'osso causa errori nelle misurazioni

della BMD [20, 21]

Nonostante la BMD risulti essere correlata con il rischio di frattura solo in parte,
al 60-70%, la DXA risulta essere il metodo piu utilizzato nella pratica clinica a causa
degli importanti vantaggi che ne scaturiscono. [22].

Durante I'esame DXA all’anca vengono definite diverse Rol (Region of Interest)

come mostrato nella Figura (1.8

Figura 1.8. Rol del femore prossimale ricavate dall’esame DXA [23]

e Total Hip (femore prossimale totale);
e Collo del femore;
e Inter trocantere;

14



1.5 — Diagnosi

e Trocantere.

Su queste diverse zone, vengono successivamente effettuate le misura di densita

minerale ossea.

A seguito delle misurazione della BMD), viene calcolato un indice, chiamato T-
score’. Il T-score ¢ definito come la differenza tra la BMD del soggetto in esame
e la media dei valori assunti da giovani adulti sani con eta compresa tra 25 e 30
anni, dello stesso sesso e gruppo etnico; tale differenza viene espressa rispetto alla
deviazione standard della popolazione di giovani adulti (Equazione . Il calcolo

viene dunque effettuato considerando il picco di massa ossea.

Patient' sBM D — Y oungAdult MeanBD M

T —_— =
seore SDofY oungAdult BM D|g/cm?2)]

(1.1)

L’Organizzazione Mondiale della Sanita (OMS) definisce 1'osteoporosi attraverso
tale indice, ed in base al valore assunto dal T-score possono essere individuate tre
diverse categorie, introducendo una categoria intermedia caratterizzata da una bassa
massa ossea, compresa tra la condizione normale e quella osteoporotica, denominata

‘osteopenia’[24]:

Valore del T - score Salute Ossea
> -1 Normale
25 <T — score < —1 Osteopenia
<-2.5 Osteoporosi
<-2.5 con frattura Osteoporosi severa

Tabella 1.1. T-score

Valori del T-score minori di -2.5 indicando, convenzionalmente, la presenza di
osteoporosi. Tale suddivisione tra osteoporosi, osteopenia e salute ossea normale ha
come scopo quello di individuare i pazienti che sono rispettivamente ad alto, medio
e basso rischio di frattura, come si puo vedere in Figura 1.9,

Questo valore di soglia non cambia da piu di 25 anni, nonostante i dati indichino
che un T-score di -2.5 include solo il 50% circa delle donne con frattura da fragilita

[27]. Questa soglia, dunque, in realta non rappresenta la maggior parte dei casi di
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24+
0 Normal
20ﬂ| B Osteopenia
0 Ostecporosis

Fracture Risk
o

T-score

Figura 1.9. Rischio di frattura vs T-score [25] 20]

frattura. [2§]

Per quanto riguarda la definizione di osteoporosi per gli uomini, ’'OMS racco-
manda soglie di T-score simili a quelli utilizzati per le donne, per uomini con eta
maggiore o uguale a 50 anni. [29] Tuttavia, a causa di una struttura dello scheletro
piu larga, il rischio di frattura per gli uomini ¢ di gran lunga inferiore rispetto a

quello delle donne, per qualsiasi punteggio del T-score simile. [29]

Oltre al T-score, un’altra grandezza utile per esprimere le misurazioni di BMD
¢ lo Z-score [30] espresso, cosi come il T-score, in termini di deviazione standard.
Invece di confrontare la BMD del singolo paziente oggetto di studio con la media
dei giovani adulti, questo valore confronta la BMD del paziente con la BMD media

prevista per i coetanei del paziente (con medesima eta, sesso ed etnia).

Patient'sBM D — MeanBDM (SameAge)

Z — score = SDofBMD(SameAge)[g/cm2]

(1.2)

Nonostante non sia cosi utilizzato come il T-score, € comunque una grandezza
utile per valutare il rischio del paziente di andare incontro ad una frattura osteo-
porotica rispetto ai suoi coetanei. Solitamente, questa grandezza assume maggiore
importanza nella valutazione clinica di bambini o giovani adulti che devono ancora

raggiungere il picco di massa ossea.
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Tra gli altri esami diagnostici a cui si puo ricorrere, ritroviamo la tomografia
computerizzata quantitativa ossea (QTC). Questa ha il vantaggio di riuscire a de-
terminare piu accuratamente la densita ossea, essendo una scansione tridimensio-
nale. Nonostante cio, questo risulta essere un metodo poco utilizzato a causa della

maggiore esposizione a radiazioni e maggiori costi per I'esecuzione.

1.6 Trattamenti

Il trattamento dell’osteoporosi varia da paziente a paziente, a seconda del rischio di
frattura emerso durante il percorso diagnostico ed altri fattori come eta, sesso e sto-
ria clinica. Tra i farmaci per il trattamento dell’osteoporosi rientrano i bifosfonati,
teriparatide e denosumab. I bifosfonati sono trattamenti farmacologici in grado di
aumentare la densita minerale ossea compromettendo la normale funzionalita degli
osteoclasti, e impedendo dunque il processo di riassorbimento osseo; il teriparatide
aumenta 'attivita degli osteoblasti, responsabili della formazione di nuovo tessuto;
il denosumab previene la differenziazione e lo sviluppo degli osteoclasti, prevenendo

il riassorbimento.

I bifosfonati pitt somministrati sono: alendronato, ibrandonato, acido zoledronico
[31]. Sono stati condotti numerosi studi che hanno dimostrato efficacia dell’assun-
zione dell’alendronato per il trattamento dell’osteoporosi; alcuni esempi sono ripor-

tati di seguito.

Il piu grande clinical trial per la valutazione dell’effetto dell’alendronato e stato
il Fracture Intervention Trial (FIT), uno studio condotto da Cummings et al.[32],
in cui sono state reclutate 4432 donne in post-menopausa, con eta media di 68 anni
e valori di BMD al collo del femore pari a 0.68 g/cm? o inferiore (senza fratture
vertebrali). La coorte ¢ stata suddivisa randomicamente in due gruppi, uno dei qua-
li e stato trattato con 'assunzione di alendronato mentre 1’altro con placebo, per
4 anni. E stato dimostrato che il trattamento con alendronato incrementa la BMD

del Total Hip, riducendo il rischio di fratture non vertebrali. Dopo 4 anni, le donne
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appartenenti al gruppo placebo hanno presentato una perdita di BMD dell’1.6% per
il Total Hip, mentre quelle appartenenti al gruppo alendronato hanno presentato
una BMD aumentata del 3.4%.

Un esempio di trial di lungo termine puo essere quello condotto da Bone et al.
[33], in cui sono state reclutate 804 donne con eta compresa tra 50-70 anni, in post-
menopausa e affette da osteoporosi, diagnosticata sulla base delle misurazioni di
BMD alla colonna lombare (usando come soglia per la discriminazione 0.80 g/cm?
0 0.92 g/em?, in base alla tipologia di macchinario utilizzato per effettuare la mi-
surazione, rispettivamente densitometro Hologic o Lunar). Queste donne sono state
trattate con ’assunzione di alendronato per un periodo di 10 anni; I soggetti sono
stati suddivisi in 3 gruppi: il primo gruppo & stato trattato con 20 mg/giorno di
alendronato per 2 anni e 5 mg/giorno per 3 anni, seguiti da 5 anni di placebo. Il
secondo ha assunto 10 mg/giorno per 10 anni, mentre il terzo ¢ stato trattato con 5
mg/giorno per 10 anni.

Nel primo gruppo, in cui e stata interrotta la somministrazione di alendronato, sono
state osservate diminuzioni significative della BMD al Total Hip, che pero sono rima-
ste superiori rispetto a quelle del placebo. Il trattamento con 10 mg di alendronato
per 10 anni ha prodotto un incremento della BMD del 6.7% al femore prossima-
le. Incrementi minori sono stati osservati per il gruppo trattato con 5 mg/giorno.
Dunque, sono stati dimostrati gli effetti terapeutici dell’alendronato, ed il farmaco
e stato ben tollerato dai soggetti per tutti il periodo di studio di 10 anni. Inoltre, &
stato osservato che la sospensione dell’assunzione di alendronato ha un effetto resi-

duo che tende pero a diminuire nel tempo.

1.7 In silico clinical trials

Essendo l'incidenza delle fratture nella popolazione relativamente bassa, con 7-10
fratture dell’anca su 1000 persone all’anno [34], 35], una delle principali sfide nel-
lo sviluppo di trattamenti farmacologici per 1'osteoporosi e la necessita di eseguire

studi clinici con grandi coorti, al fine di riuscire ad osservare gli effetti del farmaco
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1.7 — In silico clinical trials

sugli esiti della frattura (si pensi agli studi riportati nel paragrafo precedente .
Cio comporta, ovviamente, un notevole aumento di tempi e costi impiegati [36].

La modellazione e le simulazioni effettuate tramite 1'utilizzo di computer potrebbe-
ro migliorare i processi richiesti per lo sviluppo di nuovi trattamenti farmacologici,

perfezionando o sostituendo parzialmente 1'uso di clinical trials lunghi e costosi.

Per questa applicazione, nel 2011 'ente VPH (Virtual Physiological Human)
ha introdotto il termine 'In Silico Trial’ [37]. Uno studio clinico In Silico potrebbe
essere integrato con pazienti virtuali e utilizzato ad esempio per prevedere il rischio
assoluto di frattura a 10 anni (ARF10), cosi come il rischio di frattura a seguito di un
trattamento farmacologico. Tuttavia, € necessario un modello di progressione della
malattia per tenere conto dei potenziali cambiamenti ossei nel tempo. Alcuni studi
basati su analisi trasversali [38] e longitudinali [39] suggeriscono che la diminuzione
del BMD risulta essere approssimativamente lineare nel tempo dopo i 60 anni di
eta. Pertanto, il modello piti semplice per descrivere la progressione dell’osteoporosi

potrebbe essere implementato includendo una perdita costante di BMD negli anni.
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Capitolo 2

Modelli agli elementi finiti e stato
dell’arte

2.1 Metodo degli elementi finiti

I1 Metodo degli elementi finiti (FEM) & un potente strumento computazionale per
la risoluzione di problemi di sollecitazione-deformazione, definito come una ‘tecnica
numerica atta a cercare soluzioni approssimate di problemi descritti da equazioni
differenziali alle derivate parziali, riducendo queste ultime a un sistema di equa-
zioni algebriche’ [40]. Il metodo FEM consiste nella suddivisione di una struttura
complessa in un maggior numero finito di elementi indipendenti, aventi geometria
semplice. Ad ognuno di questi elementi, collegati tra loro attraverso punti nodali,
viene assegnata una certa equazione per la risoluzione del problema, con successiva
ricombinazione di tutto l'insieme di equazioni associata a ciascun elemento finito

dell’intera struttura, al fine di arrivare alla soluzione finale.

L’analisi agli elementi finiti (FEA) ¢ una tecnica che sfrutta il medoto degli
elementi finiti, avvalendosi dell'utilizzo dei computer per effettuare analisi delle sol-
lecitazioni strutturali, sviluppata nel campo dell'ingegneria meccanica. La FEA e
stata migliorata molto negli ultimi 40 anni, diventando un metodo utilizzabile an-
che per la valutazione della meccanica strutturale delle ossa umane, e quindi per

studi di applicazione clinica al fine di poter valutare il rischio di frattura e l'effetto
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2.1 — Metodo degli elementi finiti

di farmaci per la cura dell’osteoporosi.

Nella pratica, un’analisi agli elementi finiti consiste nell’attuazione di 3 steps

principali:

1. Pre-processing: fase in cui I'utente procede alla costruzione del modello del-
la parte da analizzare e della mesh, la cui geometria viene divisa in un certo
numero di sotto parti discrete, elementi, connessi da una serie di punti nodali,
alcuni dei quali avranno spostamenti fissi, altri carichi prescritti. Dunque, dopo
aver scelto la tipologia di analisi da condurre, devono essere definiti una serie
di parametri utili, tra cui la lista dei nodi che collegano gli elementi da cui sara
costituito il modello, la tipologia di elementi finiti, i parametri che caratteriz-
zano i materiali, le condizioni di carico e di vincolo. Questi modelli potrebbero

richiedere molto tempo per la preparazione, a seconda della complessita;

2. Soluzione: il dataset ottenuto dalla fase di pre-processing viene utilizzato
dunque come input per il codice agli elementi finiti stesso, che costruisce e

risolve un sistema di equazioni algebriche lineari o non lineari.

Kf‘-uj = fi (2].)

1

Dove u ¢ il vettore degli spostamenti, ovvero dei gradi di liberta del model-
lo; f e il vettore delle forze applicate; K & la matrice di rigidezza. Uno dei
vantaggi dell’analisi agli elementi finiti ¢ che rende possibile la risoluzione di
un’ampia gamma di tipologie di problemi con un unico codice, semplicemente

specificando, dalla libreria, la tipologia di elementi appropriata.

3. Post-processing: ultima fase, che rappresenta i risultati dell’analisi. Un esem-
pio di rappresentazione della soluzione indica i livelli di sollecitazione diretta-
mente sul modello, attraverso mappe di colore, sovrapponendo contorni colo-
rati che rappresentano le parti pit o meno sollecitate, e che variano in base

alla scala di colore utilizzata.

Nel 1972, tale analisi e stata applicata per la prima volta in ambito ortopedi-

co, per calcolare le sollecitazioni a cui sono sottoposte le ossa umane. Nello studio
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presentato da Brekelmans WA et al. [41] si & dimostrato come il metodo non fosse
influenzato da geometrie complesse e dalla varieta delle condizioni di carico imposte
nella simulazione, prestandosi molto bene per I'analisi di modelli complessi, come il

femore. Da allora, e stata ampiamente utilizzata in tale campo. [42].

2.2 Generazione dei modelli FE del femore

Per la costruzione dei modelli FE del femore umano, € necessario partire dalla CT
(Tomografia Computerizzata), tecnologia diagnostica che sfrutta le radiazioni io-
nizzanti per ottenere immagini dettagliate di aree atomiche specifiche del corpo
umano. Ad ora, la CT risulta essere la fonte piu attendibile di informazioni riguardo
le proprieta meccaniche dei segmenti scheletrici di un soggetto in vita. [43] Se cor-
rettamente calibrate, le immagini CT sono in grado di fornire informazioni accurate

sulla morfologia ossea e sulla densita dei tessuti.

Successivamente, I'immagine CT viene segmentata utilizzando un Software dedi-
cato, per poi procedere alla generazione della mesh, costituita da elementi tetraedrici
quadratici. L’ultimo step consiste nel mappare le proprieta meccaniche dei materiali
sulla mesh. Data la variabilita della distribuzione spaziale delle proprieta fisiche e
meccaniche del femore, risulta necessario procedere alla costruzione di un model-
lo numerico per ogni singolo caso oggetto di studio, creando dei modelli ‘subject-

specific’.

Poiche la distribuzione delle tensioni all’interno dell’osso dipende dalla distribu-
zione delle proprieta meccaniche, € molto importante ricavare dalla CT la distribu-

zione del tessuto e mapparlo nel modello agli elementi finiti subject-specific.

Inoltre, le proprieta meccaniche sia dell’osso corticale che trabecolare son corre-
late in modo significativo alla densita del tessuto. In letteratura, ¢ possibile trovare
vari modelli empirici che mettono in relazione la densita ossea apparente con il Mo-
dulo di Young [12], [IT]. Tra queste, la legge che ha mostrato ottenere un migliore

accordo tra le deformazioni predette sul modello FE e le misurazioni sperimentali
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effettuate tramite strain gauges sotto sei diversi scenari di carico e quella riporta-
ta nella formula [43], con coefficiente di correlazione R? pari a 0.91 ed RMSE

(Root-Mean Square Error) minore del 10% del massimo valore misurato:

E = 6.950*pL2 (2.2)

papp

dove con E si indica il modulo di Young del materiale, mentre con pap, la densita

apparente.

Dunque, partendo da un set di dati CT, e considerando anche gli studi empirici
che dimostrano una relazione tra densita apparente ossea e modulo elastico, risulta
fattibile la generazione di un modello FE accurato, seguendo una procedura validata

che verra descritta pitt nel dettaglio nel capitolo [3

2.3 Validazione Modelli FE

Sono stati condotti numerosi studi aventi come finalita quella di dimostrare che i
modelli FE del femore basati su immagini CT sono in grado di predire in modo

accurato il carico di rottura dell’osso, in diverse condizioni di carico.

In uno studio condotto da Schileo et al. [II], sono stati utilizzati otto femo-
ri di cadaveri, testati in vitro attraverso prove non distruttive, sotto sei differenti
condizioni di carico. Le deformazioni sono state misurate utilizzando quindici strain-
gauges, concentrati principalmente nella parte prossimale del femore. Tutti e otto i
provini sono stati sottoposti a un esame DXA, e successivamente alla CT, al fine di
generare i modelli FE, seguendo la procedura descritta in [44]. E’ stata considerata
come relazione tra modulo di Young e densita quella descritta dall’equazione
Sono state confrontate le deformazioni predette con i modelli FE con quelle misura-
te tramite gli strain-gauges, ottenendo risultati confrontabili, con un coefficiente di
correlazione R?=0.91 e un RMSE inferiore al 10% del valore massimo di deforma-
zione misurato. Dunque, tale metodologia ha ottenuto, in configurazioni di carico

longitudinale, un’elevata precisione nella predizione della deformazione in vitro.
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Un altro studio, condotto da Grassi et al. [45], si pone come obbietivo quello di
verificare se la procedura proposta in [11] potesse predire, accuratamente, le defor-
mazioni dovute all’applicazione in vitro di condizioni di carico laterale. Tre femori
di cadaveri sono stati sottoposti a esami CT e DXA per la costruzione del modello
FE [44]. Sedici strain gauges triassiali sono stati applicati ad ogni femore su quattro
diversi livelli (testa, collo, piccolo trocantere e diafisi). Ogni femore ¢ stato testato
in dodici diverse configurazioni di carico laterale, ottenute dalla combinazione di
tre valori di rotazione interna (0°, 15°, 30°) e quattro valori di adduzione (0°, 10°,
20°, 30°). I risultati ottenuti hanno evidenziato un buon accordo tra le misurazioni
effettuate con gli strain gauges e le deformazioni predette con i modelli FE, con un
coefficiente R? > 0.9 e un RMSE minore del 10%.

In definitiva, valutando i risultati ottenuti negli studi, i modelli FE risultano
essere in grado di predire il carico di rottura e potenzialmente supportare la diagnosi

e il trattamento dell’osteoporosi.

2.4 Stima del rischio di frattura

11 rischio di frattura dell’anca dipende da diversi fattori [46]:

e La frequenza di caduta ¢ un noto fattore di rischio (il 73-83 % delle fratture

dell’anca nelle donne anziane avvengono a seguito di caduta) [47];

e La gravita della caduta (solo il 3% delle cadute provoca frattura dell’anca)
A3

e La resistenza dell’osso, in termini di carico minimo richiesto per fratturarlo,

per un dato orientamento dell’'impatto;

e L’invecchiamento ¢ un altro fattore di rischio, in quanto porta a riduzione
progressiva del carico di rottura [38] e riduzione del controllo neuromotorio

[49], il quale puo causare un aumento della frequenza di caduta.

Nello studio condotto da Bhattacharya et al. [49] i modelli FE descritti in prece-

denza sono stati successivamente integrati in un modello multi-scala per la predizione
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del rischio di frattura. Il rischio di frattura corrente ARFO (Absolute Risk of Fractu-
re) ¢ stato definito come la probabilita che almeno una caduta su n reciprocamente

indipendenti porti a frattura.
ARFO=1—-(1-P)" (2.3)
Con:
e n: =0.65, tasso di caduta [cadute/persona annol;
e P: probabilita che una caduta casuale porti a frattura;

L’approccio adottato in tale studio differisce da quello condotto in altri studi, in
cui si considerava un solo specifico scenario di caduta [50]. La resistenza ossea viene
determinata utilizzando una modellazione agli elementi finiti FE basata su immagini
CT.

Il modello multi-scala & costituito da tre modelli (Figura[2.1)), definiti e identifi-

cati su 3 diverse scale spazio-temporali:

e Modello di impatto corpo-pavimento: modello su scala dell’intero corpo,
che determina la forza di impatto sul corpo a seguito della caduta. Il modello
considera la massa corporea (m) come concentrata all’estremita mobile di un
pendolo invertito, la cui estremita statica si trova in corrispondenza della cer-
niera, fissata al pavimento e posta in prossimita del piede, dal lato dell’impatto.
L’altezza del pendolo ¢ ‘h’; uguale all’elevazione del COM (centre-of-mass) del
corpo in posizione eretta dal pavimento, e risulta essere una porzione dell’al-
tezza H del soggetto. L’orientamento del femore in relazione al corpo ¢ speci-
ficato dagli angoli o’ (adduzione dell’anca), e 5" (rotazione interna dell’anca).
Vari studi hanno dimostrato che il picco della forza di impatto applicata al
femore dipende linearmente da u (velocita di impatto) ed m (massa del sog-
getto). La forza di impatto risulta essere una funzione triangolare del tempo,

raggiungendo un picco a meta della durata totale dell'impatto (deltaT):
F* = k™ 2mu/At (2.4)
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2 — Modelli agli elementi finiti e stato dell’arte

dove k e il fattore di proporzionalita che tiene conto di eventuali aspetti non
considerati durante la modellazione della caduta.

0| DIOCH2OD

AR LN .Y T A &y

AR ENE
Body-floor
impact model

Ground-skeleton F*
l l force-transfer model
v

| Femur-strength model | F

Multiscale model

Figura 2.1. Parametri che costituiscono il Modello multi-scala [49]

I parametri del modello sono individuabili nella Figura [2.1], in particolare in
rosso sono indicate le 6 variabili stocastiche (forza d’impatto), mentre in verde

le caratteristiche patient-specific. Tra i parametri non ancora definiti, abbiamo:

— 1y : attenuazione della forza dovuta a tutti i fattori tranne che ai tessuti

molli passivi del trocantere;
— 0 : angolo che indica la variazione della direzione del corpo a fine impatto;

— 0; : angolo che indica la variazione della direzione del corpo all’inizio
dell’'impatto;

— #; : velocita di variazione dell’angolo, dal momento in cui inizia la caduta;

— 0; : derivata seconda dell’angolo rispetto al tempo, dal momento in cui
inizia la caduta;
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2.4 — Stima del rischio di frattura

— np : attenuazione dell’energia d’impatto dovuta alla difesa posturale.

e Modello di trasferimento della forza Terra-scheletro: valuta la frazione
della forza di impatto F trasferita allo scheletro considerando il fatto che que-
sta, durante 'impatto, viene trasmessa solo in parte. Tale attenuazione viene
considerata attraverso due coefficienti: 7; (considera lo smorzamento dovuto
agli elementi presenti sul pavimento, ad eventuali dispositivi di protezione del-
I'anca e ai tessuti molli attivi, ovvero i muscoli) e g7 (smorzamento dovuto
al tessuti molli passivi, interposti tra il punto di impatto e la faccia laterale
del grande trocantere). Quindi, la forza applicata al grande trocantere risutla

essere:

F= (1 — 77[)(1 - nST)F* (25)
I parametri del modello sono individuabili nella Figura |2.1

e Modello del carico di rottura del femore: modello FE basato su CT, in
cui i materiali sono mappati come descritto in precedenza. Modello su scala
dell’organo, che determina il carico di rottura del femore S, calcolato simulando
28 diverse direzioni di impatto. La geometria dell’osso viene discretizzata con

elementi tetraedrici quadratici a 10 nodi, con dimensione di 3 mm.

Tra i parametri del modello non ancora definiti ci sono:

— G : geometria ricavata dalla CT;

— E : modulo elastico, ricavato dalla CT;

Una caduta porta a frattura (y = 1) se 'intensita della forza F, ottenuta con il
modello di trasferimento della forza Terra-Scheletro, risulta maggiore del carico di
rottura del femore S, nello specifico scenario di caduta considerato. In caso contrario,
X € pari a 0.

Per ottenere la probabilita P che una caduta arbitraria porti a frattura sono state si-
mulate una serie di cadute stocastiche, su cui ¢ stata integrata la variabile x (Formula
. Ogni variabile (angolo di caduta, coefficienti di attenuazione) € campionata in

un range specifico definito da una distribuzione normale troncata simmetricamente
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a +- 3 standard deviations SD dalla media Le variabili specifiche del soggetto (G,
E, m ed H) sono state fissate, e con p” ¢ stata indicata la densita di probabilita di

ogni variabile di input dei modelli.

pP= / / / p p7 plip®s plip® e it i dnpdfidd,d6dé,dB da’ (2.6)
of nr

Una volta determinato P, e considerando un tasso di caduta n pari a 0.65, e
possibile procedere con il calcolo del’ ARFO tramite la Formula

La validita del modello e stata quantificata considerando lo stato di frattura
all’anca in una coorte retrospettiva di 100 donne britanniche in post- menopausa,
50 con frattura all’anca e 50 non fratturate, con eta media di 75 anni. L’ARFO0
e risultato essere in grado, con un valore di AUC pari a 0.852 ed una sensitivita
dell’81.6%, di distinguere i fratturati dai non fratturati. Questi risultati sembrano
essere migliori di quelli ottenuti con ’'aBMD, correlata solo al 60-70% con il rischio

di frattura.

2.5 ARF5S

Benche sia stato dimostrato che ’ARF0 abbia una buona capacita di distinguere i
fratturati dai non fratturati, dal punto di vista clinico sarebbe piu rilevante riuscire
a stimare la quantita ARF5, definito come il rischio di subire una frattura in un

periodo di 5 anni [51].

Dove:

e P: probabilita che una caduta random possa provocare una frattura, il cui

pedice indica I’anno a cui e riferita la probabilita;
e n: tasso di caduta = 0.65

Per valutare tale rischio risulta necessario lo sviluppo del modello di progressione

dell’osteoporosi, considerando il cambiamento del carico di rottura del femore, che
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puo diminuire negli anni. A seguito dell’implementazione del modello di progressione,

¢ possibile ricavare il parametro ARF5.

2.6 Obiettivi

Lo scopo di questo lavoro e di validare un modello di progressione dell’osteoporosi
utilizzando dati clinici prospettici. Per fare cio, e stata utilizzata una procedura gia
precedentemente validata su una coorte retrospettica [52], con validazione effettuata
unicamente per ’ARFO.

In questo lavoro di tesi e stata intergata una legge di invecchiamento dell’osso e
predetto il carico di rottura del femore ed il rischio di frattura fino a cinque anni
successivi all’esecuzione della CT. I risultati ottenuti sono poi stati confrontati con
i dati reali, ovvero con le reali fratture che sono avvenute o meno nei pazienti reali

oggetto dello studio.
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Capitolo 3

Materiali e Metodi

3.1 Generazione dei modelli FE

Solido STL (da Segmentazione)

e S

Dati diagnostici (CT) Generazione della ‘mesh’

Figura 3.1. Procedura per la generazione di modelli FE del femore

La realizzazione dei modelli FE del femore ¢ stata ottenuta partendo dalle im-

magini CT di 34 pazienti provenienti dal database dell’Istituto Ortopedico Rizzoli.
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Nella Tabella sono riportate le caratteristiche di ciascun soggetto.

Paziente | Altezza | Peso | Lato Simulato | Frattura Post CT | Anno di Frattura
1 160 65 L Y 4.1
2 160 59 L Y 2.9
3 160 52 R Y 2.7
4 165 68 R Y 3.6
5 150 55 R N
6 165 39 R N
7 155 55 R N
8 168 100 R N
9 134 55 R N
10 150 64 R N
11 159 60 R N
12 158 59 R N
13 167 63 R N
14 159 47 R N
15 160 59 R N
16 160 70 R N
17 180 88 R N
18 143 68 R N
19 158 70 R N
20 162 69 R N
21 157 62 R N
22 162 60 R N
23 156 72 R N
24 155 58 R N
25 174 7 R N
26 166 66 R N
27 160 69 R N
28 157 56 R N
29 153 62 R N
30 155 67 R N
31 158 70 R N
32 160 63 R N
33 165 70 R N
34 167 53 R N

Tabella 3.1. Caratteristiche dei trentaquattro soggetti
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Partendo dalle CT & possibile ottenere i modelli FE, tramite una procedura vali-
data che verra descritta dettagliatamente di seguito [43], stimando il carico di rottura
per ogni paziente. In seguito, uno script implementato in Matlab e stato usato per
stimare la BMD, proiettando in 2D l'informazione ottenuta dalla CT in modo da
simulare la DXA. L’invecchiamento dell’osso, invece, e stato simulato assumendo

una riduzione costante della BMD, usando una procedura implementata in Python.

I modelli FE sono stati risolti in Ansys APDL, per stimare il carico di rottura
del femore considerando 28 condizioni di caduta (descritte nel paragrafo |3.3)).

Infine, visto il numero elevato di simulazioni e la complessita del modello mul-
tiscala, per le simulazioni e stato necessario utilizzare il supercomputer HPC ‘Gali-
leo100’, ospitato dal centro di calcolo del CINECA (Casalecchio di Reno, Bologna).

Per generare un modello FE ‘subject specific’ bisogna effettuare quattro passaggi
fondamentali (Figura , basati sui dati che sono ricavati dalle immagini CT:

1. Segmentazione: definizione della geometria del femore;
2. Generazione della mesh;
3. Definizione delle proprieta meccaniche dei materiali.

4. Definizione delle condizioni di carico.

3.1.1 Segmentazione

Le immagini CT sono state segmentate utilizzando il software 3DSlicer. I passaggi

principali effettuati sono riportati di seguito.

1. A seguito dell'importazione delle immagini DICOM, ¢ stato definito il volume
di interesse (tramite la funzione ‘Crop Volume’), con successiva eliminazione

del resto delle immagini;

2. Per definire il volume iniziale & stata specificata una soglia globale (funzione
‘Threshold’), dividendo le zone appartenenti al femore da quelle esterne. Il

volume ¢ stato successivamente rifinito manualmente;
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3.1 — Generazione dei modelli FE

3. La procedura di segmentazione risulta essere semi-automatica, cioe assistita
dal Software attraverso 'utilizzo di una serie di tool. Questi ultimi individuano
i voxel appartenenti al femore, partendo dai 'semi’ fino ad arrivare alla seg-
mentazione completa del femore, rendendo possibile I’espansione del volume su
tutti i voxel adiacenti che presentano la medesima attenuazione dell’immagine

CT (tramite la funzione ‘Grow From Seeds’).

A seguito di tale procedimento, risulta necessario ritoccare manualmente solo

le parti che presentano una bassa densita e quindi non vengono riconosciute

in maniera automatica, in modo da includere I'intero volume del femore;

Figura 3.2. No Filter vs Filter

4. Per ridurre le irregolarita della superficie e renderla il piu possibile smooth
(liscia, regolare) ¢ stata usata una procedura di filtraggio (Figura 3.2). Si

procede alla ridefinizione della superficie tramite ’applicazione di un tool (filtro
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"Joint Smoothing’) che riesce ad ottenere delle superfici smooth attuando una

serie di ottimizzazioni.

A seguito del procedimento di segmentazione, e stato generato il modello 3D del

femore in formato .stl.

3.1.2 Generazione della mesh

g

(3]

1

Figura 3.3. Mesh con elementi tetraedrici a 10 nodi

La mesh e stata ottenuta importando il file .stl, ricavato a seguito del processo di
segmentazione, nel Software ICEM CFD, seguendo determinati passaggi e definendo

una serie di parametri.

E’ stata creata una mesh tetraedrica con dimensione massima di 2 mm per ogni
elemento costituente. Come algoritmo per la generazione e stato utilizzato Octree,

che risulta essere il piu robusto e ottimale anche in presenza di geometrie irregolari.

E’ stato dunque ottenuto un file in formato .inp con mesh caratterizzata da
tetraedri lineari a 4 vertici per ogni elemento. Successivamente, sono stati convertiti
in tetraedri quadratici a 10 nodi importando il file in Ansys APDL e generando dei

mid-side nodes per ognuno degli elementi. (Figura [3.3)).
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3.1.3 Definizione delle proprieta meccaniche dei materiali

A seguito della creazione della mesh, risulta necessaria ’assegnazione delle proprieta
meccaniche alle diverse parti costituenti. Avendo a che fare con modelli subject-
specific, tali proprieta meccaniche sono ricavate dai dati della CT. L’attenuazione
della CT viene convertita in densita utilizzando una legge di calibrazione ottenuta
tramite la scansione di un phantom [52]. Dopo di che, ad ogni elemento vengono
assegnate le proprieta del materiale derivate dalla densita del tessuto osseo nella

posizione dell’elemento.

Le proprieta disomogenee dei materiali sono state mappate sui modelli FE con
il software Bonemat [L1] [53]. Lo scopo della procedura ¢ calcolare il modulo locale
basandosi sulla densita radiografica misurata nella CT (pger). Tale modulo elastico
e ricavato dalla densita apparente ossea nella posizione dell’elemento, come mostrato
nell’Equazione La densita apparente viene valutata considerando tutti i punti

della griglia CT posti all'interno di ciascun elemento del modello.

Pash = 0.877" pgor + 0.079 (3.1)
Papp = 0.6" pash, (3.2)
E =6.950"py" (3.3)

3.2 Sviluppo del modello di progressione dell’o-

steoporosi

In prima approssimazione la progressione dell’osteoporosi e stata simulata consi-
derando una riduzione progressiva della BMD dell’1% all’anno, valore ricavato da
osservazioni effettuate in uno studio riportato in letteratura [54]. Basandosi su tale
studio, ¢ stato assunto che la densita diminuisse linearmente nel tempo.

Successivamente, la progressione e stata simulata aggiornando i materiali all’interno
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degli elementi FE, ricalcolando i valori di densita associati ad ogni elemento della

mesh, e dunque il modulo di Young.

3.2.1 Implementazione in Matlab per la stima dell’aBMD

Per il calcolo dell’aBMD associata al femore prossimale vengono utilizzati una serie
di script dedicati, imponendo il cambiamento della BMD annua dell’1% e moni-
torando la variazione del rischio di frattura negli anni. Per I'aggiornamento delle
proprieta dei materiali ¢ stata importata la mesh in Matlab, ricavando la lista degli

elementi, dei materiali e del modulo di Young associato a ciascun elemento.

Stiamo assumento una riduzione di aBMD, quindi vogliamo calcolare dai no-
stri modelli ’'aBMD simulando la DXA. Per simulare quest’ultima in maniera piu
realistica, ogni femore ¢ stato orientato nella posizione spaziale standard. Quest’ul-
tima viene ricavata definendo due piani, uno passante per i centri di collo, testa e
diafisi prossimale del femore, uno tangente ai condili e passante per il centro della
testa. [52] Tale orientamento & stato ottenuto, per ogni paziente reale, utilizzando
il software Mimics, prendendo come riferimento un femore orientato nella maniera
corretta [52]. I femore ¢ stato allineato al riferimento con una registrazione rigi-
da (funzione ‘Global Registration’) ricavando la matrice di roto-traslazione usata
per proiettare i nodi nella giusta direzione e quindi calcolare il corretto valore della
densita, simulando la DXA.

La massa di ogni elemento puo essere ricavata moltiplicando il volume per la
densita. Per calcolare il volume degli elementi sono state ricavate le coordinate dei
nodi, utili per il calcolo della posizione dei centroidi e del rispettivo volume. La den-
sita minerale ossea ¢ stata ricavata dal modulo di Young (E) attraverso I'equazione

3.4] ricavata invertendo I'equazione [3.3] vista in precedenza.

E

1.49

= - 3.4

pasi 14664 (3:4)
Dunque, la massa dell’elemento puo essere ricavata moltiplicando il volume per la

densita. A questo punto si procede con la proiezione del volume del femore, attraverso

la creazione di un’immagine virtuale costituita da una serie di pixel quadrati da 1
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mm. La massa corrispondente ad ogni pixel ¢ calcolata come somma delle masse
degli elementi il cui centroide ricade all'interno del pixel. Questa proiezione simula
I'esame DXA, a seguito del quale e possibile procedere al calcolo dell’TaBMD di ogni
zona anatomica del femore. Nel nostro caso, e stata calcolata unicamente la Total
Hip BMD (Paragrafo . Tale valore e ricavato dividendo il contenuto minerale

osseo [g] per la superficie della zona considerata [cm?].

3.2.2 Modello di progressione dell’osteoporosi

E’ stato osservato che la densita del femore prossimale nell’osteoporosi si riduce
in maniera circa lineare [32]. Pertanto, il modello di progressione dell’osteoporosi &
stato sviluppato assumendo una riduzione della BMD progressiva nel tempo, con
velocita costante. Sulla base dei dati clinici riportati in [32], ¢ stata assunta una
riduzione di aBMD dell’1% ogni anno.

Dalla lista dei materiali letta dalla mesh del femore del soggetto, all’anno zero, ¢
possibile ricavare il valore del modulo di Young associato ad ogni elemento. Quindi,
si pud procedere al calcolo della densita minerale tramite la formula [3.4] La densita
viene aggiornata utilizzano il modello sviluppato presso I'Universita di Sheffield (dal
Dr. Pinaki Bhattacharya e Prof. Marco Viceconti), sotto ipotesi che la velocita
di rimodellamento sia dipendete dalla densita. Percido vengono stabilite tre leggi
associate ai tre gruppi in cui vengono suddivisi gli elementi, rispettivamente a bassa,
media e alta densita, individuati da due valori di soglia: 0,307 e 0,686. La slope e
superiore per gli elementi con minore densita, poiche il rimodellamento avviene sulla
superficie.

Viene quindi calcolato il cambiamento di densita di ogni elemento; le densita

finali sono state definite come:

. AaBMD
PASH,f = PASH, T Sub]FmpASH,i (3.5)
PASH,f = PASH, + 0.216AaBM D (36)
PASH,f = PASH, + 0.147TAaBM D (37)
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Essendo:

Mror  aBMDror

MLowDens MLowDens

Sub]F — (O.QlGVOlMedDens + 0-147V0lHi hDens) (38)
9

fattore adimensionale che tiene conto dell’invecchiamento delle diverse zone ana-
tomiche, utilizzato solo per il calcolo della densita finale degli elementi a bassa

densita, con:

e MrtoT: massa minerale totale;
e M wpens: massa minerale degli elementi a bassa densita,

e aBMDror: densita minerale areale totale;

VolMedDens: Volume degli elementi a media densita;

Volnighpens: volume degli elementi ad alta densita;

Una volta individuati i nuovi valori di densita, ¢ possibile procedere al calcolo
del modulo di Young, attraverso l’equazione [3.4] Si puo quindi riscrivere la nuova
lista dei materiali. Questo procedimento viene implemento anno dopo anno, per
simulare la progressione dell’osteoporosi. La procedura per aggiornare le proprieta

dei materiali ¢ implementata in Python.

3.3 Simulazioni delle cadute laterali

Per ogni anno, dopo aver implementato il modello di progressione dell’osteoporosi,
sono state simulate diverse condizioni di caduta ed e stato calcolato I’ARF utiliz-
zando il metodo descritto nel paragrafo .3} Nel modello FE il carico puntuale, da
1 kN, e stato applicato in un punto posto al centro della testa del femore, stimato
a sua volta utilizzando una sfera adatta. Sono state condotte 28 simulazioni incre-
mentando 1'angolo di carico di 10° da 0° a +30° sul piano medio-laterale (frontale),
e da -30° a +30° sul piano antero-posteriore (trasversale). Questa gamma compre la

maggior parte delle condizioni possibili di caduta (Figura [3.4)).
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10°  10° 10°
20° 20°
30° 30° 30°

posterior Anterior Lateral Medial

Figura 3.4. Loading Conditions [55]

Gli angoli di caduta sono stati individuati considerando la rotazione attorno al
nodo applicato al centro del ginocchio, mentre I'impatto avviene lateralmente tra
grande trocantere e suolo.

Per stabilire se le deformazioni ottenute potessero procurare frattura o meno, e stato
utilizzato il criterio di massima deformazione principale, con valori limiti a compres-
sione pari a £, = 0.0104 e a trazione di €}, = 0.0073 [43].

Le simulazioni son state effettuate per ogni paziente e per ogni anno, a seguito

dell’aggiornamento delle proprieta dei materiali.

3.4 Analisi Statistica

In questo paragrafo verra riportata una breve panoramica sull’utilita delle curve

ROC per la valutazione dell’efficacia di un test diagnostico.

3.4.1 Curva ROC

Da un test diagnostico e possibile ottenere diversi output, rappresentabili attraverso

una matrice detta 'matrice di confusione’ (Tabella[3.2), la quale individua i casi che
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sono stati classificati correttamente e quelli classificati erroneamente. Le righe della
matrice individuano i valori reali, mentre le colonne i valori che sono stati predetti

attraverso il test.

Pazienti Fratturati | Pazienti Non Fratturati | Totale
Esito Positivo | VP (veri positivi) | FP (falsi positivi) VP+FP
Esito Negativo | FN (falsi negativi) | VN (veri negativi) FN+VN
Totale VP+FN FP+VN

Tabella 3.2. Matrice di Confusione

Per valutare I'accuratezza dei risultati ottenuti, sono state ricavate le curve ROC
(Receiver Operating Characteristic), per tutti e 5 gli anni presi in esame. Tale curva
mette in relazione la sensibilita con la specificita, due indicatori che determinano la

validita un test diagnostico.

e Sensibilita: detta anche TPR (True Positive Rate) ¢ la probabilita di iden-
tificare correttamente i soggetti malati (true positive). E’ definita tramite il

rapporto tra in numero di veri positivi, ed il numero totale dei pazienti malati.

L. VP
Sensibilita = VPEEN (3.9)

Un Test che ottiene un valore di sensibilita pari a 1 risulta essere capace di

individure tutti i pazienti fratturati.

e Specificita: detta anche TNR (True Negative Rate) ¢ la probabilita di identi-
ficare correttamente i soggetti sani (true negative). Misura il rapporto tra il

numero dei veri negativi ed il numero totale di pazienti sani.

VN

FPTVN (3.10)

Specificita =

Un Test che ottiene un valore di specificita pari a 1 & capace di individure tutti

i pazienti non fratturati.

La curva ROC rappresenta il valore della Sensibilita (TPR), sul piano delle or-
dinate, e di 1 - Specificita (FPR), sul piano delle ascisse. In questo caso, ’ARF ¢ la
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variabile utilizzata per predire un outcome binario, al variare della soglia al di sopra
della quale un paziente viene considerato come fratturato. Al variare dei punto di
cut-off viene costruita la curva ROC. La curva ¢ stata ottenuta in Matlab tramite

la funzione ’perfcurve’.

Dalla curva viene anche ricavato un altro parametro utile per la valutazione di
un test diagnostico, ovvero ’AUC (Area Under the Curve), I'area individuata al di
sotto della curva ROC. Una curva con AUC=1 indica una perfetta discriminazione
dei soggetti malati da quelli sani. Comunque, valori di AUC vicini all’l indicano
buone prestazioni del test. La valutazione di questa grandezza ¢ un indice globale

delle prestazioni di un test diagnostico.

Ci sono diversi metodi utilizzabili per individuare il punto di threshold ottimale
di una curva ROC. In questo caso e stato utilizzato lo "Youden index’, indice uguale
al valore massimo della distanza verticale tra la diagonale, che va da (0,0) a (1,1),
ed i punti (x,y) situati sulla curva ROC. (Figura [3.5)).
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Sy= Sensitivity, S; = Specificity
Figura 3.5. Curva ROC, indice di Youden [56]

La soglia per discriminare i fratturati dai non fratturati ¢ stata dunque calcolata
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come quella che massimizza la differenza tra il numero di falsi positivi e quello di

falsi negativi.
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Capitolo 4
Risultati e Discussione

In questo capitolo verranno presentati i risultati ottenuti nel lavoro di tesi. In par-
ticolare, nella prima parte verrano riportati i cambiamenti di aBMD negli anni, in
seguito le variazioni di ARF ottenute con le simulazioni condotte e le curve ROC,
al fine di valutare la capacita di discriminazione del modello dei fratturati dai non

fratturati in termini di AUC, sensibilita e specificita.

Successivamente, ci sara una sezione dedicata alla discussione dei risultati otte-
nuti. Infine, verranno brevemenete presentate le limitazioni del modello e gli sviluppi

futuri.

4.1 Caratteristiche dei modelli

I modelli generati sono costituiti da circa 750.000 elementi e 450 materiali. Una

tipica distribuzione di strain ottenuta e riportata in Figura {4.1]

Come si puod osservare, i punti in cui si individuano gli strain maggiori (rappre-
sentati in blu in figura) sono in prossimita del collo, zona in cui avviene la frattura.
Inolte, gli strain aumentano con gli anni, e cio ¢ dovuto all’aumento della fragilita

del femore.
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Figura 4.1. Variazione degi strain negli anni
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4.2 Risultati

In questa sezione verranno riportati i cambiamenti relativi al valore di aBMD ed i
risultati ottenuti dalle simulazioni, in termini di rischio di frattura ARF negli anni
(Tabella [4.2)).

Nella Tabella[£.1]sono riportate, a titolo esemplificativo, le variazioni di aBMD negli

anni per i primi cinque pazienti.

Paziente | aBMDO | aBMD1 | aBMD2 | aBMD3 | aBMD4 | aBMD5
1 0.606 0.599 0.592 0.585 0.579 0.572
2 0.504 0.498 0.493 0.488 0.482 0.477
3 0.491 0.486 0.482 0.477 0.472 0.467
4 0.536 0.530 0.523 0.517 0.511 0.505
5) 0.615 0.609 0.602 0.596 0.590 0.584

Tabella 4.1. Variazione dell’areal Bone Mineral Density per i primi cinque pa-

zienti, nei cinque anni

Le curve rappresentate in Figura [£.2] confermano che la variazione dell’aBMD &

lineare, con una diminuzione dell’1% ogni anno.

0.650

0.600

0.550

aBMD

0.500

0.450
0.400
Anno
Paziente4 e Paziente5

e Pazientel es=Paziente2 Paziente3

Figura 4.2. Andamento aBMD negli anni per cinque pazienti
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Paziente | ARFO | ARF1 | ARF2 | ARF3 | ARF4 | ARF5
1 53.94 80.10 91.97 97.22 99.09 99.71
2 59.65 84.50 94.34 97.37 98.83 99.64
3 47.78 73.73 87.29 95.22 98.98 99.56
4 69.20 91.29 97.74 99.47 99.81 99.96
) 39.11 64.28 79.85 89.09 94.35 97.21
6 40.40 66.04 81.54 90.46 95.32 97.83
7 45.90 72.09 86.32 93.66 97.22 98.86
8 74.39 93.94 98.68 99.74 99.95 99.99
9 4.88 10.10 15.67 21.62 27.92 34.56
10 30.69 54.01 70.90 82.50 90.05 94.68
11 58.10 82.79 93.68 97.84 99.31 99.80
12 52.79 78.45 90.89 96.45 98.73 99.59
13 35.03 58.06 74.76 85.43 91.96 95.78
14 21.74 39.11 53.93 65.88 75.39 82.78
15 28.28 49.54 66.63 78.96 87.41 92.90
16 48.45 74.21 87.94 94.67 97.77 99.10
17 39.45 63.70 80.58 90.36 95.58 98.10
18 4.52 9.85 16.03 23.14 31.12 39.80
19 11.75 23.72 35.64 47.20 58.04 67.85
20 34.63 58.63 74.71 85.11 91.58 95.44
21 25.55 44.88 61.91 74.84 84.21 90.67
22 44.33 70.04 85.25 93.22 97.11 98.86
23 25.48 46.18 63.82 77.25 86.76 92.93
24 21.17 38.01 52.70 64.54 73.92 81.21
25 44.42 69.83 84.69 92.63 96.66 98.57
26 58.56 83.61 93.83 97.80 99.26 99.76
27 39.19 64.50 80.13 89.36 94.57 97.38
28 58.26 83.58 93.93 97.89 99.31 99.79
29 42.09 67.49 82.32 90.70 95.28 97.69
30 49.35 75.39 88.54 94.90 97.85 99.14
31 38.36 63.12 78.65 88.07 93.58 96.68
32 37.31 61.67 77.20 86.84 92.65 96.04
33 49.29 75.73 89.06 95.38 98.17 99.33
34 47.46 73.65 87.40 94.28 97.54 99.00

Tabella 4.2. Variazione ARF per ogni paziente, per ogni anno
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4.2 — Risultati

4.2.1 Curve ROC

L’analisi dei risultati e stata condotta utilizzando lo stesso approccio usato da Bhat-
tacharya e Viceconti nel 2018 [49], le cui limitazioni verranno discusse nel paragrafo
[4.3] A tal fine, sono riportate le curve ROC a partire dal terzo anno, in cui & avvenu-
ta la prima frattura tra i pazienti presi in esame. Ad ogni curva ROC e associato il
corrispondente istogramma, che rappresenta in ascissa i valori di ARF, in ordinata in
numero di pazienti che assumono il corrispondente valore di ARF. In ogni grafico e
rappresentato in blu l'istogramma corrispondente ai pazienti non fratturati, mentre
in arancione quello che si riferisce ai fratturati, rappresentato con una barra piena
per migliorarne la visibilita. La linea rossa tratteggiata indica il valore di ARF di
soglia ottenuto dall’analisi della curva ROC corrispondente, che massimizza la di-

scriminazione tra fratturati e non fratturati.

Nella Figura 4.3| ¢ rappresentata la curva corrispondente al terzo anno, in cui
si hanno due soggetti fratturati. I valore di threshold ottimale ¢ pari a 97.22%. La
curva riesce a individuare correttamente tutti i fratturati (True Positive) con un
valore di sensibilita del 100% (Figura ; la specificita invece risulta essere pari
all’84%, mentre 'AUC ¢ 0.84.

Nella Figura 4.5 si ha la curva per il quarto anno, in cui ci sono tre pazienti
fratturati. Il valore di threshold ottimale ¢ 98.83%. I valori di sensibilita, specificita
e AUC risultano essere pari a quelli dell’anno precedente (Figura .

La Figura 4.7 rappresenta la curva ROC corrispondente al quinto anno. Il valore
di threshold ottimale ¢ pari a 99.56%, con una sensibilita pari al 100% e una spe-
cificita dell’83% (Figura . I1 valore dell’AUC e pari a 0.88, risultando superiore

rispetto a quello degli anni precedenti.
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Anno | ARFopt | Sensibilita | Specificita | AUC
3 97.22 1.00 0.84 0.84
4 98.83 1.00 0.84 0.84
5 99.56 1.00 0.83 0.88

Tabella 4.3. Valori Riassuntivi delle curve ROC ottenute per gli anni 3, 4 e 5

4.3 Discussione

In questo studio e stato implementato un modello di progressione dell’osteoporosi,
integrato nel modello multiscala sviluppato da Bhattacharya et al. [49].

E’ utile effettuare un confronto con la capacita di discriminazione del solo ARFO,
senza l'inclusione del modello di progressione. La curva ROC corrispondente ¢ ri-
portata nella Figura [£.3] mentre il corrispondente istogramma & rappresentato in
Figura [£.10] In Tabella [£.3] sono riportati i parametri della curva ROC.

Tale curva e caratterizzata da un valore di AUC pari a 0.88, sensibilita pari al

75% e specificita dell’87%. Questi risultati sono paragonabili a quelli ottenuti per

-

o
©

o
=]

o
~

e
2]

True Positive Rate
o o o o
N w s (4,

=
L

o

0 0.1 02 03 04 05 06 07 08 09 1

False Positive Rate
Figura 4.9. Curva ROC ottenuta con ’ARF0
Anno | ARFopt | Sensibilita | Specificita | AUC
0 53.94 0.75 0.87 0.88

Tabella 4.4. Valori ricavati dalla curva ROC ottenuta per 'anno 0
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ARF5 con 'applicazione del modello di progressione (vedi Tabella, in cui 'AUC
assume il medesimo valore, la sensibilita ¢ maggiore, pari al 100% e la specificita
leggermente inferiore, pari all’83%. Dunque, si osserva che la capacita di discrimi-
nazione e simile, e che il modello cosi implementato non ha una capacita superiore
rispetto allARFO di discriminare i fratturati dai non fratturati, a causa di alcune

limitazioni discusse di seguito.

La principale limitazione e che i pazienti sono solo trentaquattro, di cui solo
quattro fratturati. Da un lato, il fatto che il numero dei pazienti fratturati sia basso
¢ piu rappresentativo della reale incidenza di fratture nella popolazione (8% [29])
rispetto alla coorte di Sheffield, in cui il 50% dei pazienti reclutati aveva subito una
frattura. D’altro lato, numeri cosi bassi non permettono di ottenere una sufficiente
potenza statistica. Infatti, dalle curve ROC ottenute e possibile notare come il valore

di sensibilita risulti pari ad uno per tutti gli anni.

Qasim et al. hanno condotto uno studio di potenza sulla coorte di Sheffield al fine
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di ricavare il numero di pazienti ed il rapporto tra positivi e negativi che permettesse
di ottenere la potenza statistica necessaria. F’ stato ricavato che, considerando una
frequenza di evento negativo del 50%, la frequenza campionaria minima per avere
un’AUC statisticamente significativa (con potenza dell’80%) era di circa 90 casi;
quindi, la coorte di Sheffield aveva appena la frequenza campionaria necessaria per
ottenere una curva ROC che fornisse una sufficiente potenza statistica. Pertanto,
I’approccio statistico utilizzato da Bhattacharya, risultando adeguato in presenza di
una frequenza di evento negativo del 50%, non puo essere utilizzato per il presente
studio.

Uno dei possibili sviluppi futuri del lavoro ¢ la valutazione della dimensione della
frequenza campionaria, valutando la possibilita di aumentare la numerosita dei pa-
zienti e facendo in modo di arrivare ad avere una incidenza di frattura realistica. In
alternativa, in assenza della numerosita richiesta verranno valutati metodi statistici

alternativi per I'analisi dei risultati.

Un’altra importante limitazione ¢ il fatto che il rischio di fattura venga sovra-
stimato, e raggiunga valori superiori al 99% in numerosi pazienti (Tabella al
quinto anno. Come gia osservato in un lavoro precedente [57], il fatto che il corpo sia
modellato come un pendolo rigido con la cerniera posta in corrispondenza dei piedi
determina che le cadute risultino caratterizzate da una forza d’impatto mediamente
maggiore rispetto a quella reale. Inoltre, & stato osservato che nella realta la caduta
puo essere attenuata dal paziente, ad esempio con l'uso delle braccia, da elementi
presenti sul pavimento, oppure avere una forza di impatto inferiore generato da una
caduta che avviene da altezza inferiore (ad esempio da una sedia). Di conseguenza,
uno sviluppo futuro prevede I'inclusione di questi fattori nel modello attraverso una

calibrazione dei parametri che permetta di simulare la reale incidenza delle fratture.

Per quanto riguarda il modello di progressione dell’osteoporosi, per 1’aggiorna-
mento dell’aBMD negli anni e stata utilizzata una legge semplice e lineare. In questo
studio ¢ stata considerata una diminuzione dell’1%, che risulta essere il limite supe-
riore dell’intervallo di variazione dell’aBMD riportato in letteratura. Da letteratura,
si ricava che il range della perdita annua di aBMD risulta essere compreso tra -0.41%

[58] e -1.05% [54]. Uno sviluppo futuro ¢ quello di condurre una review sistematica

53



4 — Risultati e Discussione

della letteratura, per avere una stima piu accurata del tasso di perdita di aBMD.
Inoltre, in questo modello non ¢ stata considerata la variabilita individuale, ma e
stata assunta la medesima variazione per tutti i pazienti. Queste assunzioni sono
state adottate in prima approssimazione per la definizione della metodologia, ma

successivamente il modello sara ulteriormente sviluppato.

Un’altra limitazione ¢ che I'invecchiamento ¢ stato implementato solo in termini
di variazione dell’aBMD, non considerando il fatto che 'aumento dell’eta potrebbe
causare un numero maggiore di cadute e che la gravita delle cadute potrebbe au-

mentare.

Infine, quello considerato ¢ un modello fenomenologico basato su dati clinici,
che non tiene conto dei processi di rimodellamento osseo; in futuro verra dunque
implementato un modello meccanicistico per predire le variazioni di aBMD basandosi

su tali processi.
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Capitolo 5
Conclusioni

Questo lavoro di tesi contribuisce allo sviluppo di una metodologia in silico, che puo
essere utilizzata sia come strumento clinico per la predizione del rischio di frattura,
sia come strumento per la valutazione dell’efficacia di trattamenti farmacologici. In
questa tesi e stato validato un modello di progressione dell’osteoporosi rispetto a
dati clinici prospettici, per valutare la capacita dell’ ARF5, stimato a cinque anni
dall’esecuzione della CT, di predire le fratture reali. Tale modello costituisce un ul-
teriore sviluppo del modello proposto da Battacharya [49] che era stato validato per

il solo parametro ARFO.

La validazione su una coorte prospettica ha evidenziato una discriminazione tra
fratturati e non fratturati migliore rispetto a quella trovata per la coorte retrospet-
tica. Tuttavia, TARF5 e ’ARFO, sui trentaquattro soggetti considerati, hanno delle

prestazioni confrontabili.
In conclusione, una prima implementazione e validazione del modello di progres-

sione e stata effettuata; tuttavia, il modello verra ulteriormente sviluppato sulla base

di questo lavoro.
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