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Introduction

L’ostéoporose est une maladie qu’on associe souvent de façon réductrice avec le 

vieillissement des femmes, du fait de la ménopause. D’une façon générale, la maladie est 

caractérisée par une diminution de la quantité osseuse et une altération de la qualité osseuse. La 

maladie conduit à une diminution de la capacité du squelette à résister à des contraintes 

extérieures auxquelles il résistait auparavant, notamment lors de chutes. Cette fragilisation du 

squelette est synonyme d’un risque de fracture plus élevé alors qu’elles peuvent être d’origine 

faiblement traumatiques. 

En France, parmi les 10,5 millions de femmes ménopausées, 40% d’entre elles sont ostéoporotiques 

et une femme sur sept (soit 1,5 millions) a déjà présenté une complication fracturaire. Cependant, 

seulement 800 000 femmes sont prises en charge sur le plan diagnostique et thérapeutique. On 

considère aussi qu’un homme sur cinq est atteint par la maladie après l’âge de 50 ans.  

La méthode de référence clinique pour diagnostiquer l’ostéoporose et évaluer le risque 

fracturaire est l’ostéodensitométrie, qui mesure la densité minérale osseuse. L’Organisation 

Mondiale de la Santé a fixé un seuil pour cet examen, au-delà duquel la perte osseuse est 

caractéristique de la maladie. Cependant cette définition densitométrique de l’ostéoporose ne 

permet d’identifier qu’une moitié des fractures incidentes, alors que l’autre moitié de ces fractures 

surviendront chez des femmes ostéopéniques, dont la perte osseuse est intermédiaire. En effet, les 

gains de densité minérale osseuse surfacique (DMOs) observés liés aux traitements anti-

ostéoporotiques n’expliquent qu’une modeste proportion de la réduction du risque de fracture 

obtenue. Par ailleurs, la DMOs mesurée ne renseigne que sur un aspect de quantité osseuse, et ne 

permet pas d’étudier des aspects de qualité telle que la microarchitecture osseuse, ou encore la 

résultante globale de résistance de l’os. Il a ainsi été suggéré que les évaluations de la 

microarchitecture osseuse et de la résistance osseuse pourraient améliorer la prédiction du risque 

de fracture et la capacité à monitorer les réponses aux traitements. 

Pendant longtemps, cette évaluation de la microarchitecture et de la résistance osseuse ne 

pouvait être faite que par histomorphométrie ou par essai biomécanique pratiquée sur une biopsie 

osseuse (hors nécropsie) prélevée au niveau des crêtes iliaques. Ce caractère invasif a fortement 

limité l’étude de la microarchitecture osseuse sur des populations. Durant la dernière décennie, les 

techniques d’imagerie 3D, comme l’imagerie par résonance magnétique (IRM) ou la tomographie à 

rayons X (QCT), ont gagné en résolution et permettent d’étudier la microarchitecture osseuse de 

façon non-invasive. De plus, il est aussi possible de simuler des essais biomécaniques sur les volumes 

tridimensionnels capturés, à partir d’analyses en éléments finis. L’IRM a déjà été utilisée pour 

étudier des sites périphériques ou même la hanche, et présente l’avantage d’être une technique 

non irradiante. Ceci étant, la résolution en IRM est faible et atteint au mieux 150 à 200 μm dans le 

plan, pour une épaisseur de coupe variant de 400 à 700 μm. Les techniques de QCT sont également 

utilisées pour étudier le rachis lombaire, la hanche ou encore les sites périphériques. Des 

développements dédiés à l’étude de sites périphériques (radius ou tibia distal) ont permis d’aboutir 
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Introduction

à un scanner périphérique à haute résolution (HR-pQCT, Xtreme CT, Scanco Medical AG) ayant une 

résolution isotropique de 82 μm, permettant l’évaluation de la densité minérale osseuse 

volumétrique dans différents compartiments osseux, de la microarchitecture de ces sites 

périphériques ainsi que de la résistance osseuse. 

Cette thèse s’inscrit dans la continuité de celle de Stéphanie Boutroy, qui a travaillé sur la 

validation clinique de l’HR-pQCT par l’étude de la reproductibilité de l’appareil, des études de 

comparaisons entre groupes ostéopéniques vs ostéoporotiques, femmes fracturées vs femmes non 

fracturées, et une première étude de la faisabilité et la pertinence de l’utilisation clinique des 

analyses en éléments finis. 

Cette thèse a donc pour projet d’avancer plus loin dans l’usage clinique des analyses en éléments 

finis, pratiquées sur les images d’HR-pQCT chez la femme dans un premier temps, et sans oublier 

les hommes dans un second temps. Pour présenter ces résultats, ce manuscrit se décompose en 3 

parties : 

- La première partie consiste en une revue de la littérature, qui nous permettra d’introduire 

les éléments fondamentaux que sont les aspects tissulaire et cellulaire de l’os, la 

physiopathologie de l’ostéoporose et ses conséquences, les aspects biomécaniques du 

squelette, et enfin les aspects technologiques liés à l’imagerie de l’os. 

- Une seconde partie présentera les résultats obtenus au cours de la thèse qui viennent d’être 

évoquées.  

- Enfin, une troisième partie de conclusion générale sur l’ensemble des travaux de cette 

thèse et de présentations des perspectives pour les études ultérieures. 
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Chapitre 1 : Le tissu osseux 
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1  LE TISSU OSSEUX 

L’os est un tissu conjonctif constitué de cellules dispersées dans une matrice extracellulaire 

abondante, composée essentiellement de collagène de type I minéralisé constituant la partie 

porteuse de l’appareil locomoteur. 

Les os servent de charpente pour l’organisme, protègent les organes internes, et conjointement 

avec les muscles organise le mouvement. Ils sont également impliqués dans la formation des cellules 

sanguines au niveau de la moelle osseuse (hématopoïèse), le métabolisme phosphocalcique, le 

stockage de minéraux et la régulation acido-basique. 

1.1 ANATOMIE ET ORGANISATION MACROSCOPIQUE DU TISSU OSSEUX 

1.1.1 Les différents types d’os 

Les 206 os du corps humains peuvent être classés selon deux méthodes fondamentales. La première 

repose sur la localisation anatomique de l’os, qui est axiale ou appendiculaire. La seconde est basée 

sur la forme de l’os, dont on distingue 2 formes principales : les os longs (radius, tibia, fémur…) et 

les os plats (crâne, omoplate, côtes…). Ces deux types d’os se distinguent aussi par leur mécanisme 

de développement. Les os longs sont formés par ossification endochondrale, c'est-à-dire une 

ébauche cartilagineuse qui est remplacée in fine par du tissu osseux. Quant aux os plats, ils sont 

formés par ossification membranaire, sans ébauche cartilagineuse préalable. Nous nous 

concentrerons dans ce travail essentiellement sur les os longs. 

1.1.2 Anatomie d’un os long 

Les os longs présentent un corps, ou diaphyse, et deux extrémités appelées épiphyses. La diaphyse 

est constituée du tissu compact épais appelé cortex ou os cortical qui enveloppe le canal médullaire 

rempli de moelle osseuse jaune. Dans l’épiphyse de l’os, recouverte de cartilage articulaire,  on 

retrouve l’os cortical qui enveloppe un compartiment rempli de moelle osseuse rouge 

hématopoïétique, mais aussi de tissu osseux spongieux autrement appelé os trabéculaire. La zone 

intermédiaire qui relie diaphyse et épiphyse est le siège de la croissance osseuse : c’est la 

métaphyse, qui contient le cartilage de conjugaison ou cartilage de croissance. A la fin du processus 

d’ossification endochondrale, c’est à dire à la fin de la croissance, ce cartilage est complètement 

ossifié et n’est plus visible. 
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Figure 1 : Schéma d’une section longitudinale d’un os long. 

1.1.3 Surfaces et compartiments osseux 

L’enveloppe osseuse est constituée d’une couche dense de tissu calcifié, l’os cortical. C’est dans la 

diaphyse qu’il est le plus épais, et progressivement il s’affine en passant par la métaphyse et 

l’épiphyse. Ce compartiment cortical est calcifié à plus de 85%, les porosités qui y sont présentes 

(<15%) sont le siège des vaisseaux sanguins. 

Dans l’épiphyse, le compartiment médullaire contient un tissu osseux organisé d’un réseau de 

plaques ou de poutres calcifiées. Ce sont les travées osseuses qui constituent l’os trabéculaire. Par 

la suite, on désignera le compartiment médullaire comme le compartiment trabéculaire, dont le 

volume est minéralisé de 20 à 40%. L’espace séparant les travées osseuses est occupé par de la 

moelle osseuse, des vaisseaux sanguins, du tissu adipeux et du tissu conjonctif. Dans les cas 

d’ostéoporose, le volume d’os minéralisé peut n’atteindre que 5 à 10% du volume trabéculaire. 

La localisation majoritaire dans l’épiphyse de l’os trabéculaire fait qu’il ne compte que pour 20% de 

la masse du squelette, alors que l’os cortical compte pour 80% de la masse osseuse totale. 

La nature de l’activité métabolique osseuse est similaire pour l’os cortical et trabéculaire, et les 

échanges avec les tissus mous environnants se font par le biais de deux surfaces. La surface externe 

de l’os est appelée périoste, alors que la surface interne est appelée endoste. Plus précisément, on 

peut diviser l’endoste en deux parties, la surface endocorticale et la surface trabéculaire. 

Du fait de sa structure, l’os trabéculaire a une surface de contact avec les tissus mous qui est 

beaucoup plus importante que dans le cas de l’os cortical. Les processus métaboliques de résorption 

ou de formation osseuse se faisant par le biais de ces surfaces, l’intensité du métabolisme osseux 
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est normalement plus importante dans l’os trabéculaire que l’os cortical. La conséquence de cela 

est que les changements dus au vieillissement, à l’ostéoporose ou aux traitements, seront observés 

en premier dans l’os trabéculaire. 

1.2 STRUCTURE ET ORGANISATION MICROSCOPIQUE DU TISSU OSSEUX 

Le tissu osseux, qu’on désignera plus simplement os par la suite, est constitué d’une matrice 

extracellulaire et de cellules. La matrice extracellulaire peut se décomposer en deux phases : la 

phase organique composée d’eau, de protéines de collagène et non-collagéniques, et la phase 

minérale constituée de cristaux d’hydroxyapatite.  

La composition relative de l’os varie selon le site squelettique, l’âge, la nutrition et éventuellement 

les maladies atteignant l’os. En moyenne, la phase minérale compte pour 60 à 70% de l’os, l’eau 

comptant pour 5 à 10%, le reste étant réparti entre les différentes composantes organiques. Par 

ailleurs, la matrice osseuse n’est pas inerte car des cellules, les ostéocytes,  y sont emprisonnées et 

jouent un rôle dans le métabolisme du remodelage osseux

1.2.1 La matrice osseuse 

1.2.1.1 La phase organique 

La majeure partie de la phase organique, environ 90%, est constituée de protéines de collagène de 

type I. Les 10% restant se partageant entre d’autres types de collagène, des protéines non-

collagéniques, de lipides et autres macromolécules. 

Le collagène est une protéine ubiquitaire constituée de 3 chaînes polypeptidiques, chacune longue 

d’environ 1 000 acides aminés. Le collagène de type I est lui constitué de deux chaînes 1

identiques et d’une chaîne 2, qui ensemble forment une triple hélice stabilisée par des molécules 

de pontage entre les chaînes. 

Figure 2 : Arrangement moléculaire du collagène de type I. 
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Figure 3 : Structure lamellaire de l’os cortical et trabéculaire (1).
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La Figure 2 présente l’organisation du collagène à différentes échelles. L’alignement parallèle de 

plusieurs protéines de collagène permet d’obtenir une fibrille de collagène. On trouve au sein de 

ces fibrilles des lacunes dans lesquelles se logeront les cristaux de minéral. Des fibrilles de 

collagène alignées forment des fibres de collagène, qui elles mêmes s’arrangent en lamelle pour 

constituer la matrice osseuse. Cela explique la structure lamellaire typique de l’os d’un sujet adulte 

qui est illustré en Figure 4, et qui permet d’optimiser la densité de collagène au sein de l’os. Ces 

lamelles sont déposées de façon parallèle le long de surfaces relativement planes comme le 

périoste ou l’os trabéculaire, ou de façon concentrique lorsque l’os est déposé autour d’un vaisseau 

sanguin comme cela peut être le cas dans l’os cortical.  

Dans ce dernier cas, on nomme ostéon l’ensemble du vaisseau sanguin et des lamelles de matrice 

osseuse qui l’entoure. Le diamètre de l’ostéon varie de 150 à 400 μm et peut mesurer jusqu'à 2 mm 

de long. Les ostéons sont reliés entre eux par les restes des ostéons antérieurs, que l’on nomme os 

interstitiel, ce qui permet de minimiser les espaces vides au sein de l’os cortical et lui assure donc 

sa structure compacte (Figure 3). 

On peut trouver une matrice osseuse dont la structure n’est pas lamellaire. C’est notamment le cas 

lorsque l’os se forme rapidement par exemple lors de la croissance. Les fibres de collagènes sont 

assemblées de façon anarchique et constitue alors un os immature qu’on appelle os tissé (Figure 4). 

Ce type d’os est totalement remplacé par l’os lamellaire à la fin de la croissance et est donc 

normalement absent chez le sujet adulte. Néanmoins on peut retrouver de l’os tissé sous certaines 

conditions pathologiques comme la maladie de Paget, certaines métastases osseuses, ou encore au 

niveau des cals de fracture. 

Pour les protéines non collagéniques qu’on trouve dans l’os, on peut citer l’ostéocalcine, 

l’ostéonectine (2,3), l’ostéopontine ou encore la sialoprotéine osseuse, dont les rôles précis restent 

à étudier. 

Figure 4 : Différence de structure entre os tissé (A) et os lamellaire (B). 
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1.2.1.2 La phase minérale 

Le composant minéral majeur de l’os est le phosphate de calcium, qu’on trouve sous forme 

cristalline d’hydroxyapatite de calcium [CA10(PO4)6(OH)2]. Ce cristal peut aussi contenir d’autres 

ions que des carbonates, du magnésium, potassium, strontium, sodium ou fluor. Ce cristal d’apatite 

est généralement plat, épais de 2 à 5 nm et long de 20 à 80 nm (4). Un os nouvellement formé est 

moins minéralisé et possède des cristaux plus petits qu’un os âgé (5). Les rôles précis de la taille et 

de la perfection des cristaux sur l’intégrité de l’os ne sont pas encore déterminés, mais les écarts 

par rapport à la moyenne de la taille des cristaux pourraient avoir des effets sur les propriétés 

biomécaniques de l’os (6).

Des substances telles que la tétracycline, les polyphosphates et les bisphosphonates ont une 

importante affinité avec le phosphate de calcium, et donc par extension avec l’os. Ces affinités ont 

des applications importantes et différentes. Les polyphosphates peuvent être utilisés en médecine 

nucléaire combiné à du (99m)technétium, marqueur radioactif, qui permet de visualiser les sites 

actifs de formation osseuse pour diagnostiquer certaines fractures et tumeurs osseuses (7). La 

tétracycline est un produit fluorescent, qui se fixe sur les sites de formation osseuse et permet donc 

de les visualiser en histologie (8,9). Les bisphosphonates, connus pour leur action anti-résorptive sur 

l’os, ont également une grande affinité pour l’os (voir Chapitre 2) (10-13).

1.2.2 Les cellules osseuses 

Les cellules osseuses les plus communes sont les ostéoblastes, les ostéocytes, les ostéoclastes et 

leurs précurseurs respectifs. Chacune de ces cellules a une morphologie et une fonction unique dans 

le métabolisme osseux, qui consiste en des cycles successifs de dégradation et de formation des 

surfaces osseuses. C’est ce qu’on appelle le remodelage osseux, qui est un processus qui a lieu en 

permanence à l’âge adulte, et qui permet au squelette de se régénérer tout au long de la vie.  

1.2.2.1 Les ostéoblastes et la formation osseuse 

Les ostéoblastes sont les cellules actrices de la formation osseuse. Elles dérivent de cellules souches 

d’origine mésenchymateuse. Ces cellules souches peuvent se différencier en pré-ostéoblastes, qui 

aboutiront aux ostéoblastes matures. Les ostéoblastes, cellules de formes cubiques, se groupent sur 

la surface osseuse (par 100 ou 400 cellules par site de formation osseuse) où elles sécrètent des 

fibres de collagène non minéralisée, qu’on appelle os ostéoïde, la minéralisation ayant lieu dans un 

second temps. Lorsque l’os ostéoïde est complètement déposé, les ostéoblastes meurent par 

apoptose dans 65% des cas (14,15). Dans les autres cas, ils peuvent se reconvertir pour devenir des 

ostéocytes s’ils se trouvent emprisonnés dans la matrice osseuse, ou alors en cellules bordantes s’ils 

sont situés au contact de la matrice ostéoïde. La technique de double marquage à la tétracycline 

permet de mesurer la vitesse de minéralisation à environ 0,7 μm/jour. 
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Figure 5 : Vue des différents types de cellules osseuses et leur localisation respective sur la surface 
osseuse sur une coupe d’histomorphométrie, coloré par le trichrome de Goldner. En vert, le tissu 
osseux minéralisé. En brun foncé, l’os ostéoïde non minéralisé. 

La prolifération, la différenciation et l’activité des ostéoblastes sont influencées par de nombreuses 

hormones, comme les œstrogènes et les androgènes, l’hormone de croissance, la 1,25-dihydroxy 

vitamine D3, l’hormone parathyroïdienne et la leptine, ainsi que par de nombreux facteurs de 

croissance, TGF- , IGF-1, protéines morphogéniques osseuses, et cytokines IL-1 et IL-6. La quantité 

d’os ostéoïde formé dépend fortement du nombre d’ostéoblastes impliqués dans le site de 

formation. Alors que le processus de minéralisation se fait de façon passive, indépendamment des 

cellules osseuses. La minéralisation peut se diviser en deux étapes : une étape primaire au bout de 

laquelle (quelques mois) la matrice ostéoïde atteint 50 à 60% de sa minéralisation totale, et une 

étape secondaire au cours de laquelle le processus est beaucoup plus long. Il peut se passer des 

années avant que la minéralisation complète n’atteigne son maximum (16). Ce niveau maximum est 

largement dépendant du taux de remodelage osseux. Dans le cas d’un remodelage osseux élevé l’os 

peut se trouver relativement hypominéralisé, tandis que lors d’un remodelage osseux faible la 

minéralisation secondaire peut durer plus longtemps et aboutir à un degré de minéralisation plus 

élevé.

1.2.2.2 Les ostéocytes 

Comme indiqué précédemment, les ostéocytes sont des ostéoblastes qui se retrouvent emmurés 

dans la matrice de collagène qui vient d’être déposée. Les ostéocytes sont situés dans des lacunes 

ostéocytaires, qui se trouvent être au carrefour de nombreux et fins canalicules qui parcourent 

l’ensemble du tissu osseux (15,17,18). Ces canalicules sont le siège d’écoulement de fluide 

extracellulaire, dont les variations de pressions jouent un rôle dans l’activation d’un cycle de 

Osteblastes

Colonies
d’osteoclastes

Os
ostéoide

Lacunes
ostéocytaires 
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remodelage osseux ciblé. Une microfissure au sein de l’os, coupant l’un ou plusieurs de ces 

canalicules, active les ostéocytes qui signalisent le site de la microfissure, de telle sorte que par le 

biais du remodelage osseux le site endommagé soit remplacé par un os osteoïde neuf (18). Les 

ostéocytes ont donc un rôle de mécanotransduction qui participe au maintien de l’intégrité 

mécanique de l’os. 

Figure 6 : Les ostéocytes. 

1.2.2.3 Les ostéoclastes et la résorption osseuse 

Les ostéoclastes sont les cellules actrices de la résorption osseuse. Ils sont caractérisés par leur 

grande taille, dont le diamètre varie de 20 à 100 μm, et le fait qu’ils sont multinucléés. Leur 

contact avec l’os est caractérisé par la présence d’une bordure plissée, entourée de protéines 

contractiles qui assurent le contact avec la surface osseuse créant ainsi un micro-environnement 

dans lequel se déroule la résorption osseuse (15,19). Des enzymes, des protéases (cathepsine et 

métallo-protéases) et de l’acide chlorhydrique sont sécrétés au travers de la bordure plissé et 

permettent la dégradation de la matrice osseuse (20).

Contrairement aux ostéoblastes, les ostéoclastes sont dérivés de cellules pluripotentes de la moelle 

osseuse, dont découle aussi la lignée des monocytes et macrophages. La différenciation en pré-

ostéoclastes puis en ostéoclastes matures est gouvernée en partie par un système de 3 molécules : 

RANK (receptor activator of nuclear factor kappa B),  RANKL (receptor activator of nuclear factor 

kappa B ligand), et OPG (ostéoprotégérine). 

RANKL est situé dans la membrane plasmique des ostéoblastes et sur les cellules stromales de la 

moelle osseuse. OPG est pour sa part sécrétée par les ostéoblastes. Ces deux molécules sont en 

compétition pour la liaison avec RANK, récepteur qui se trouve dans la membrane des pré-

ostéoclastes. RANKL stimule la différenciation en ostéoclaste, alors qu’OPG inhibe cette 

différenciation (15,21). Ceci montre un des aspects du couplage entre formation et résorption 

osseuse, sur lequel nous reviendrons par la suite. 
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Figure 7 : Le système d’interaction entre RANK, RANKL et OPG. 

L’ensemble de la différenciation des ostéoclastes est influencé par de nombreuses hormones, 

facteurs de croissance et cytokines. Le nombre des ostéoclastes définit l’intensité de l’activité de la 

résorption qui se renforce avec l’âge, ce qui est une des cibles privilégiées des traitements contre 

l’ostéoporose.  

1.2.3 Le modelage et le remodelage osseux 

Le modelage osseux, qui a lieu notamment pendant la période de croissance du squelette ou lors 

des réparations fracturaires, est un processus de formation osseuse, non précédé de résorption 

osseuse. On peut aussi noter qu’avec l’âge il existe une croissance très lente du périoste qui 

augmente par conséquent la section de l’os, et qui répond au principe de modelage osseux. 

En comparaison, le remodelage osseux est un processus cyclique continu de résorption suivi de 

formation osseuse. Ce métabolisme prend le relais du modelage osseux lorsque la phase de 

croissance est terminée. Un cycle de remodelage osseux démarre par une phase d’activation 

pendant laquelle sont générés les ostéoclastes, qui détruisent la matrice osseuse pendant la phase 

de résorption avant d’entrer en apoptose. S’ensuit une phase d’inversion pendant laquelle les 

ostéoblastes sont générés puis prennent place dans la cavité précédemment creusée par les 

ostéoclastes. La phase de formation osseuse peut avoir lieu, pendant laquelle les ostéoblastes 

déposent des fibres de collagènes sous forme lamellaire et non minéralisée. Enfin une phase de 

repos, ou de quiescence, termine le cycle pendant laquelle les ostéoblastes peuvent entrer en 

apoptose, devenir des ostéocytes ou des cellules bordantes à la surface de l’os. L’ensemble du site 

osseux soumis au remodelage osseux est appelé unité multicellulaire de base (BMU), qu’on appelle 

également unité de remodelage. 
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Figure 8 : Le processus de remodelage osseux. 

Chez l’adulte en général, la phase de résorption dure 5 à 10 jours. La phase d’inversion dure 30 à 35 

jours et alors que la phase de formation peut prendre de 50 à 100 jours. Un cycle de remodelage 

osseux peut donc prendre de 3 à 6 mois. On estime que 5 à 10% du squelette est renouvelé chaque 

année du fait du remodelage osseux. Comme nous l’avons vu plus haut, il existe de nombreuses 

voies de couplage entre résorption et formation osseuse, qui font du remodelage osseux un 

processus équilibré chez un adulte sain. Cet équilibre est essentiel d’un point de vue métabolique 

car il permet de remettre en circulation du calcium dans le reste du corps et ainsi assurer 

l’homéostasie calcique : en effet le squelette contient 99% du calcium stocké dans le corps humain. 

La majeure partie du remodelage survient au hasard, on parle alors de remodelage stochastique. 

D’autre part, le remodelage ciblé, déclenché par les microdommages perçus par les ostéocytes, 

permet de réparer les sites endommagés. 

Dans certaines conditions pathologiques, ou avec le vieillissement, cet équilibre 

résorption/formation osseuse est perdu avec un bilan souvent négatif en faveur de la résorption 

osseuse, synonyme de perte osseuse. Les traitements anti-ostéoporotiques peuvent aussi altérer 

temporairement les cycles de remodelage osseux. Par exemple, un traitement par bisphosphonates 

inhibe dans un premier temps la résorption osseuse, puis dans un second temps la formation 

osseuse. Dans l’intervalle de temps, le bilan du remodelage osseux devient positif conduisant à un 

gain de masse osseuse, grâce au comblement de l’espace de remodelage (15).

Le remodelage osseux se passe de façon identique pour l’os cortical ou trabéculaire. Cependant la 

différence entre la quantité de surface de l’os trabéculaire par rapport à l’os cortical fait qu’il y 

règne une activité de remodelage 5 à 10 fois plus importante à la surface de l’os trabéculaire.  

 17



Chapitre 1 : Le tissu osseux 

Comme nous l’avons mentionné, le remodelage osseux est un mécanisme qui permet au squelette 

de répondre aux charges mécaniques auxquelles il est soumis et d’effectuer les réparations des sites 

endommagés. Depuis la fin du XIXè siècle, les anatomistes ont montré que la structure de l’os 

trabéculaire, qu’on désignera microarchitecture trabéculaire par la suite, est préférentiellement 

orientée selon les directions des charges principales appliquées à l’os. Cette capacité remarquable 

de l’os à organiser sa structure interne en fonction de l’environnement mécanique extérieur a été 

formulée la première fois par Julius Wolff en 1896, connue aujourd’hui comme la loi de Wolff (22).

Elle sera reprise plus tard par Harold Frost en 1960, qui la reformule en incluant dans le système 

d’interactions mécaniques non seulement les muscles et les os, mais aussi les cartilages, tendons, 

ligaments et fascia (23). Au contraire de Wolff, les travaux de Frost, connus sous les noms de 

mécanostat ou paradigme d’Utah, sont orientés sur les applications cliniques qui en découlent, et 

sont régulièrement réactualisés. 

Figure 9 : Le mécanostat de la physiologie squelettique, ou paradigme d’Utah. 

Le mécanisme précis expliquant les observations de Wolff et de Frost est un vaste sujet qui reste à 

étudier dans les détails. Parmi les causes d’origine mécanique qui jouent un rôle sur le remodelage 

osseux, on peut noter la formation de microfissures dans l’os. Ces microfissures sont le résultat 

d’une « fatigue » de l’os, dues à une accumulation excessive de charges mécaniques subies. De 

récentes études montrent que les sites de ces microfissures font l’objet d’un remodelage osseux 

ciblé (24). Comme nous l’avons évoqué plus haut, les microfissures peuvent entraîner la rupture des 

canalicules qui constituent des extensions des ostéocytes présents au sein de l’os. Suite à de telles 

ruptures, les ostéocytes entrent en état de mort cellulaire, déclenchant une signalisation qui attire 

les ostéoclastes à cet endroit et permet de démarrer localement le remodelage osseux. La 

résorption a alors lieu jusqu'à l’endroit de la microfissure qui disparaît dans le processus. L’os 
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ostéoïde nouvellement formé remplace alors l’os précédemment endommagé, et en constitue la 

forme réparée (25). Ce mécanisme de remodelage ciblé peut se trouver altéré avec l’âge, le 

nombre des microfissures non réparées augmentant, cette altération peut compromettre la solidité 

de l’os (26).

1.3 CONCLUSIONS SUR LE CHAPITRE 1

L’os est un tissu vivant, qui se modèle et se remodèle en fonction des contraintes mécaniques 

extérieures auxquelles il est soumis. Les principaux acteurs du remodelage sont les ostéoblastes et 

les ostéoclastes, qui déclenchent les mécanismes biochimiques de formation et de résorption de 

l’os. Plus précisément, il s’agit du dépôt et de la dégradation d’une matrice de collagène, dans 

laquelle s’insèrent les cristaux d’hydroxyapatite qui minéralisent l’os.  

Le remodelage osseux est donc un métabolisme dynamique et interactif, qui est équilibré en termes 

de résorption et de formation osseuse à l’âge adulte. Ses perturbations à toutes les échelles 

peuvent compromettre l’intégrité mécanique de l’os : mutation du collagène, défaut de 

différenciation des ostéoblastes ou ostéoclastes, ou défaut de mécanotransduction par exemple. 

L’ostéoporose, qui fait l’objet du Chapitre 2, est une des maladies qui affecte le squelette. Son 

action sur le remodelage osseux en faveur de la résorption osseuse, fait souvent suite à un 

dérèglement hormonal notamment lors du vieillissement. Ce déséquilibre est synonyme de perte de 

matériel osseux, qui fragilise l’os et peut conduire à une ou plusieurs fractures. 
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2 OSTEOPOROSE ET PERTE OSSEUSE 

L’ostéoporose est une maladie qui fragilise le squelette, et qui accentue donc la propension à la 

fracture. Il est une idée reçue que l’ostéoporose n’atteint que les femmes après la ménopause. La 

carence en œstrogène qui suit le début de la ménopause dérègle et accélère en effet les cycles de 

remodelage osseux, mais il ne s’agit pas de l’unique cause de fragilisation des os. De nombreux 

autres facteurs peuvent avoir une incidence sur les acteurs du remodelage osseux et à différents 

niveaux. 

Les femmes ménopausées ne sont donc pas les seules personnes à risque d’ostéoporose. Et toutes 

les personnes âgées non plus ne sont pas à risque. En France, 4 femmes sur 10 atteignant l’âge de la 

ménopause (soit 2 à 3 millions) et 1 homme sur 5 (près de 800 000) auront une ou plusieurs 

fractures ostéoporotiques passé l’âge de 50 ans. Au-delà de 80 ans, 50% des femmes sont 

ostéoporotiques (27).

L’ostéoporose est une maladie silencieuse, dans le sens où elle ne présente aucun symptôme 

apparent. La fragilisation du squelette n’est pas douloureuse, mais continue. Si bien qu’une 

conséquence de la maladie est la survenue de fractures spontanées, ou suite à un trauma d’ordre 

mineur tel que la chute à hauteur d’homme. Ce caractère silencieux fait qu’en 1996 on estimait aux 

Etats-Unis que (28) :

- 77% des femmes ostéoporotiques ne sont ni diagnostiquées, ni traitées.  

- 14% des femmes ostéoporotiques sont diagnostiquées, et non traitées. 

- 9% des femmes ostéoporotiques sont diagnostiquées et traitées 

Le dépistage et la prise en charge de la maladie ont évolué depuis, mais les efforts dans ce sens 

doivent pourtant être améliorés. En effet avec le vieillissement de la population, le nombre de 

fractures ostéoporotiques et les conséquences socio-écnomiques vont « exploser », et font déjà de 

l’ostéoporose un problème de santé public majeur. 

Dans ce chapitre, nous verrons dans un premier temps l’aspect physiopathologique de la maladie, 

puis les aspects épidémiologiques, notamment en termes d’incidence de fractures. Enfin nous 

aborderons brièvement les traitements existants contre l’ostéoporose. 

2.1 PHYSIOPATHOLOGIE 

2.1.1 Définition de l’ostéoporose 

Un consensus a pu être trouvé lors d’une conférence internationale, définissant l’ostéoporose 

comme « une maladie systémique du squelette caractérisée par une masse osseuse abaissée et une 

altération de la microarchitecture osseuse, responsables d’une fragilité osseuse accrue et donc d’un 

risque fracturaire élevé » (29).
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Cette définition a été enrichie en 1994 de critères diagnostiques basés sur des résultats 

d’absorptiométrie osseuse, ou densitométrie (DXA) par un groupe d’experts auprès de l’OMS. Cette 

définition densitométrique indique une ostéoporose si la mesure de la densité minérale osseuse 

(DMO) est inférieure de plus de 2,5 déviations standards (DS) à la moyenne de référence (30,31). La 

moyenne et l’écart-type sont des valeurs de référence qui sont obtenues pour une population jeune 

dont la période de croissance est terminée, au moment où le capital osseux a atteint son maximum 

qu’on appelle le pic de masse osseuse. Ces valeurs servent à normaliser les résultats de DMO pour 

faciliter la lecture du résultat pour le clinicien. Le résultat normalisé est nommé T-score, et est 

calculé selon la formule suivante (32) : 

référence

référencepatient

DS
DMODMO

scoreT

Grâce à ce score, il a été défini 4 catégories de statut osseux, qui sont aujourd’hui utilisées pour le 

diagnostic de l’ostéoporose (Figure 10) :  

Normalité -1 DS < T-score  

Ostéopénie -2,5 DS < T-score < -1 DS 

Ostéoporose T-score < -2,5 

Ostéoporose sévère T-score < -2,5 et présence d’une ou plusieurs fractures par fragilité 

Figure 10 : Courbe représentant la diminution de la DMO avec l’âge, avec le tableau définissant les 
4 statuts osseux, qui représente l’outil de référence pour le diagnostic de l’ostéoporose. 

Ces critères de diagnostic ont été établis pour des examens de densitométrie fait à la hanche, au 

rachis lombaire ou à l’avant-bras. Ceci étant, le calcul d’un T-score peut être généralisé pour des 

mesures faites par d’autres techniques (scanner, ultrason…), à d’autres sites osseux. Des études ont 

été menées pour tenter d’établir des équivalences avec les résultats de la densitométrie osseuse, 

mais dans la majorité des cas, les T-scores sont associés à une prévalence de l’ostéoporose ou des 

risques de fracture qui sont différents, et l’équivalence avec la DXA n’a pas été établie (Tableau 1) 

(33-35).
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Site de mesure Technique T-score à 60 ans Classification  
OMS 

Prévalence de 
l’ostéoporose (%) 

Vertèbres QCT -2,5 Ostéoporose 50

Vertèbres DXA latérale -2,2 Ostéopénie 38

Vertèbres DXA -1,3 Ostéopénie 14

Avant-bras DXA -1,4 Ostéopénie 12

Talon QUS Achilles -1,5 Ostéopénie 11

Hanche totale DXA -0,9 Normal 6

Talon QUS Sahara -0,7 Normal 3

Tableau 1 : Estimation du T-score et de la prévalence de l’ostéoporose en fonction du site de la 
mesure et de la technique utilisée (35).

Les recommandations de 1994 ont récemment été mises à jour (36). Les critères de diagnostic 

restent similaires à ceux de 1994, mais le col fémoral est spécifié comme site de référence et les 

valeurs de référence de la population NHANES III (femmes de 20 à 29 ans (36,37)) sont 

recommandées pour la normalisation des résultats. Par ailleurs, une adaptation des critères 

diagnostiques est proposée pour le diagnostic des hommes. 

Le choix du col fémoral a plusieurs raisons. D’abord la fracture de hanche est la complication la plus 

grave de l’ostéoporose en termes de morbidité, mortalité et coûts socio-économiques (38). Ensuite 

les mesures de DMO à la hanche ont la valeur prédictive la plus importante pour les fractures de 

hanche (39), et prédisent aussi bien les fractures à d’autres sites (vertèbres, poignet) que les 

mesures de DMO faites à ces mêmes sites (40,41).

On distingue deux types d’ostéoporose : une forme dite primitive, et l’autre dite secondaire ou 

idiopathique. L’ostéoporose primitive est celle liée à l’âge, cela comprend l’ostéoporose 

ménopausique qui est la plus connue, ainsi que l’ostéoporose sénile qui atteint les deux sexes après 

75 ans. Les ostéoporoses secondaires sont des cas plus rares et peuvent être liées à la prise de 

certains médicaments comme les corticoïdes (42), à des maladies endocriniennes (hypogonadisme, 

hyperthyroïdie, hyperparathyroïdie (43)…), à des maladies métaboliques (malabsorption intestinale 

(44), insuffisance rénale chronique…), à des maladies inflammatoires chroniques (polyarthrite 

rhumatoïde, spondylarthrite ankylosante…) (45), à des maladies hématologiques (myélome 

multiple…) mais aussi à d’autres causes telles que l’anorexie nerveuse, l’alcoolisme ou le tabagisme 

chronique (46,47).

Chez la femme, la grande majorité (près de 90%) des ostéoporoses est primitive alors que chez 

l’homme, les ostéoporoses secondaires comptent pour au moins 50% des cas. D’autant plus que 

l’ostéoporose masculine est généralement le résultat d’une association de plusieurs facteurs de 

risque.
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2.1.2 Facteurs hormonaux 

La carence œstrogénique joue, dans les deux sexes, un rôle déterminant dans les mécanismes de la 

perte osseuse liée au vieillissement (48). Chez la femme, l’arrêt brutal à la ménopause de la 

sécrétion œstrogénique ovarienne est responsable d’une augmentation du remodelage osseux et de 

l’installation d’un déséquilibre négatif entre résorption et formation osseuse. En effet la carence 

œstrogénique est associée à la production de nombreuses cytokines libérée au niveau de la moelle 

osseuse, telles que des TNF , IL-1, IL-6 et RANKL, qui stimulent la résorption osseuse. Cela a pour 

conséquence une diminution du matériel osseux, mesurable par densitométrie, et une altération de 

la microarchitecture corticale et trabéculaire. Chez l’homme, la diminution progressive, de grande 

variabilité inter-individuelle, et non brutale, de la sécrétion androgénique testiculaire liée au 

vieillissement explique que la perte osseuse soit moindre ; celle-ci s’explique aussi par le 

vieillissement ostéoblastique et l’hyperparathyoïdie secondaire à la carence en vitamine D. 

D’autres conditions pathologiques associées à une déficience œstrogénique, telle que l’anorexie 

nerveuse, l’aménorrhée secondaire lié au sport intensif, les anti-aromatases ou l’utilisation 

d’inhibiteurs de la sécrétion de gonadotropines, ont pour conséquence une perte osseuse accélérée. 

D’autres causes endocriniennes peuvent conduire à une perte osseuse. Par exemple, 

l’hyperparathyroïdie primitive accroît la fréquence d’activation du remodelage osseux, qui entraîne 

une réduction du volume d’os trabéculaire, mis en évidence par l’histomorphométrie. Un excès 

d’hormone thyroïdienne (comme dans l’hyperthyroïdie, ou dans des traitements qui utilise cette 

hormone pour freiner la sécrétion de TSH) augmente la vitesse du remodelage osseux. 

Les glucocorticoïdes ont également un effet sur la perte osseuse, principalement en réduisant la 

formation osseuse (42). De plus il a été démontré que l’administration excessive de glucocorticoïdes 

diminuait l’absorption intestinale de calcium1.

2.1.3 Facteurs génétiques 

Le patrimoine génétique détermine de 50% à 80% du capital osseux, la variabilité restante étant 

sensibles aux conditions environnementales (49). L’hérédité est donc un déterminant important du 

capital osseux acquis en fin de croissance et peut également influencer la perte osseuse relative à 

l’âge. Les noirs ont en moyenne une densité osseuse plus élevée que les caucasiens ou les asiatiques 

(50-52). Les filles de mère ostéoporotique ont une DMO plus basse et font davantage de fractures 

que les filles de mère non ostéoporotique. Cependant, un gène unique codant pour l’ostéoporose 

n’a pu être identifié ; le déterminisme de l’ostéoporose est multigénique (49).

1 Les glucocorticoïdes sont d’ailleurs un traitement de l’hypercalcémie.
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Des études épidémiologiques ont montré que les polymorphismes du gène codant pour le collagène 

de type I alpha 1 (COL1AI) étaient corrélés avec la DMO et la survenue de fractures. Ceci a été relié 

à la formation d’un homotrimère (plutôt que l’hétérotrimère décrit au paragraphe 1.2.1.1) de 

collagène dans le génotype ostéoporotique (53). Les polymorphismes de nombreux autres gènes 

sont également à l’étude, tels que ceux du récepteur de l’œstrogène, de la vitamine D, d’IL-1, du 

TNF  ou d’OPG. 

2.1.4 Facteurs environnementaux 

Les conditions environnementales pouvant avoir une influence sur le capital osseux constitué 

pendant la croissance sont l’alimentation, l’hygiène de vie et l’activité physique. Il a été montré 

que des enfants en carence de calcium ou ayant une faible activité physique peuvent avoir un 

capital osseux moins important que la normale (52). Ces mêmes conditions chez un adulte 

pourraient entraîner une perte osseuse accélérée (54,55).

2.1.4.1 Facteurs nutritionnels 

2.1.4.1.1 Calcium et vitamine D 

Des désordres d’origines environnementales (apports nutritionnels en calcium) ou métaboliques 

(synthèse de la vitamine D) peuvent être la cause de la fragilisation osseuse. 

Chez l’adulte et particulièrement chez la personne âgée, le calcium contribue à la préservation du 

tissu osseux. Une diminution de cette absorption peut être causée par exemple à une baisse de la 

consommation de produits laitiers. Mais cela peut aussi avoir pour origine un trouble métabolique 

par le défaut de synthèse de la vitamine D qui arrive avec l’âge. En effet, le calcium est absorbé 

par l’organisme au niveau des intestins, et se réalise par l’intermédiaire de la vitamine D. Lorsque 

la synthèse cutanée et l’apport alimentaire de vitamine D se détériorent, sans une supplémentation 

appropriée (exogène ou cutané), le métabolisme du calcium est affecté, dans le sens d’une perte 

osseuse (54,55). Par ailleurs, de récentes études attribueraient à la vitamine D un rôle dans 

l’ostéoclastogénèse, et dans la régulation de RANKL et d’OPG (56).

2.1.4.1.2 Protéines 

L’insuffisance d’apport protéique a un effet négatif sur le statut osseux. En période de croissance, 

elle contribue à la déminéralisation. Dans la population vieillissante, c’est un facteur de risque de 

fracture, notamment de la hanche : l’insuffisance d’apport protéique accélère la perte osseuse et 

majore la sarcopénie (fonte musculaire) et la mauvaise coordination des mouvements, qui elles 

mêmes favorisent les chutes et augmentent donc le risque de fracture (57,58). De plus, une 

diminution de l’épaisseur des tissus mous au niveau de la hanche, qui peuvent amortir les chutes, 

diminue la force nécessaire pour causer la fracture (59).
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Les protéines agissent notamment en stimulant la synthèse hépatique d’un facteur de croissance, 

l’IGF1 qui est, comme précisé dans le paragraphe 1.2.2.1., un activateur de la différenciation des 

ostéoblastes. Les femmes âgées ayant un taux faible d’IGF-1 sont davantage exposées aux fractures 

de hanche (60), et un régime plus riche en protéines permet de protéger partiellement de la perte 

osseuse chez les sujets âgés (61,62). Par ailleurs, une étude prospective effectuée chez plus de 

40 000 femmes de l’Iowa (Etats-Unis) a montré qu’un plus grand apport protéique était associé à 

une réduction du risque de fracture de la hanche (63). En fait, les études récentes montrent que les 

protéines n’ont pas d’effets délétères lorsque les apports calciques sont suffisants (61,62).

En outre, on considère généralement que l’excès de protéines entraîne une fuite urinaire de 

calcium, par le biais d’une acidose. De nombreuses études ont montré une relation entre l’apport 

protéique et le métabolisme du phospho-calcique, le métabolisme osseux, et concluent qu’une 

déficience ou un excès de protéines peut affecter négativement la balance calcique (55). Un 

argument indirect en faveur de l’effet délétère d’un apport protéique élevé sur l’os est que la 

fracture de hanche semble beaucoup plus fréquente dans les pays ayant un apport élevé de 

protéines animales (64). Cependant cet aspect est à nuancer car les pays dans lesquels l’incidence 

des fractures de hanche est la plus grande sont ceux ayant la plus longue espérance de vie.  

2.1.4.1.3 Autres nutriments 

La vitamine K participe à la minéralisation de l’os. Il a été montré que des patients ayant eu une 

fracture de hanche présentaient une carence en vitamine K1 et K2 (55). Cependant, un effet 

préventif de l’ostéoporose par la prise de vitamine K n’a pas été observé. 

Le magnésium, qui intervient dans le métabolisme de l’hormone parathyroïdienne, peut affecter de 

façon indirecte le métabolisme osseux (55). Néanmoins, son rôle spécifique sur le maintien de la 

masse osseuse chez l’adulte n’a pas été identifié. 

De nombreuses études sur l’animal et/ou sur l’humain suggère que l’aluminium, le zinc, le 

manganèse, le cuivre et, à des doses très faibles, les vitamines B6, B12 et C pourraient avoir un 

effet protecteur sur l’os (55). Cependant, leurs rôles respectifs sur le métabolisme osseux restent 

encore à préciser. 

2.1.4.2 Activité physique 

L’activité physique est une source de stimuli mécaniques importants pour la constitution du pic de 

masse osseuse. Il a été montré que des enfants exerçant un sport de haut niveau pouvaient 

accroître la taille et le contenu minéral osseux (CMO) pendant la période de croissance (52,65), et 

même que des activités moins intenses mais régulières (jeux, danse, éducation physique et sportive) 

pouvaient améliorer la masse osseuse. Une étude longitudinale, menée sur une durée de 6 ans sur 

53 filles et 60 garçons, a montré que les garçons et les filles les plus actifs avaient un CMO plus 
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important que leurs camarades inactifs. Cela a été mesuré au rachis lombaire, au col du fémur ou 

plus généralement sur une mesure faite sur le corps entier (66). Le CMO du corps entier des enfants 

les plus actifs est 9 et 17% plus important un an après l’arrêt de la croissance que celui des garçons 

et des filles inactives respectivement (Figure 12). En moyenne, 26% du CMO total chez l’adulte est 

accumulé pendant les 2 ans autour du pic de masse osseuse. 

Figure 11 : L’activité physique est un stimulus important pour la constitution du capital osseux. 
Différences de CMO mesuré sur le corps entier (66).

Par opposition, l’immobilisation est une cause de perte osseuse. Des études ont montré que 

l’immobilisation forcée chez des volontaires sains résultait en une diminution de la masse osseuse. 

Une perte osseuse est notamment mise en évidence chez les astronautes au retour de leurs missions 

spatiales, et ce en dépit d’exercices physiques réguliers. Dans ce cas précis, c’est l’apesanteur qui 

est mise en cause, qui amoindrit les charges mécaniques que peuvent supporter le squelette (67).

Ces observations soulignent l’importance d’une activité physique dite « en charge », telle que la 

course à pied, pour maintenir la solidité du squelette. 

Au niveau cellulaire, l’immobilisation résulte dans une résorption osseuse accrue, associée à une 

diminution de la formation osseuse. Cette rupture de l’équilibre pourrait être imputée aux 

ostéocytes. Chez des souris dont les ostéocytes ont été éliminés, il n’a pas été observé de perte 

osseuse suite à l’immobilisation (68).

2.1.4.3 Alcool et tabagisme 

La consommation excessive d’alcool et l’alcoolisme chronique sont des facteurs de risque de 

l’ostéoporose, particulièrement chez les hommes. Cela est dû à la toxicité de l’alcool sur les 

ostéoblastes, et aussi parce que l’excès d’alcool est souvent associé à des désordres nutritionnels 

(46,47). On notera par ailleurs que l’alcoolisme augmente la propension à la chute, et donc le 

risque de fracture. 
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Le tabagisme est également associé à un risque accru de fractures ostéoporotiques dans les deux 

sexes (69). En effet, le tabagisme réduit la production d’œstrogènes, accélère leur dégradation et a 

un effet toxique direct sur les ostéoblastes. Il en résulte une perte osseuse et une augmentation du 

risque de fracture. Le tabagisme est aujourd’hui identifié comme un risque de fracture (70).

2.2 EPIDEMIOLOGIE 

2.2.1 Ostéoporose et fractures 

L’OMS a classé l’ostéoporose comme l’un des principaux problèmes de santé de notre temps, qui 

doit s’amplifier dans les années à venir avec le vieillissement de la population. En France, 40% des 

femmes ménopausées et 20% des hommes auront une ou plusieurs fractures ostéoporotiques passé 

l’âge de 50 ans (27).

Les fractures sont l’expression clinique de l’ostéoporose. Les estimations de l’OMS à l’horizon 2050, 

sont de 6,3 millions de fractures du col du fémur (30). Bien que la prévalence des fractures soit 

similaire chez les hommes et chez les femmes tout au long de la vie, la grande majorité des 

fractures ostéoporotiques intervient chez les femmes âgées. Cela s’explique par un pic de masse 

osseuse plus faible chez les femmes et à une perte osseuse liée à la ménopause (71). De plus 

l’espérance de vie des femmes étant supérieure à celle des hommes, elles sont exposées à une 

masse osseuse réduite pendant une plus longue période. De ce fait, après 50 ans, le risque d’avoir 

une fracture est de 46,4% pour les femmes et 22,4% pour les hommes (Tableau 2) (72). Chez la 

femme, le risque de fracture de la hanche est supérieur aux risques combinés des cancers du sein, 

de l’endomètre et des ovaires. 

Site de fracture Femmes Hommes 

Avant-bras 20,8 4,6

Hanche 22,9 10,7 

Humérus proximal 12,9 4,1

Vertèbre 15,1 8,3

Tout type 46,4 22,4 

Tableau 2 : Risque résiduel de fracture chez les femmes et chez les hommes après 50 ans (72).

Les fractures ostéoporotiques les plus importantes sont la fracture du poignet, ou fracture de 

Pouteau-Colles qui survient à partir de 45-50 ans, la fracture vertébrale qui survient plutôt après 

l’âge de 65 ans, et la fracture de l’extrémité supérieure du fémur qui survient plus tardivement vers 

80 ans (Figure 14). Ainsi la fracture du poignet chez une femme ménopausée doit être considérée 
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comme un signe d’une éventuelle fragilité osseuse, et doit donc faire l’objet d’un examen clinique 

pour la recherche de facteurs de risque de l’ostéoporose ainsi qu’une ostéodensitométrie. 

Figure 12 : Incidence des fractures ostéoporotiques en fonction de l’âge et du sexe (72,73).

2.2.1.1 Fractures vertébrales 

Les fractures vertébrales, autrefois appelées tassements vertébraux, sont les plus communes. On 

estime à un tiers le nombre d’entre elles qui sont diagnostiquées cliniquement. En effet, le 

diagnostic se fait souvent tardivement lorsque le patient se plaint de douleurs dorsales, alors que la 

fracture peut avoir eu lieu bien avant et n’entraîne pas systématiquement de douleur identifiable 

selon le degré de déformation de la vertèbre. Par ailleurs, moins de 10%  des cas nécessitent une 

hospitalisation suite à ce type de fracture (74). La prévalence de ces fractures augmente avec 

l’âge. Par exemple en Europe, la prévalence croît de 11,5% chez les femmes âgées de 50 à 54 ans à 

34,8% chez les femmes âgées de 75 à 79 ans (75). Plus généralement, 25% des femmes ménopausées 

ont eu une fracture vertébrale. 

2.2.1.2 Fractures de la hanche 

L’incidence des fractures de la hanche augmente exponentiellement avec l’âge, augmentant très 

faiblement au moment de la ménopause puis de façon dramatique vers 70 ans. Comme évoqué plus 

haut, le nombre de fracture de la hanche dans le monde devrait passer de 1,66 millions en 1990 à 

6,26 millions en 2050 (38,72). En Europe, il devrait plus que doubler dans les 50 prochaines années, 

passant de 414 000 à 972 000 (76).

A partir de 50 ans, le risque de fracture de la hanche est estimé à 17% chez les femmes et entre 6 à 

10% chez les hommes. En France l’incidence des fractures de hanche est 3 fois plus élevée chez les 

femmes que chez les hommes. Ce ratio est moins élevé dans d’autres pays, mais toujours supérieur 
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à 1 avec beaucoup de variation d’un pays à l’autre : 2,9 en Espagne et au Portugal, 2,3 en Grèce et 

1,4 en Turquie. 

2.2.1.3 Fractures du poignet 

C’est chez les femmes que la fracture du poignet est la plus fréquente, en effet 85 à 90% des 

fractures du poignet surviennent chez les femmes. Contrairement aux fractures vertébrales ou de la 

hanche, l’incidence avec l’âge des fractures du poignet augmente après la ménopause pour 

atteindre rapidement un plateau (Figure 12). Il est suggéré que ce phénomène est lié au fait que les 

femmes plus jeunes ont tendance à se rattraper sur leurs mains lors d’une chute, alors que les 

personnes plus âgées n’ont pas le réflexe de le faire du fait d’une coordination neuromusculaire 

moins bonne, ce qui dans ce dernier cas favorise la fracture de la hanche (77).

2.2.1.4 Coûts des fractures 

En 2000, le nombre et le coût direct des fractures ostéoporotiques en Europe a été estimé chez 

l’homme et la femme (Tableau 3) (78).

Site de Fracture 

Hanche Vertèbre Autres Tous sites 

Nombre de fractures  
(en milliers) 

Hommes 179 163 712 1 053 

Femmes 711 406 1 622 2 740 

Total 890 569 2 334 3 793 

Coûts des fractures  
(en millions d’€) 

Hommes 4556 198 4 003 8 757 

Femmes 19 769 521 7 173 27 491 

Total 24 353 719 11 177 36 248 

Tableau 3 : Nombre et coût direct des fractures ostéoporotiques en Europe (78).

2.2.2 Incidence des fractures sur la qualité de vie 

Les séquelles d’une fracture de hanche sont souvent sévères. Chez les personnes âgées, elles 

résultent en une infirmité permanente chez plus de 30% des patients et à un décès chez 10 à 20% 

d’entre eux dans l’année qui suit la fracture. En raison des conditions pathologiques associées à la 

survenue de ces fractures, la morbidité et surtout la mortalité sont plus élevées chez l’homme : le 
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taux de mortalité au cours du premier mois est estimé de 10 à 14% contre 5% chez la femme. Les 

fractures de hanche conduisent également à des dépendances physiques et des 

institutionnalisations. Une étude a montré qu’un an après une fracture de hanche, 40% des patients 

étaient incapables de se déplacer seul, 60% étaient dans l’incapacité d’effectuer une tâche de la 

vie courante (conduire ou faire des courses) et que 80% des patients étaient incapables d’effectuer 

une tâche de la vie courante seul (38).

Les fractures vertébrales sont une cause importante de douleurs dorsales et de perte de taille chez 

les personnes âgées. Elles sont également associées à des cyphoses, qui entraînent des problèmes 

respiratoires (79), et à une mortalité accrue (38).

Figure 13 : Taux de mortalité pour des patients fracturés et dans la population générale en 
fonction du sexe et de l’âge (80).

2.2.3 Le cas de l’ostéopénie 

Siris et collègues ont observé dans l’étude NORA – une étude observationnelle, multicentrique et 

longitudinale composée de 200 160 femmes ménopausées de plus de 50 ans – que le taux de 

fractures par fragilité est effectivement le plus important chez les femmes ostéoporotiques au sens 

de la densitométrie (T-score < -2,5 DS) (81). Cependant, ce résultat a été mis en parallèle avec le 

nombre absolu de fractures par fragilité, dont la distribution est centrée sur le groupe des femmes 

ostéopéniques (Figure 14). Cela est notamment du au fait que les femmes ostéopéniques sont plus 

nombreuses que les femmes ostéopéniques. Le critère de diagnostic « T-score<-2,5 DS » n’a 

identifié que 18% des fractures ostéoporotiques, alors 52% de ces fractures sont arrivées chez des 

femmes ostéopéniques, pour lesquelles un traitement anti-ostéoporotique n’est pas recommandé 

actuellement. Ces résultats étaient basés sur la mesure de la DMOs de l’avant bras, qui n’est 

pourtant pas reconnu comme étant un site de référence.

Par la suite, Wainwright et collègues ont rapportés des résultats similaires à partir de données de 

DMOs mesurés à la hanche dans l’étude SOF (« Study of Osteoporotic Fractures ») (82). Par ailleurs, 

ces résultats ont été retrouvés dans les cohortes OFELY (83) et Rotterdam (84). Ces résultats ont 

soulevé le débat sur la sensibilité et la spécificité de la DXA quant à la définition de l’ostéoporose, 

car l’absence de prévention des fractures chez les femmes ostéopéniques implique de lourdes 

conséquences socio-économiques. Ils soulignent également le besoin de trouver un critère de 
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diagnostic complémentaire à la DXA, de façon à pouvoir déterminer quelles sont les femmes 

ostéopéniques qui sont à risques de fractures ostéoporotiques. 

Figure 14 : Taux et distribution des fractures en fonction de la DMO (81).

2.3 TRAITEMENTS 

La stratégie actuelle de la prise en charge de l’ostéoporose vise à réduire le risque de fracture.  

Une première cible de cette stratégie est la réduction du risque de chute du patient (85,86) :

- correction de l’acuité visuelle 

- prise en charge des troubles neuromusculaires ou orthopédiques 

- adaptation de l’environnement domestique (lumière, points d’appuis…) 

- adaptation des traitements en cours qui peuvent affecter l’équilibre (somnifères ou 

tranquillisants) 

Ensuite, il est recommandé de rechercher d’éventuelles carences en calcium et/ou vitamine D 

avant d’envisager la mise en route de traitements pharmacologiques, qui seront brièvement 

présentés au cours de ce paragraphe. 

2.3.1 Les traitements existants 

2.3.1.1 Calcium et vitamine D 

Comme nous l’avons vu au paragraphe 2.1.4.1.1, calcium et vitamine D sont des substances qui 

lorsqu’elles sont en défaut peuvent conduire à une perte osseuse accélérée. Une carence de l’une 

des deux substances fait en général l’objet d’une supplémentation alimentaire et/ou 

thérapeutique. En effet, une carence en vitamine D et calcium peut être une cause d’une 

hyperparathyroïdie secondaire, qui peut entraîner une accélération du remodelage osseux dont les 

effets sont délétères sur l’os cortical notamment. 

Cependant, les études sur de telles supplémentations isolées comme seule prise en charge de la 

maladie sont mitigées quant à leur efficacité anti-fracturaire (86-88). Des méta-analyses ont 
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montrés une réduction du risque de fracture de 13 à 26%, et une réduction du risque de chute de  

19 à 26% avec une supplémentation journalière en vitamine D de 700 à 800 UI. Alors que d’autres 

ont montré une augmentation non significative du risque de fracture de la hanche associée à une 

supplémentation en vitamine D. Une étude clinique récente sur 2 256 femmes (âge moyen 76 ans) a 

testé les effets d’une prise orale annuelle de 500 000 UI1 de vitamine D contre placebo, sur une 

durée de 3 à 5 ans en cherchant à tester l’hypothèse d’un effet bénéfique de la vitamine D comme 

seul agent anti-ostéoporotique (87). Les résultats obtenus vont à l’encontre de cette hypothèse, car 

on relevait 15% de chutes  en plus chez les femmes ayant reçu la dose annuelle de vitamine D et 

26% de fractures en plus par rapport au groupe placebo. Ces résultats mettent en avant un effet 

dose qui semblerait plus efficace si elle est répartie dans l’année plutôt qu’en une seule prise 

unique, sous réserve d’une bonne observance du traitement. 

Classiquement, ces supplémentations accompagnent souvent un traitement anti-ostéoporotique tel 

que l’un de ceux qui suivent de façon à rétablir les taux de calcium et vitamine D en cas de 

carence. 

2.3.1.2 Les bisphosphonates 

Les bisphophonates constituent une famille d’agents chimiques découverte dans les années 60, dont 

l’affinité aux cristaux d’hydroxyapatite est importante. Suivant la formulation du principe actif, 

leur mode de prescription est variable, tout comme leur assimilation et leur élimination par 

l’organisme. 

Ces molécules inhibent la fonction des ostéoclastes avec une amplitude plus ou moins importante. 

Du fait du couplage entre résorption et formation osseuse, les bisphosphonates inhibent la 

formation osseuse, ce qui globalement diminue le remodelage osseux. 

Actuellement, les bisphophonates principalement utilisés dans la pratique clinique sont : 

l’alendronate, le risédronate, l’ibandronate et le zolédronate. Dans l’ensemble, les études cliniques 

montrent les bénéfices de ces traitements par un gain substantiel de la DMO mesurée par DXA et de 

la réduction de l’incidence de fractures ostéoporotiques. Pour l’alendronate, le gain de DMO peut 

aller jusqu’à 6% sur 4 ans, pour une réduction jusqu’à 55% de l’incidence des fractures vertébrales 

et 49% pour les fractures non-vertébrales (88,89).

Il n’existe pas de recommandations sur la durée d’un traitement par bisphosphonates, sujet qui fait 

débat (86). En effet, certains résultats montrent qu’au-delà de 5 ans de traitements, on n’observe 

que peu d’effets bénéfiques. Par ailleurs, la question de l’inhibition du remodelage osseux pendant 

une durée si longue pose des questions notamment par rapport à l’accumulation de microdommages 

au sein de l’os, mais celle-ci n’a pas été mise en évidence chez l’humain (90), seulement dans des 

modèles canins à forte dose, sans affecter substantiellement les propriétés mécaniques (91).

Enfin, parmi les effets secondaires de ce type de traitement, il y a la rare complication de 

l’ostéonécrose de la mâchoire, observée essentiellement chez des patients atteints de cancer. 

1 1UI = 0.25 μg 
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2.3.1.3 Les modulateurs spécifiques de l’activation des récepteurs des 

œstrogènes

Le raloxifène est une molécule indiquée pour la prévention ou le traitement de l’ostéoporose chez 

la femme ménopausée. Cette molécule se lie et active les mêmes récepteurs que les œstrogènes au 

niveau des os. Ce traitement permet ainsi de freiner l’accélération de la résorption osseuse 

provoquée par la déficience en œstrogène conséquente à la ménopause.  

Delmas a montré dans un essai randomisé qu’il y a un gain modéré de DMO de la hanche et de la 

colonne allant jusqu’à 2% sur les deux premières années de traitement par raloxifène, alors que le 

groupe placebo voyait sa DMO diminuer d’1% environ (92). Les études cliniques ont montré sur le 

long terme son efficacité anti-fracturaire au niveau du rachis lombaire (réduction de 36% sur 4 ans), 

mais pas à la hanche (88). Par ailleurs le raloxifène permet aussi de diminuer le risque de cancer du 

sein chez la femme ménopausée (93). Cependant, il amplifie aussi les symptômes vasomoteurs, et 

le risque de thrombose veineuse. 

Le raloxifène offre donc une alternative pour les patientes ménopausées qui montrent une 

intolérance aux bisphophonates, dont le risque du cancer du sein est élevé, mais sans symptômes 

vasomoteurs ou d’historique de thrombose veineuse. 

2.3.1.4 Le tériparatide 

Le tériparatide (ou parathormone 1-34) est une hormone parathyroïdienne recombinante humaine, 

synthétisée pour un usage thérapeutique, avec un effet anabolique sur le remodelage osseux. Ce 

médicament est prescrit en injection sous-cutanée quotidienne pour une durée maximale de 18 

mois, majoritairement pour des femmes ménopausées présentant une ostéoporose sévère. 

Présente naturellement dans l’organisme, cette hormone peut causer des troubles du remodelage 

osseux dans des cas d’hyperparathyroïdie par exemple. Dans ce cas précis, la concentration 

constamment élevée de cette hormone dans le sang stimule le remodelage osseux de façon 

importante et peut détériorer l’os cortical notamment (43).

Cependant, un effet anabolique stimulant la formation osseuse uniquement peut être obtenu si la 

concentration de cette hormone est augmentée de façon intermittente et brève. C’est cet effet qui 

est recherché par la prescription d’une injection quotidienne.  

Après 18 mois de traitement, on observe une augmentation de la DMO de 9,7 ± 7,4% au rachis 

lombaire, de 2,6 ± 4,9% à 3,5 ± 6,8% à la hanche (94). Le traitement est efficace et durable quant à 

la réduction des fractures incidentes. Pour les fractures vertébrales incidentes la réduction est de 

65%, et elle est de 53% pour les fractures non-vertébrales, cependant aucun effet spécifique à la 

hanche n’a pu être mis en évidence (88).
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2.3.1.5 Le ranélate de strontium 

Le strontium est un élément chimique de la même famille que le calcium, ce qui lui permet de se 

substituer à ce dernier dans les cristaux d’hydroxyapatite. Il a été montré in vitro que la 

substitution du calcium par du strontium avait des effets favorisant la formation osseuse et inhibant 

la résorption (95,96). Cependant l’effet anabolique sur la formation osseuse n’a pas été mis en 

évidence in vivo (97), si ce n’est lors d’une étude clinique très récente précisant l’effet formateur 

du strontium sur l’augmentation de l’épaisseur de l’os cortical après 2 ans de traitement (98).

D’autres études cliniques sur les fractures ont montré un gain de la DMO sur 3 ans de 14% au rachis 

et de 8% au col fémoral. La réduction de l’incidence des fractures vertébrales atteint est variable 

de 38 à 52%, alors que pour les fractures non-vertébrales cette réduction est de 16%, et pas de 

réduction statistiquement significative pour le col fémoral pris séparément dans la population 

globale de l’essai TROPOS (88,97,99).

La prise de ranélate de strontium peut déclencher des éruptions cutanées dans les 3 à 6 semaines 

suivant le début du traitement (incidence 2 à 3/100 000 patientes-année). Il s’agit d’une réaction 

allergique grave qui peut entraîner l’atteinte d’un ou plusieurs organes, comme le foie ou le rein. 

Dans ce cas très rare d’allergie au traitement, non décrite pendant les études cliniques, ce dernier 

doit être arrêté immédiatement et être rapporté à un médecin (100). Au-delà des 6 semaines, la 

tolérance au médicament est très bonne. 

2.3.1.6 Le dénosumab 

Le dénosumab est un traitement anti-résorptif comme les bisphosphonates, mais son mode d’action 

est différent. Il s’agit d’un anticorps monoclonal de type IgG2 qui interagit sur le système OPG-

RANK-RANKL décrit depuis 1995, qui régule la production, l’activité et la survie des ostéoclastes 

(voir Chapitre 1, Figure 7) (15,21,101). Le dénosumab agit comme l’OPG est se lie au ligand RANKL 

et prévient son interaction avec son récepteur RANK, situé sur la surface des ostéoclastes et des 

pré-ostéoclastes. Ainsi la résorption ostéoclastique est diminuée ce qui permet un gain de masse et 

de résistance osseuse par le prolongement de la période de minéralisation de l’os (101).

Les études cliniques ont montré un gain de DMO de 6,5% au rachis lombaire, et de 3,4% à la hanche 

après 2 ans de traitement (102). Après 3 ans de traitement, d’autres résultats cliniques ont montré 

une réduction de l’incidence des fractures vertébrales de 68%, et de 40% pour la hanche (103,104).

L’absence d’études comparatives ne permet pas de statuer sur la meilleure efficacité anti-

fracturaire du dénosumab par rapport aux autres produits (103).

A ce jour, les effets indésirables observés pendant le traitement sont similaires à ceux observés que 

dans les groupes placebo. La commercialisation de ce nouvel anti-résorptif est proche, étant donné 

son approbation récente en 2010 par les agences sanitaires européennes et américaines. 
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2.4 CONCLUSIONS SUR LE CHAPITRE 2

L’ostéoporose est une maladie systémique du squelette, qui induit des troubles du remodelage et 

conduit à une perte osseuse systémique synonyme de fragilité. Il s’agit d’une maladie dont les 

conséquences tant sur le plan social qu’économique en font un problème de santé publique majeur. 

Le vieillissement de la population devrait amplifier les coûts engendrés par les hospitalisations 

et/ou institutionnalisations dues à la maladie. 

Les traitements existent et présentent une efficacité satisfaisante mais perfectible. Cependant, la 

prévention au seul moyen de l’ostéodensitométrie est insuffisante. En effet, si le critère de la DMO 

« T-score < -2,5 DS » permet de déceler une femme sur deux qui fera une fracture ostéoporotique, 

l’autre moitié des femmes à risques sont ostéopéniques pour l’essentiel. Par ailleurs, les gains de 

DMO associés à des traitements anti-ostéoporotiques sont relativement faibles comparés à leur 

efficacité anti-fracturaire observée dans les études cliniques. 

La seule mesure de la quantité osseuse est donc insuffisante en termes de prédiction des fractures. 

Dans le chapitre suivant, nous aborderons la fragilité osseuse par ses aspects mécaniques, la 

quantité osseuse n’étant qu’une partie au final de cette résultante physique qu’est la résistance 

mécanique de l’os. 

 35



Chapitre 3 : Les déterminants de la fragilité osseuse 

36

3 LES DETERMINANTS DE LA FRAGILITE OSSEUSE 

Comme nous l’avons  vu au Chapitre 2, les fractures sont les conséquences les plus dramatiques liés 

à la détérioration du squelette associées à l’ostéoporose. Le vieillissement de la population et 

l’allongement de l’espérance de vie font que les prévisions sur le nombre de fractures 

ostéoporotiques sont alarmantes car elles devraient doubler voire tripler d’ici 2050 (38,72,76). Ce 

qui amplifie d’autant plus les lourdes conséquences qui ont été évoquées, qui font de l’ostéoporose 

un problème de santé publique important (38,78-80). Les moyens de préventions et les traitements 

anti-fracturaire actuels ne suffisent pas à enrayer ces prévisions. C’est pourquoi il est primordial de 

comprendre l’étiologie de la fracture ostéoporotique. Nous verrons dans un premier temps les 

principes biomécaniques qui permettent la reproduction des fractures in vitro, puis dans un second 

temps les différents déterminants de la résistance osseuse. 

3.1 BIOMECANIQUE DE L’OS 

D’un point de vue mécanique, une fracture correspond à la rupture de l’os qui survient lorsque 

celui-ci a atteint la déformation maximale qu’il peut supporter. C'est-à-dire que les forces qui 

s’exercent sur l’os sont supérieures à la force maximale qu’il peut supporter. Pour comprendre et 

étudier le phénomène de fracture, il est indispensable de connaître les propriétés mécaniques de 

l’os.

3.1.1 Généralités sur les tests biomécaniques 

La résistance des matériaux est un pan de l’ingénierie physique qui permet de caractériser ces 

matériaux, et d’étudier leur comportement lorsqu’ils sont soumis à des contraintes mécaniques 

extérieures. D’une façon générale, la caractérisation d’un matériau quel qu’il soit se fait par 

l’évaluation de sa résistance au moyen de divers essais mécaniques : essai en compression, en 

traction, en torsion ou en flexion. Ces essais peuvent être monotoniques, pour étudier des cas de 

chutes par exemples, ou alors cycliques pour étudier la fatigue mécanique engendrée par des gestes 

répétitifs.

On appelle « biomécanique » l’application de cette science aux matériaux biologiques, dont l’os fait 

partie. Les tests biomécaniques peuvent être réalisés in vitro sur (Figure 15) : 

- des pièces entières comme pour les compressions de vertèbres, ou des flexions pour les 

os longs comme le fémur. 

- des échantillons d’os appelés éprouvettes, pour des tests mécaniques à une échelle 

moins importante. 

- des coupes histologiques issues de biopsies osseuses, pour des mesures locales de 

résistance osseuse par micro ou nanoindentation. 
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Figure 15 : Divers montages expérimentaux pour la réalisation de tests biomécaniques. (A) Test de 
compression axiale sur un poignet cadavérique. (B) Test de flexion 3 points sur une éprouvette de 
hanche. (C) Microindentation avec pointe Vickers pour mesurer la dureté locale de la matrice 
osseuse. 

D’une façon générale, l’ensemble des essais mécaniques consiste à appliquer une force et à 

enregistrer le déplacement induit dans le matériau. On obtient alors une courbe 

force/déplacement, équivalente à une courbe contrainte/déformation, qui caractérise le matériau. 

La force est exprimée en Newtons (N), le déplacement en millimètres (mm), la contrainte en 

megaPascals (MPa, ou N/mm²) et la déformation en pourcentage (%). Une courbe 

force/déplacement ou contrainte/déformation présente généralement deux domaines distincts : le 

domaine élastique et le domaine plastique (Figure 16). 

Le domaine élastique correspond à la partie linéaire de la courbe, où la déformation est 

proportionnelle à la contrainte exercée, phénomène connu comme la loi de Hooke. La pente de 

cette droite est appelée constante d’élasticité du matériau, ou module d’Young (E, en MPa) et 

caractérise la raideur du matériau. Son équivalent pour la courbe force/déplacement est une 

constante de raideur, ou « Stiffness », exprimée en N/mm. Tant que l’essai mécanique reste dans 

ce domaine la déformation est réversible : c'est-à-dire que si la contrainte est relâchée, le matériau 

reprend sa forme d’origine. 
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Figure 16 : Courbe contrainte/déformation d’un matériau. 

Au-delà d’un certain point, le « Yield point » ou limite d’élasticité, la relation entre contrainte et 

déformation n’est plus linéaire, et la pente de la courbe diminue. De plus au-delà de cette limite 

d’élasticité, la déformation créée reste imprimée dans le matériau même lorsque la contrainte est 

relâchée. Cette rémanence de la déformation caractérise expérimentalement le domaine plastique 

de la courbe caractéristique.  

Une seconde limite caractérise le matériau, et marque la fin du domaine plastique. Il s’agit du point 

où le matériau ne peut plus se déformer et ne peut plus contenir l’énergie qui lui apportée par 

l’essai. C’est la rupture du matériau. La mesure de l’aire sous la courbe jusqu’au point de rupture 

caractérise l’énergie absorbée par le matériau pendant l’essai mécanique, c’est la mesure de la 

ténacité ou « toughness ». 

La longueur du domaine plastique définie une autre propriété du matériau. Si la rupture a lieu 

rapidement après avoir dépassé la déformation limite du Yield point, le matériau est dit fragile ou 

cassant. Au contraire, si le matériau peut supporter une importante déformation au-delà du Yield 

point, le matériau est dit ductile. 

3.1.2 Caractéristiques biomécaniques de l’os 

Comme nous l’avons vu au Chapitre 1, l’os est un tissu composite constitué d’eau, d’une phase 

minérale et d’une phase organique. Le minéral contribue à la raideur de l’os, qui définit le domaine 

élastique, tandis que le collagène définit sa ductilité, i.e. sa capacité se déformer dans le domaine 

plastique (Figure 16) (105,106).

De plus, l’os cortical comme l’os trabéculaire sont tous deux des matériaux anisotropes, et n’ont 

donc pas les mêmes propriétés biomécaniques selon la direction dans laquelle une force est 
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appliquée. Des tests mécaniques en traction sur un os long ont montré que la résistance de l’axe 

longitudinal était supérieure à celle dans un axe transversal ou oblique (Figure 18) (107). Des 

modules d’Young variables entre 0,1 et 4,5 GPa ont été mesurés, en fonction du degré de 

minéralisation et de l’orientation de l’os trabéculaire (108). D’autres ont mesurés des modules 

variant de 10 à 23 GPa, en fonction de la méthode de mesure choisie (109-111).

On définit aussi le coefficient de Poisson, qui détermine la déformation dans le sens perpendiculaire 

à la contrainte appliquée. Notons aussi que l’os a des propriétés viscoélastiques, du fait de sa 

composition en eau, qui sont perdues lorsque l’os est séché (112). Grâce à cette caractéristique, 

l’os hydraté absorbe plus d’énergie que lorsqu’il est sec. 

Figure 17 : Cartographie des matériaux en fonction de leur ductilité et de leur raideur. Les 
protéines sont en général ductiles, alors que les minéraux sont cassants. Des matériaux composites 
comme l’os, la dentine ou l’émail associent ces deux caractéristiques mécaniques. 

Figure 18 : Anisotropie de l’os. Essais mécaniques en traction dans quatre orientations sur de l’os 
cortical fémoral : traction longitudinale (L), tractions à 30° et 60° de l’axe du fémur et traction 
transversale (T). La résistance en traction dans l’axe longitudinal de la diaphyse fémorale est plus 
grande que dans l’axe oblique ou transversal (107).
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3.1.3 Biomécanique des fractures liées à l’âge 

 Comme nous l’avons évoqué, une fracture arrive lorsqu’une force extérieure dépasse la capacité de 

l’os à se déformer ou à absorber l’énergie du choc. L’étiologie de la fracture dépend donc d’un 

rapport de forces illustré en Figure 19, dont les déterminants sont « environnementaux » pour ce 

qui définit les forces extérieures d’une part, et propres au squelette d’autre part. 

Les charges appliquées à l’os dépendent de l’amplitude et de la direction des forces liées à 

l’activité exercée. Par exemple, les charges appliquées à un fémur lors d’une chute dépendent de 

la hauteur de chute, de l’orientation de la chute (de face, de côté ou de dos), de la surface de 

contact au moment de l’impact, de l’épaisseur des tissus mous qui absorbent le choc transmis à la 

hanche, et de la capacité de l’individu à se réceptionner (113-115). La capacité de charge de l’os 

dépend elle de la morphologie de l’os et des propriétés mécaniques de la matrice osseuse.  

Figure 19: Etiologie de la fracture. 

Ce rapport de forces a été mis en avant dans diverses études cas-contrôles (77,116). Dans le cas de 

l’étude SOF (« Study of Osteoporotic Fractures »), Nevitt et Cummings ont étudié des femmes âgées 

ayant fait une chute entraînant une fracture de la hanche (n=130), du poignet (n=294) ou n’ayant 

pas eu de fracture (n=467). Ils ont observé que parmi les femmes qui tombaient sur la hanche, 

celles qui tombaient de côté avaient un risque accru de fracture de la hanche, alors que celles qui 

tombaient en arrière avaient un faible risque pour cette même fracture. Parmi celles qui tombaient 

sur leurs mains ou sur leur hanche, le risque de fracture était deux fois plus important pour chaque 

diminution d’un écart-type de la DMO mesurée en DXA (77). Greenspan a comparé de son côté des 

personnes âgées ayant fait une chute avec fracture de la hanche (n=72) et des personnes ayant fait 

une chute sans fracture. Elle a trouvé qu’une faible DMO de la hanche, qu’un faible indice de masse 

corporel et que les caractéristiques de la chute elle-même étaient des facteurs indépendants du 

risque de fracture de la hanche (116).
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Lorsqu’il est possible de quantifier l’une et l’autre partie du rapport de force, il est possible de 

définir un facteur de risque, noté , qui est le ratio direct de la force extérieure sur la capacité de 

résistance osseuse, autrement dit la force de l’os. Si  est supérieur à 1, il y aura fracture en cas de 

chute. Inversement si le ratio est inférieur à 1, la fracture n’aura pas lieu (117-121).

osseuseForce
extérieureForce

En prenant en compte ces différents paramètres, la stratégie de prévention des fractures vise à 

faire diminuer ce ratio , soit par la réduction des charges appliquées du numérateur, soit par 

l’accroissement de la force osseuse au dénominateur par un moyen thérapeutique, ou parfois en 

jouant sur les deux aspects simultanément. 

Différentes stratégies existent pour réduire les charges appliquées au squelette, il existe des 

programmes d’apprentissage pour amortir les chutes (122-124), ou encore le port d’un protecteur 

de hanche, dont l’efficacité dans la pratique est remise en cause (125,126).

Sur l’accroissement de la force ou résistance osseuse, la voie pharmacologique a démontré ses 

effets anti-fracturaire mais sans mesurer leurs effets quantitatifs sur la force osseuse (121). Mais 

des études montrent que la stimulation mécanique des jambes permet d’en prévenir la perte 

osseuse lors d’expérience d’alitement prolongé (127). Par ailleurs une récente méta-analyse 

montre qu’un programme d’exercices physique suivi régulièrement permet de maintenir la force 

osseuse chez des femmes ménopausées, à défaut de l’accroître comme cela est possible chez 

l’adolescent en période de croissance (128). Ces dernières études vont dans le sens du mécanostat 

de Frost (voir Chapitre 1) selon lequel le squelette adapte ses capacités mécaniques à son 

environnement extérieur (22).

Une telle approche mécanique paraît séduisante pour la pratique clinique, et permettrait de mieux 

comprendre les mécanismes qui conduisent à la fragilité osseuse. De fait c’est tout un pan de la 

recherche biomécanique dans l’ostéoporose qui s’oriente dans ce sens car elle n’est aujourd’hui pas 

accessible pour la pratique clinique. En effet, la mesure standard de la DMO en DXA ne quantifie 

que la quantité d’os et non pas la résultante mécanique à laquelle elle participe. Des études 

montrent que la DMO compte pour 60 à 70% de la résistance de l’os (129,130). Néanmoins, la 

réduction du risque de fractures vertébrales obtenu par des traitements anti-résorptif n’est 

attribuée que faiblement à l’augmentation de la DMO (131,132).

Dans le Chapitre 4 nous reviendrons sur les moyens disponibles, mais peu répandus, pour  mesurer la 

force ou résistance osseuse in vivo.
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3.2 LES DETERMINANTS DE LA RESISTANCE OSSEUSE 

La résistance de l’os à la fracture dépend non seulement de facteurs quantitatifs de masse osseuse, 

accessible par la DXA de façon standard, mais également de facteurs dits « qualitatifs » ayant trait 

à la macro- et microarchitecture osseuse, les microfissures et les propriétés intrinsèques de la 

matrice osseuse. Ces derniers aspects sont connus comme les composants de la « qualité osseuse », 

qui nuancent et complètent la mesure de quantité fournie par la DMO par exemple (Figure 20). Pour 

autant ces aspects font l’objet de mesures tout à fait quantitatives (133,134).

L’ensemble des paramètres de quantité et de qualité osseuse sont les déterminants de la résistance 

osseuse, et sont chacun régulés par le remodelage osseux. De ce fait, les maladies et les 

traitements qui ont un effet sur le métabolisme osseux influencent in fine la résistance mécanique 

osseuse. 

Résistance mécanique 
osseuse

Masse / Densité 
osseuse

Macro- et micro- 
architecture

Microfissures Matrice osseuse : 
Minéral
Collagène

Remodelage
osseux

Figure 20 : Les déterminants de la résistance osseuse. 

Pour étudier l’ensemble de ces déterminants,  il faut réaliser que l’os est un tissu vivant capable de 

se renouveler et de se réparer, tout en s’adaptant à son environnement mécanique, cellulaire et 

hormonal. En effet, en réponse à de fortes sollicitations mécaniques, l’os peut s’adapter en 

modifiant sa taille, sa forme et/ou les propriétés de sa matrice. Par exemple on peut noter une 

augmentation du volume des os du bras dominant comparé au bras non dominant chez les joueurs 

de tennis (135). A l’inverse, on observe au retour des missions spatiales des astronautes une perte 

osseuse imputée à l’apesanteur (67), phénomène qu’on retrouve lors d’expériences d’alitement 

prolongé (136). Par ailleurs, il a été observé dans un modèle de souris d’ostéogénèse imparfaite 

que des défauts du collagène pouvaient conduire à des changements favorables de géométrie 

osseuse, conduisant paradoxalement à une fragilité osseuse exacerbée (137). Pour terminer sur 
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cette introduction aux déterminants de la résistance osseuse, il faut garder à l’esprit qu’à toutes les 

échelles, il existe des liens entre les propriétés que nous venons d’évoquer et que c’est l’ensemble 

de ces déterminants qui résultent en la résistance osseuse (Figure 21). Nous allons maintenant 

décrire ces déterminants pour mieux comprendre la part de chacun dans la résistance mécanique de 

l’os.

Organe 

Figure 21 : Les déterminants de la résistance osseuse à différentes échelles (138).

3.2.1 Macroarchitecture : morphologie de l’os 

La morphologie de l’os, qu’on peut décomposer en dimensions et forme de l’os, joue un rôle majeur 

dans la résistance de l’os (139). Dans les os longs, le diamètre externe de l’os et l’épaisseur de l’os 

cortical (de l’ordre du mm) assurent le support des contraintes mécaniques en conférant au 

squelette sa rigidité.  

On montre en résistance des matériaux que la résistance en flexion d’un objet cylindrique est 

dépendante de son diamètre externe. Les os longs ont une forme tubulaire s’approchant du 

cylindre. Ainsi on a pu observer au cours d’essais mécaniques sur nécropsies osseuses humaines que 

les radius et fémurs les plus volumineux étaient plus résistants, phénomène aussi observé sur les 

vertèbres (114,140,141). Des observations cliniques ont également mis en évidence l’importance 

de cet aspect macroarchitectural de l’os (142-148). Par exemple, la diminution de la section 

transversale du radius est un facteur de risque de fracture du poignet chez les jeunes filles (142) et 

les femmes ménopausées (143), et les individus ayant un petit corps vertébral sont plus sujets aux 

fractures vertébrales (144). De plus, certains paramètres géométriques de la hanche contribuent au 

risque de fracture de cet os (145-148). En effet, l’augmentation de la longueur de l’axe du col du 

fémur serait un prédicteur indépendant du risque de fracture de la hanche (147,148).

Macro structure 

Tissu 
Micro structure 

Collagene 
Ultra structure 

Collagene 
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Les charges appliquées au squelette sont généralement une combinaison de forces de compression 

ou de tension par le jeu d’effets de flexion ou de torsion. Pour ce qui concerne les forces de 

tension, la résistance à ce type d’effort est liée à la distribution du matériau par rapport à l’axe 

d’application des forces de flexion ou de torsion. Par exemple, si la masse osseuse est distribuée 

loin de l’axe de torsion, la résistance à cette contrainte est meilleure. Il s’agit d’une propriété 

mécanique attribuée au « moment d’inertie ». Pour un cylindre, le moment d’inertie est 

proportionnel à son diamètre à la puissance 4. Ainsi, une légère augmentation du diamètre externe 

d’un os long est susceptible d’augmenter la résistance à la flexion ou la torsion (Figure 22 et 23). 

                    
        

DMO
surfacique 1 1 1 

Résistance en 
compression 1 1,7 2,3 

Résistance en 
flexion 1 4 8 

Figure 22 : Effet de la géométrie sur la résistance mécanique en compression et en flexion des os 
longs. Pour 3 cylindres disposant de la même quantité de matière, la résistance à une tension est 
dépendante de la section du cylindre, qui définit par ailleurs le moment d’inertie du matériau. 
Dans le meilleur cas ici, on peut obtenir jusqu'à une résistance 8 fois plus importante à une tension 
pour une distribution de matériau optimisée. 

Figure 23 : Phénomène d’apposition périostée qui augmente le diamètre extérieur de l’os, et ses 
conséquences mécaniques. 
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Pour une augmentation relativement faible du diamètre externe de l’os (10%) on peut obtenir une 

augmentation de la résistance qui va de +28% en compression, à +42% en flexion (Figure 23). Ainsi, 

une faible variation de la DMO peut avoir d’importantes conséquences sur le plan mécanique. Ce 

type de phénomène est connu pour avoir lieu avec le vieillissement des os longs (149). Avec l’âge, 

une résorption osseuse s’opère sur la face endostée de l’os cortical, alors que de l’os se forme sur 

sa face périostée. Ce phénomène d’apposition périostée aboutit à une augmentation du diamètre 

externe avec un affinement de l’os cortical du fait de la résorption endostée. 

L’amplitude de l’apposition périostée chez l’homme est plus importante que chez la femme, ce qui 

pourrait être une raison de la prévalence des fractures ostéoporotiques plus importante chez la 

femme (150,151), du fait de la carence œstrogénique qui favorise la perte osseuse endostée 

préférentiellement (152). Cependant, de récentes données obtenues par QCT (voir Chapitre 4) 

contredisent cette hypothèse, où l’on observe que les hommes et les femmes subissent avec l’âge 

des changements de géométrie bénéfiques pour l’adaptation aux contraintes extérieures (153).

3.2.2 Microarchitecture : l’os trabéculaire 

Si l’os cortical donne au squelette sa rigidité, l’os trabéculaire est plus flexible et supporte mieux 

les déformations lors d’essais mécaniques (154). Dans l’échelle de structure de l’os représenté à la 

Figure 21, les dimensions de l’os trabéculaire sont un cran en dessous de celle de la 

macroarchitecture définie par l’os cortical. On parle donc de microarchitecture trabéculaire, dont 

les dimensions sont de l’ordre du μm. 

Classiquement, on étudie la microarchitecture trabéculaire sur des pièces osseuses issues de 

biopsies ou de nécropsies, par les techniques d’histomorphométrie ou de μCT (voir Chapitre 4) et 

avec les paramètres suivants (155,156)  : 

- le nombre de travées (en mm-1)

- l’épaisseur moyenne des travées osseuses (en μm) 

- la distance moyenne qui sépare les travées osseuses (en μm) 

- le degré de connectivité du réseau trabéculaire (sans unité) 

- l’orientation, ou l’anisotropie, du réseau trabéculaire (sans unité) 

Des études ex vivo ont montré des corrélations modérées voire importantes (r²=0,5 à 0,8) entre la 

microarchitecture trabéculaire et ses propriétés biomécaniques (157-159). Il faut cependant noter 

que la microarchitecture trabéculaire est généralement fortement corrélée avec le ratio d’os 

trabéculaire sur le volume total, ce qui rend difficile de discerner les effets spécifiques sur la 

biomécanique de chaque paramètre microarchitectural. Cela étant, des études analytiques ont été 

menées dans ce sens (160,161). Par exemple Silva et Gibson ont utilisé un modèle analytique d’os 

trabéculaire vertébral et ont comparé la perte prédite de la résistance osseuse lié à une perte d’os 

trabéculaire selon deux modalités : amincissement ou perte des travées (160). Ils ont montré, à 
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perte de masse osseuse égale, que la diminution du nombre de travées est 2 à 5 fois plus délétère 

pour la résistance de l’os que ne l’est l’amincissement des travées. Cela implique que la 

connectivité du réseau trabéculaire est un point déterminant de sa résistance. 

Ces résultats pourraient s’accorder avec un mécanisme de rupture des travées par flambage, 

illustré en Figure 24, qui correspond à un mode de rupture d’un cylindre idéal long et fin (162). La 

résistance au flambage est proportionnelle à la section du cylindre et à son module élastique, et est 

inversement proportionnelle à sa longueur au carré. L’insertion d’une ou plusieurs structures 

horizontales connectant deux cylindres entre eux diminue la longueur effective soumise au 

flambage car de nouveaux segments plus courts sont créés. Cette connectivité associée à une très 

faible variation de la masse osseuse peut profondément influencer la résistance au flambage. 

Figure 24 : Résistance au flambage de la microarchitecture trabéculaire et influence de la connectivité 
entre les travées. 

Un autre mécanisme potentiel de dégradation de l’os trabéculaire est basé sur l’hypothèse que les 

cavités de résorption éventuellement présentes représentent des sites locaux de fragilité de la 

structure. Ces cavités peuvent en effet jouer le rôle de point de nucléation à partir desquels des 

microfissures se créent et se propagent (161,163). Un modèle analytique d’os trabéculaire 

vertébral développé par van der Linden a servi à étudier cette hypothèse en générant une perte 

osseuse de 20% soit par amincissement de la structure, soit en créant aléatoirement des cavités de 

résorption (161). Dans les deux cas, la perte relative de résistance osseuse était plus importante 

que la perte relative de masse osseuse. Le cas le plus défavorable était celui de l’introduction de 

cavités de résorption, qui induit une perte de résistance de 50%, contre seulement 30% dans l’autre 

cas. Des modèles de simulation numérique ont été utilisés pour confirmer que ces cavités de 

résorption influencent la raideur et la résistance osseuse indépendamment du volume osseux, 

notamment dans les régions de fortes contraintes (164).

En l’absence de formation osseuse, ces résultats soulignent l’impact négatif de la résorption osseuse 

sur la résistance de l’os trabéculaire. 

Des études cliniques ex vivo confirment l’importance de la microarchitecture trabéculaire dans la 

fragilité osseuse (165-168). Certaines d’entre elles ont ainsi montré une altération de la 
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microarchitecture trabéculaire chez patientes ayant des fractures vertébrales (165), et que le 

degré de dégradation de la microarchitecture était liée à la sévérité de ces fractures (166). Des 

études pharmaceutiques ont montré que les traitements anti-résorptifs permettaient le maintien de 

la microarchitecture (167), et qu’un traitement ostéoformateur permettait son amélioration (168) 

(Figure 25). Ces effets bénéfiques sur la microarchitecture, liés au maintien ou à l’amélioration de 

la résistance osseuse respectivement, pourraient être mis en relation avec l’efficacité anti-

fracturaire connue pour ces traitements. De même, une explication de l’efficacité anti-fracturaire 

du ranélate de strontium, un autre type de traitement anti-ostéoporotique, pourrait venir de 

l’amélioration de la microarchitecture osseuse (98).

Figure 25 : Effets positifs d’un traitement anti-résorptif (risédronate) et ostéoformateur 
(tériparatide) sur la microarchitecture osseuse (133).
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Enfin, des mécanismes différents de dégradation de la microarchitecture pourraient exister chez 

l’homme ou la femme, qui pourraient expliquer l’atteinte osseuse particulière observé chez la 

femme en général (Figure 26) (149,165). En effet, chez la femme le déficit en œstrogènes du à la 

ménopause induit une augmentation du remodelage osseux, à la faveur de la résorption, qui 

entraîne la perforation du réseau trabéculaire. Bien que la perforation et la perte de connectivité 

soient observées aussi chez l’homme, il semblerait que ce soit d’abord un mécanisme 

d’amincissement des travées qui explique ce phénomène. Une récente étude épidémiologique 

soutient cette théorie à l’aide de mesures in vivo réalisées par une technique d’imagerie 3D de 

dernière génération (169).

Figure 26 : Différents modèles de la perte osseuse trabéculaire chez l’homme et la femme. Après 
la ménopause la perte osseuse chez la femme est liée à une résorption accrue conduisant à la 
perforation des travées. Chez l’homme, la perte osseuse est principalement due à leur 
amincissement (149).

Pour les sites riches en os trabéculaire (vertèbres, hanche, poignet), la microarchitecture est donc 

un élément clé de la fragilité osseuse, dont les variations faibles de masse osseuse peuvent 

engendrer une détérioration structurale et mécanique importante. Cependant, un aspect de 

microarchitecture, corticale cette fois, suscite un certain intérêt avec le développement de 

techniques qui permettent son évaluation (170-173). A l’instar du réseau trabéculaire, il devient 

possible de quantifier le réseau de canaux micrométriques qui traversent de part et d’autre l’os 

cortical. De premiers résultats obtenu ex vivo sur l’os cortical ont montré que l’association de la 

minéralisation avec la porosité expliquerait 80% de la raideur de l’os (172). Les techniques 

d’imagerie in vivo semblent permettre d’estimer la porosité corticale de façon reproductible, dans 

les limites de leur résolution (173). Grâce à ces progrès dans l’évaluation de l’os cortical, il pourrait 

être possible de tenir compte de la microarchitecture à la fois trabéculaire et corticale pour mieux 

comprendre la résistance osseuse (voir Chapitre 4).
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Figure 27 : Détérioration de la microarchitecture en fonction de l’âge observée sur des vertèbres 
lombaires (L3). (A) : vertèbre d’un individu de 26 ans. (B) : vertèbre d’un individu de 83 ans. 
Images obtenues par microtomographie (résolution 35μm). 

3.2.3 Propriétés de la matrice osseuse 

En plus de la macro- et microarchitecture osseuse, les propriétés intrinsèques de la matrice osseuse 

influencent la résistance mécanique globale. La phase minérale et organique ont chacune leur rôle 

à jouer sur l’accumulation de microfissures (134).

3.2.3.1 Le minéral 

Il est largement admis que le degré de minéralisation de la matrice osseuse, déterminé par la 

mesure du poids de cendres d’os calciné, influence fortement les propriétés biomécaniques de l’os 

cortical (172,174). Le module d’Young, ou module élastique, et la résistance de l’os cortical sont 

positivement corrélés au degré de minéralisation de la matrice (174,175). Le degré de 

minéralisation participe donc à la raideur et la ténacité, soit la capacité à absorber un choc, du 

matériau.  

Dans les cas extrêmes d’hyper- et hypominéralistation, traduisant respectivement des cas cliniques 

d’ostéopétrose et ostéomalacie, l’os présente des comportements mécaniques différents qui 

conduisent à un risque accru de fracture (Figure 28). Dans l’ostéopétrose, l’os hyperminéralisé peu 

enclin à se déformer est très raide et cassant, c'est-à-dire qu’il offre une forte résistance à la 

contrainte extérieure et se rompt aussitôt que la limite de déformation (yield point) est atteinte. 

Dans le cas opposé d’ostéomalacie, l’os hypominéralisé est souple et ductile, c'est-à-dire qu’il se 

déforme facilement et supporte bien la déformation plastique. Cependant la force nécessaire pour 

atteindre le point limite de déformation élastique est inférieure au cas normal, ce qui implique que 

l’énergie déployée par une forte contrainte extérieure sera facilement supérieure à la ténacité de 

cet os. 
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Figure 28 : Courbe force/déplacement pour un os normal, un os atteint d’ostéopétrose et un os 
atteint d’ostéomalacie. 

Les traitements qui ciblent le remodelage osseux permettent de faire varier le degré de 

minéralisation de l’os, de par leur action sur la durée d’un cycle de remodelage 

(167,174,176,177). En effet, les traitements anti-résorptifs permettent l’allongement de la durée 

de minéralisation secondaire (voir Chapitre 1). Cela permet l’augmentation de la minéralisation de 

l’os, comme observé sur des biopsies de crêtes iliaques (167,176), que l’on retrouve corrélée à 

l’augmentation de la résistance mécanique osseuse (174). Inversement, les agents qui stimulent le 

remodelage osseux écourtent la durée de minéralisation secondaire par l’accélération du rythme de 

remodelage. Il s’ensuit une diminution transitoire du degré de minéralisation, observable sur les 

biopsies de crête iliaques (177), qui se trouve accentuée par la formation d’os nouveau non 

minéralisé, mais destiné à le devenir.  

Figure 29 : Evaluation du degré de minéralisation par microradiographie sur des coupes 
histologiques osseuses. Le degré de minéralisation varie avec l’ancienneté du BMU considéré. 
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On notera que l’hétérogénéité du degré de minéralisation de chaque BMU conditionne également la 

fragilité osseuse (5,6,178). Ainsi l’hétérogénéité de la minéralisation assure une bonne résistance 

dans le sens où elle empêche la propagation d’éventuels microdommages. 

Avec l’âge, les propriétés du minéral changent, altérant le comportement mécanique du tissu 

osseux. Bien que le processus de remodelage osseux soit actif tout au long de la vie, il est observé 

une augmentation de la cristallinité, c'est-à-dire la taille des cristaux d’hydroxyapatite qui 

constituent le minéral, et des ions carbonate avec l’âge (179). Une étude sur des os de rats, 

utilisant la microspectroscopie Raman et des tests biomécaniques, a montré que l’augmentation de 

ces facteurs avec l’âge était corrélée à une diminution du potentiel de déformation plastique de 

l’os (180).

3.2.3.2 Le collagène 

Il existe de plus en plus de preuves du rôle important de la composition et de la structure du 

collagène dans les changements liés à l’âge et la maladie (181). Plusieurs études ont montré que 

dans un os sain, le minéral contribue à la raideur et la résistance, alors que le collagène apporte à 

l’os sa ductilité et sa ténacité (106,182).

Les propriétés mécaniques d’une matrice de collagène sous forme lamellaire ou tissée sont 

différentes, en défaveur de l’os tissé bien que la quantité de minéral soit probablement plus élevée 

que dans l’os lamellaire. Cela suggère l’influence de l’organisation des fibres de collagène sur la 

résistance osseuse (183).

Par ailleurs, la protéine de collagène de type I confère à l’os une capacité de résistance en tension, 

grâce aux molécules de pontage qui assurent les liaisons des fibrilles au sein de la fibre de 

collagène. De ce fait, les modifications post-traductionnelles du collagène (composition et nombre 

des molécules de pontage) affectent également les propriétés biomécaniques de l’os. Il a été 

montré que lorsque le collagène était trop ou pas assez réticulé, sa ténacité diminuait (184).

Néanmoins, la contribution du nombre et de la composition des molécules de pontages dans la 

fragilité osseuse liée à l’âge reste à définir. 

Bien que la pathologie soit différente de l’ostéoporose, le cas particulier de l’ostéogénèse 

imparfaite, lié à des mutations codant le collagène de type I, illustre l’importance du collagène 

pour l’intégrité mécanique de l’os. Sans entrer dans le détail, la mutation la plus étudiée engendre 

une altération de la structure hélicoïdale de la protéine de collagène. Il en résulte un défaut dans 

leur assemblage ultérieur en fibrille (185,186). Des études biomécaniques, menées sur des souris 

mimant l’ostéogénèse imparfaite, ont montré que la contrainte à la limite élastique était plus 

faible, que le domaine plastique était diminué d’environ 60% et que les fractures de fatigue se 

produisaient plus rapidement que pour des souris sauvages (186).
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3.2.3.3 Les microfissures 

Tout au long de la vie, les contraintes mécaniques appliquées au squelette sont responsables de 

l’accumulation de microdommages dans l’os, sous forme de microfissures (Figure 30), sans pour 

autant être des fractures au sens clinique du terme. Il s’agit d’un phénomène naturel qui joue un 

rôle dans le remodelage osseux, comme nous l’avons évoqué au Chapitre 1, qui conduit à leur 

réparation. Cependant, l’âge, la maladie ou les traitements qui agissent sur le remodelage osseux 

pourraient perturber cette fonction d’auto-réparation. Cela conduit à une accumulation des 

microfissures qui réduisent les propriétés mécaniques de l’os et le fragilisent (187,188).

Figure 30 : Microfissure mise en évidence par la fuschine basique sur une coupe histologique . 

Des études animales usant d’un fort dosage de bisphosphonates pour inhiber le remodelage osseux 

ont montré une accumulation des microfissures (189,190). Certaines rapportent une augmentation 

de la fragilité osseuse (189), tandis que d’autres ne montrent aucun changement sur le plan 

mécanique, voire une amélioration du à l’effet d’augmentation de la minéralisation, et donc de la 

DMO (5,190).

Dans le cas d’un remodelage osseux inhibé, il semble donc exister un subtil équilibre entre 

accumulation des microfissures et gain de densité osseuse. Sans oublier que, comme évoqué plus 

haut, l’hétérogénéité de la minéralisation locale empêche normalement la propagation des 

microfissures (5,6,178). Cette hétérogénéité n’est plus assurée du fait de l’inhibition du 

remodelage osseux, notamment parce que la formation d’os neuf non-minéralisé n’a plus lieu. Il y a 

donc une tendance à l’homogénéisation de la minéralisation propice à la propagation des 

microfissures (176).

Néanmoins, les études sur biopsies de crêtes iliaques provenant de femmes traitées pendant plus de 

6 ans par bisphosphonates ont montré dans l’ensemble peu de microfissures, et pas d’augmentation 

significative de leur nombre par rapport à des femmes non traitées du même âge (90). Il est 

possible que l’extension des microfissures soit à l’origine des rares fractures atypiques sous-

trochantériennes (191), du fait d’une inhibition excessive de la résorption osseuse. A l’heure 

actuelle, nous ne disposons pas de données sur un plus long terme, mais le sujet fait débat quant à 

savoir si un traitement à long terme par bisphosphonates pourrait s’avérer contre productif en 

fragilisant l’os. 
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3.3 CONCLUSIONS SUR LE CHAPITRE 3

Nous avions terminé le Chapitre 2 sur la nécessité d’aborder l’ostéoporose sous un autre aspect que 

la simple densitométrie. Le moyen le plus direct d’aborder la fragilité osseuse, et les fractures 

conséquentes, est d’étudier son aspect physique associé, à savoir la biomécanique qui permet 

d’évaluer directement la résistance osseuse. 

Celle-ci jusqu’alors accessible sur des pièces osseuses in vitro par des tests biomécaniques se trouve 

être liée à la structure osseuse à toutes les échelles. La macroarchitecture corticale, la 

microarchitecture trabéculaire, les microfissures de la matrice osseuse, le collagène et les cristaux 

de minéraux jouent tous un rôle sur la résistance qui nous intéresse. Chacun de ces déterminants de 

la résistance osseuse est gouverné par le métabolisme du remodelage osseux abordé au Chapitre 1. 

La compréhension de toutes les étapes partant du remodelage osseux et aboutissant à la résistance 

de l’os est essentielle pour mieux connaître, prévoir et lutter contre la maladie. Cependant, ces 

expériences biomécaniques doivent être conduites ex vivo, sur pièces osseuses obtenues post 

mortem ou suite à une biopsie osseuse, ce qui limite grandement les études chez l’humain et leur 

pratique en clinique. 

Nous verrons au Chapitre 4 que les progrès des techniques de l’imagerie rendent possible 

l’évaluation in vivo des paramètres mécaniques globaux d’une pièce osseuse de façon non-invasive, 

ouvrant ainsi de nouvelles perspectives pour la pratique clinique. 
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4 CARACTERISATION DE LA STRUCTURE OSSEUSE 

Comme nous l’avons vu au Chapitre 2, aujourd’hui la méthode de diagnostic clinique de 

l’ostéoporose nécessite l’appui d’une mesure de densité minérale osseuse (DMO) établie par la 

densitométrie osseuse, ou DXA (29). Pourtant, cette technique ne renseigne que sur un aspect de 

quantité osseuse, plutôt qu’un aspect de résistance osseuse. La technique de référence pour étudier 

plus précisément des aspects de microarchitecture trabéculaire et de dynamique du remodelage 

osseux est l’histomorphométrie, qui permet grâce à sa résolution de l’ordre de 10 μm permet de 

bien distinguer les travées osseuses, et d’étudier les surfaces soumises à l’action des cellules en 

actions lors du remodelage osseux (163). Cela étant si l’histomorphométrie est une technique très 

exacte, elle ne peut s’appliquer que dans des études in vitro, soit sur pièce ex vivo, soit sur biopsie 

osseuse prélevée en général au niveau des crêtes iliaques. Ce caractère invasif en fait une 

technique peu utilisée en pratique. 

Entre la densitométrie et l’histomorphométrie, il existe un panel de techniques qui permettent 

d’étudier directement ou indirectement divers aspects de l’os, et qui sont utilisées dans le domaine 

de la recherche sur la fragilité osseuse. C’est à l’ensemble de ces techniques auxquelles nous allons 

nous intéresser dans ce chapitre. 

4.1 IMAGERIE 2D 

4.1.1 Densitométrie ou DXA 

4.1.1.1 Technique de mesure 

L’ostéodensitométrie, ou l’absorption bi-photonique à rayons X (« Dual Energy X-ray 

Absorptiometry », DEXA ou DXA), a été introduite il y a une vingtaine d’années (32). Il s’agit d’une 

technique de radiographie numérisée utilisant deux images du même site anatomique, acquises 

avec deux rayonnements X de différente énergie. Les sites de mesures classiques sont le rachis 

lombaire (vertèbres L1 à L4), la hanche, le poignet ou encore le corps entier. Le temps d’acquisition 

est de l’ordre de 3 minutes, pour une irradiation efficace de quelques μSv seulement. 

Figure 31 : Tables de DXA Discovery A (Hologic, USA) et Prodigy (General Electric Healthcare, 
Royaume Uni). 
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L’utilisation des rayons X permet par la suite de mesurer l’absorption des tissus (tissus mous et os) 

qui sont traversés par ces rayons, et d’en déduire la quantité de matière correspondante.  

L’acquisition en double énergie est indispensable in vivo, car il est impossible à partir d’une seule 

acquisition d’extraire la DMO sans que cette mesure ne soit faussée par l’absorption due aux tissus 

mous qui se trouve de part et d’autre de l’os (Figure 32). Du fait de la différence de la composition 

entre les tissus mous, essentiellement organiques, et l’os de nature minérale, l’absorption des 

rayons X se fait de façon plus ou moins importante pour un rayonnement X donné. En pratique, on 

effectue donc deux acquisitions à des énergies qui permettent de maximiser l’absorption due à l’os 

dans un premier temps, puis celle des tissus mous. Un traitement ultérieur de ces deux images 

permet alors de soustraire artificiellement les tissus mous sur l’image finale de sorte de n’avoir que 

l’os pour la mesure de densité finale. 

Figure 32 : Principe de la DXA. 

4.1.1.2 Variables exploitées 

L’utilisation principale de la DXA est la mesure de la quantité d’os, qui s’exprime en contenu 

minéral osseux (CMO, en g) ou en densité minérale osseuse surfacique (DMOs, g/cm²) pour une 

région d’analyse donnée. La mesure de la DMOs fait ensuite l’objet du calcul du T-score tel qu’il l’a 

été défini au paragraphe 2.1.1 pour le diagnostic de l’ostéoporose (29).

A partir des images de DXA, il est aussi possible d’effectuer des mesures de morphologies qui sont 

aussi pratiquées à partir de radiographies classiques au niveau de la hanche ou de la colonne 

vertébrale. 

Au niveau de la hanche, l’analyse de morphologie est connue sous le nom de Hip Structural Analysis 

(HSA) ou analyse structurale de la hanche (192). La HSA s’effectue sur le cliché de hanche 
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normalement utilisé pour la mesure de la DMO, et fournit une série de mesure de géométrie de la 

hanche (Figure 33) : la longueur de l’axe de la hanche, l’angle [Col fémoral/Diaphyse fémorale], 

section du col fémoral et moment d’inertie associé. 

Figure 33 : Mesures données par la HSA (192).

Il a été montré que les résultats de HSA sont liés aux effets de l’activité physique ou encore au 

statut hormonal (193,194), et qu’ils contribuent au risque de fracture de la hanche 

(50,145,195,196).

En ce qui concerne la colonne vertébrale, les appareils de DXA les plus récents permettent 

d’effectuer un cliché en vue de profil de la colonne vertébrale (de T4 à L4) tels qu’ils peuvent être 

fait par radiographie conventionnelle. Sur ce cliché peut être effectué une analyse de fracture 

vertébrale, ou Vertebral Fracture Assessment (VFA) parfois désigné Instantaneous Vertebral Analysis 

(IVA). L’analyse est qualitative puis semi-quantitative et attribue à chaque vertèbre un grade (0, 1, 

2 ou 3) en fonction de l’amplitude des déformations observées en cas de fracture (197,198).

4.1.1.3 Avantages 

L’investissement dans un appareil de DXA est peu important par rapport aux appareils d’imagerie 3D 

que nous verrons par la suite. De plus, les examens sont rapides, non-invasifs et peu irradiants (1 à 

5 μSv seulement). A titre indicatif, une radiographie conventionnelle de la colonne vertébrale 

produit une irradiation de 700 μSv, et l’irradiation naturelle (due au rayonnement solaire) sur une 

année est de 5 à 8 μSv par jour1 (32). Par ailleurs, l’interprétation des résultats de DMO est 

clairement lisible grâce à l’utilisation du T-score. Tous ces aspects font de la DXA un outil de choix 

pour les services de rhumatologie et/ou de densitométrie pour le diagnostic de l’ostéoporose. 

4.1.1.4 Limites 

Pour autant, la définition densitométrique de l’ostéoporose (T-score<-2,5 DS) ne permet d’identifier 

qu’une seule femme sur deux qui fera une fracture ostéoporotique. Il existe toute une série de 

limites inhérentes à cette technique, qui peuvent expliquer l’imperfection de la mesure. Tout 

1 Durant un vol en altitude de 8 à 10h, l’irradiation naturelle s’élève à 60 μSv 

56



Chapitre 4 : Caractérisation de la structure osseuse 

d’abord, il s’agit d’une technique qui ne considère qu’une projection en 2D de l’os que l’on 

souhaite étudier, qui constitue une mesure biaisée d’un volume 3D (199,200).

De plus il n’est pas possible en DXA de discerner l’os cortical de l’os trabéculaire.  On peut ajouter 

que la mesure de la DMOs du rachis lombaire est fortement perturbée par la présence de 

déformation ou d’arthrose. Enfin, la mesure de la DMO nous informe sur un aspect de quantité 

osseuse, qui n’est pas l’unique déterminant de la fragilité osseuse. Toutes ces limites soulignent 

l’importance de progresser sur d’autres techniques de caractérisation de l’os, notamment en 3D. 

4.1.2 Histomorphométrie 

4.1.2.1 Technique de mesure 

L’histomorphométrie est une technique basée sur l’analyse de coupes histologiques, épaisses de 

10μm en général, réalisées sur des biopsies de crêtes iliaques, prélevées sous anesthésie locale 

(201,202). Elle se pratique également sur des nécropsies de vertèbres et de calcanéum. Après 

coloration (Von Kossa ou trichrome de Goldner) pour assurer un bon contraste entre moelle osseuse 

et os, l’observation au microscope assistée par ordinateur permet d’effectuer une analyse d’image 

automatisée qui quantifie la structure observée à cette échelle : la microarchitecture. C’est 

aujourd’hui la technique de référence pour la caractérisation de la microarchitecture osseuse 

depuis son développement par Michael Parfitt en 1983 (155,156).

Figure 34 : Coupe histomorphométrique d’une biopsie osseuse.  

4.1.2.2 Variables exploitées 

L’analyse histomorphométrique se fait en 3 temps. Il faut en premier définir la région d’intérêt (ROI 

pour « Region Of Interest »), puis effectuer une opération de seuillage pour binariser l’image en 

tissu osseux et moelle osseuse. Enfin l’analyse numérique consiste en la mesure des surfaces et des 

périmètres, puis des calculs de microarchitecture basés sur ceux-ci. 

Les mesures1 effectuées au sein de la ROI sont: 

- la surface totale de la région d’intérêt, notée TV pour « Tissue Volume » 

- la surface de la partie os, notée BV pour « Bone Volume » 

- le périmètre des surfaces osseuses, notée BS pour « Bone Surface » 

1 En pratique, la surface est assimilée à un volume, et le périmètre à une surface, car il est sous-entendu qu’elles sont 
toutes multipliées par l’épaisseur de la coupe (qq μms). Celle-ci étant constante, elle n’est pas incluse dans les calculs. 
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On déduit de ces mesures : 

- la fraction volumique de l’os BV/TV, exprimée en % 

- la surface spécifique de l’os BS/TV 

A partir de ces mesures simples, Parfitt a développé un modèle de calcul de la microarchitecture 

trabéculaire en définissant le nombre de travées (Tb.N, en mm-1), leur épaisseur (Tb.Th, en mm) et 

l’espace entre les travées osseuses (Tb.Sp, en mm) (155).

BV
BSTbTh 2

TbTh
TV

BV
TbN

TbTh
TbN

TbSp 1

Ce modèle suppose que les travées sont organisées en un réseau de plaques, alors qu’en réalité 

suivant l’état de dégradation de l’os, l’os trabéculaire est constitué d’un réseau de plaque et de 

poutres osseuses. Malgré cette hypothèse, ce modèle reste celui qui est le plus utilisé pour l’analyse 

en histomorphométrie. 

Cet aspect de caractérisation topologique du réseau trabéculaire est intimement lié avec celui de la 

connectivité des travées osseuses entre elles. Une méthode a été mise au point par Hahn et 

collègues pour caractériser la topologie des travées sur des coupes d’histomorphométrie (203).

Dans une structure parfaitement connectée, les surfaces concaves sont abondantes alors que les 

surfaces convexes sont peu nombreuses, et inversement lorsque la structure est déconnectée. Une 

dilatation (d’un pixel en général) des surfaces vues à l’image permet de calculer le « Trabecular 

bone pattern factor » (TbPf, sans unité) qui caractérise le ratio de surfaces convexes par rapport 

aux surfaces concaves : 

finalinitial

finalinitial

BVBV
BSBS

TbPf

Plus TbPf est élevé, plus grand est le nombre de surfaces convexes, et plus le réseau est 

déconnecté. En termes de dégradation osseuse, le réseau est alors constitué de plus de poutres que 

de plaques. 
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Figure 35 : Illustration du calcul du TbPf pour une structure convexe et concave. La dilation de la 
région osseuse (en gris clair) entraîne une augmentation de leur surface dans les deux cas, alors 
que le périmètre augmente dans le cas convexe et diminue dans le cas concave. 

Il existe par ailleurs une méthode pour mesurer le degré de connectivité (CI, sans unité) reliant les 

travées osseuses. Cette méthode a initialement été décrite pour l’étude de matériaux poreux tels 

que les coraux (204). Elle est fondée sur les relations architecturales inverses qui existent entre le 

réseau trabéculaire et les espaces médullaires : plus le réseau trabéculaire est déconnecté, plus les 

espaces médullaires sont connectés. Une technique de squelettisation des espaces médullaires 

donne une structure sous forme d’arbres et de branches qui s’interrompent au niveau des travées 

osseuses (Figure 36). L’index de connectivité mesure donc l’importance des arbres par rapport aux 

branches (205).

Figure 36 : Mesure de l’index de connectivité. 

Enfin, il est possible de mesurer le degré d’anisotropie (DA, sans unité) de la microarchitecture 

trabéculaire observée. Cela permet de caractériser la présence d’un alignement préférentiel de la 

structure selon un axe du plan de l’image. La méthode utilisée pour cette mesure repose sur la 

technique du Mean Intercept Length (MIL) (206). Une grille est appliquée sur l’image à étudier, et 

chaque ligne de la grille intercepte les travées osseuses. La longueur de chaque ligne est divisée par 
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le nombre de fois qu’elle croise les travées osseuses, donnant la longueur d’interception. Cette 

même grille est appliquée suivant différents angles ce qui permet d’aboutir à une longueur 

d’interception moyenne, le MIL. Si le MIL est faible, cela signifie que les lignes de la grille croisent 

les travées, quelle que soit l’orientation de la grille, et la structure trabéculaire est dite anisotrope. 

Inversement un MIL élevé indique une structure isotrope. 

Figure 37 : Mesure du degré d’anisotropie. 

L’histomorphométrie permet aussi de caractériser la dynamique du remodelage osseux, car il est 

possible au microscope de compter le nombre des ostéoclastes et des ostéoblastes et de mesurer les 

surfaces occupées par ces cellules. Nous ne nous étendrons par sur cette partie des mesures, mais 

brièvement, le rapport des surfaces soumises à la résorption et la formation osseuse permet 

d’apprécier l’aspect dynamique du remodelage par le calcul d’un taux de formation osseuse moyen. 

4.1.2.3 Avantages 

L’observation de la microarchitecture osseuse par microscopie offre une résolution excellente de 

quelques μms alors que les travées osseuses ont une épaisseur allant de 60 à 200 μm (206). C’est ce 

qui lui permet de rester la technique de référence pour la caractérisation de la microarchitecture 

osseuse depuis sa mise au point – du fait de la faible résolution relative des techniques d’imagerie 

in vivo – et qui a beaucoup été utilisé pour les études pharmaceutiques (207,208).

4.1.2.4 Limites 

Bien qu’elle soit une technique de référence, l’histomorphométrie est peu pratiquée en clinique, du 

fait de son caractère invasif. Par ailleurs, cela limite aussi son utilisation dans les études 

longitudinales car au mieux on trouve 2 voire 3 biopsies d’un même sujet, prélevées à des endroits 

différents mais toujours sur la crête iliaque. De fait, il n’est pas possible de suivre l’évolution de 

l’os sur une seule et même pièce osseuse. 

De plus, même si la terminologie de la mesure de la microarchitecture désigne des volumes, étant 

donné la finesse des coupes, l’histomorphométrie n’en reste pas moins une analyse en 2D. 

L’estimation par le TbPf du caractère poutre ou plaque du réseau trabéculaire est indirecte, et peut 

être biaisée par rapport à une observation sur la structure 3D. En outre, il est rare d’effectuer 
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l’analyse d’histomorphométrie sur l’ensemble des coupes qu’on peut obtenir à partir d’une seule 

biopsie. Ce travail fastidieux correspond mieux aux techniques d’imagerie 3D, dont les techniques 

de traitement d’image facilitent le travail. 

Notons aussi que cette technique n’offre qu’une analyse très localisée, et le site de prélèvement, la 

crête iliaque, est un os soumis à de faibles contraintes mécaniques, ce qui n’est pas le cas de la 

vertèbre ou de la hanche, qui sont les sites d’intérêt pour l’étude de l’ostéoporose. Par ailleurs, les 

actions thérapeutiques peuvent être différentes suivant le site squelettique étudié. Ces points 

constituent un point de discussion sur la généralisation des résultats obtenus à la crête iliaque à 

l’ensemble des os du squelette.

4.1.3 Radiographie classique 

4.1.3.1 Technique de mesure 

La radiographie sur film photosensible permet comme la DXA de visualiser le squelette, qui 

s’affranchit des problèmes de résolution lié à un détecteur numérique. Cela se fait au prix d’une 

irradiation plus élevé qu’en DXA par exemple. 

4.1.3.2 Variables exploitées 

L’utilisation principale dans l’ostéoporose de la radiographie standard est la visualisation des 

fractures vertébrales. La méthode utilisée est la méthode semi-quantitative de Genant (197),

identique à celle utilisée en DXA pour la VFA mentionnée auparavant. 

Par ailleurs, il est aussi possible d’effectuer les mêmes mesures de géométrie de la hanche que 

celle qui sont faites pour la HSA en DXA. 

Notons aussi qu’il est possible d’étudier la texture des images obtenues par radiographie, après 

numérisation de celles-ci. Les analyses de textures sont pour la plupart basée sur des modèles 

mathématiques, et sont réalisées préférentiellement pour des radios du calcaneum ou du radius, 

car il s’agit de sites peu encombrés par l’environnement anatomique (tissus mous, autres os). La 

texture étudiée est celle produite par la projection sur le film du réseau trabéculaire. L’analyse 

fractale, très brièvement, caractérise la complexité de la figure de projection dite texture (Figure 

38) (209-211). Dans le cas de l’os, une texture complexe est associée à un réseau trabéculaire 

complexe, donc riche en matériel osseux, et des travées fortement interconnectées. 
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Figure 38 : Exemple d’analyse fractale au calcaneum. La trame de l’image au sein de la ROI est due 
à la présence de l’os trabéculaire (209-211).

4.1.3.3 Avantages 

La qualité des radiographies sur film rend clairement visible les déformations des vertèbres, ce qui 

peut être un problème dans le cas de la DXA à cause de problèmes de contraste. 

Par ailleurs, l’analyse de texture permet d’apprécier l’os trabéculaire à partir d’une image en 2D, 

et à une résolution bien inférieure à celle de l’histomorphométrie, ce qui en fait un outil de 

recherche pour des études in vivo à partir de moyens simples. Il a été possible de discriminer dans 

des groupes de femmes ménopausées celles ayant souffert de fractures ostéoporotiques de celles 

n’en ayant pas eu, et ce indépendamment de la DMO (211,212). La corrélation des paramètres 

fractals avec l’âge ainsi que le nombre d’années passées depuis la ménopause a pu être mis en 

évidence chez une population de plusieurs centaines de femmes (213). De même que les effets 

positifs sur la texture trabéculaire d’un traitement hormonal de substitution a pu être démontré. 

4.1.3.4 Limites 

La radiographie conventionnelle est plus irradiante que la DXA : 700 μSv vs 5 μSv, respectivement. 

Ce qui fait que pour la caractérisation des fractures vertébrales, ou des mesures géométriques de la 

hanche, la DXA lui sera souvent préférée. De plus la DXA apporte aussi une mesure quantitative de 

densité osseuse, ce qui ne peut être apprécié que qualitativement sur une radiographie classique.  

Concernant les analyses de texture trabéculaire, celles-ci sont encore peu développées mais il 

existe des technologies qui évoluent dans ce type d’analyse, notamment avec la progression vers 

radiographie directement numérisée moins irradiante (211-213). Cependant il n’existe pas encore 

de données longitudinales qui permettraient de définir leur apport vis-à-vis de la DXA.  
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4.1.4 Ultrasons 

4.1.4.1 Technique de mesure 

Les ultrasons s’utilisent en mesurant leur vitesse de propagation et leur atténuation dues au 

matériau étudié. Les études sur l’ostéoporose utilisant les ultrasons privilégient le calcaneum 

comme site de mesure, car peu parasité par son environnement anatomique (tissus mous, vaisseaux 

sanguins, os avoisinants) qui peuvent interagir avec les ultrasons. Cette technique de mesures 

quantitatives, désigné comme « Quantitative UltraSound » (QUS) dans la littérature, est à 

différencier de l’usage plus répandu des ultrasons qu’est l’échographie, cette dernière étant un 

système d’imagerie à proprement parler. 

4.1.4.2 Variables exploitées 

Les deux principales variables exploitées sont la vitesse du son (« speed of sound » ou SOS, en m/s) 

qui traversent le milieu osseux, et la bande passante d’atténuation des ultrasons (« broadband 

ultrasound attenuation » ou BUA, en db/MHz)

4.1.4.3 Avantages 

Il a été montré que les ultrasons permettaient de prédire le risque de fracture, de façon quasi 

similaire à la DMO mesurée à la colonne ou à la hanche (214,215). Ce qui présente une alternative 

possible pour une technologie non-irradiante. 

4.1.4.4 Limites 

Bien que les ultrasons puissent être utilisés en échographie pour produire des images des zones 

étudiées, ici il ne s’agit pas d’une utilisation aussi poussée. S’agissant de mesurer l’état final des 

ultrasons après avoir traversé un matériau, aucune image n’a besoin d’être produite pour cela. 

Il faut cependant noter que des travaux sont en cours sur le développement d’une technologie 

tomographique ultrasonore (216).

Par ailleurs, il a aussi été montré qu’il existait des corrélations importantes entre les paramètres 

ultrasonores et la DMO mesurée par DXA (214,217). De fait, après ajustement statistique pour la 

DMO, l’apport des ultrasons sur la prédiction du risque de fracture s’est révélé faible, voire 

insignifiant. Par ailleurs, il reste des questions à élucider quant à la compréhension des paramètres 

ultrasonores, qui peuvent être déterminés par l’épaisseur ou l’espacement des travées, à la 

minéralisation des travées ou encore à l’orientation des cristaux d’hydroxyapatite (32). Ces 

questions s’ajoutent au fait qu’on ne connaît que très peu l’impact des traitements anti-

ostéoporotiques sur ces paramètres, ce qui restreint d’autant plus l’usage clinique de cette 

technique. Enfin, la reproductibilité des mesures n’est pas aussi satisfaisante que celle de la DXA. 
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4.2 IMAGERIE 3D 

4.2.1 Tomographie 

4.2.1.1 Progression de la technologie 

La tomographie (CT, pour « computed tomography ») est, par facilité de langage, connu sous le 

terme « scanner médical » dans la vie courante. Il s’agit d’une technique de radiographie utilisant 

un système rotatif synchronisé, composé d’une source et d’un détecteur de rayons X, qui tourne 

autour du patient. Après traitement informatique par des algorithmes de reconstruction, on obtient 

une série de coupes radiographiques qui, remises bout à bout, permettent la visualisation en 3D des 

zones soumises au rayonnement.  

Figure 39 : Scanner médical classique. 

La technologie CT, ou scanner, est largement utilisée en radiologie pour explorer visuellement le 

corps humain et définir in vivo qualitativement les défauts anatomiques qui peuvent être imputés à 

une maladie ou une blessure. 

Il est possible d’ajouter une dimension quantitative au scanner, grâce à l’utilisation d’un fantôme 

d’hydroxyapatite qui permet d’établir la correspondance entre atténuation des rayons X et densité 

osseuse. On parle alors de « quantitative CT » ou QCT, qui permet de détailler l’os scanné en os 

cortical ou os trabéculaire (Figure 40). Il est alors possible de mesurer des DMO volumétriques 

(DMOv) propre à chaque compartiment osseux, en s’affranchissant des problèmes de taille de l’os 

qu’on peut rencontrer en DXA (199,200). La résolution des appareils de QCT est de l’ordre de 300 à 

500 μm dans le plan, pour des coupes de 1 à 3 mm d’épaisseur. A cette résolution, on ne peut pas 

distinguer clairement le contenu du compartiment trabéculaire, et donc la quantification de la 

microarchitecture n’est pas possible. 
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Figure 40 : Images de QCT de la colonne lombaire montrant une coupe axiale du corps, situé au 
dessus d’un fantôme d’hydroxyapatite (image de gauche). Images restreinte à une vertèbre 
séparées en compartiment cortical et trabéculaire (image centrale et droite). 

Des progrès sur la technologie de détecteur permettent d’atteindre 150 à 180 μm dans le plan, pour 

des coupes de 300 à 500 μm d’épaisseur (218). Ces appareils de recherche, désigné HRCT (« High 

resolution CT ») dans la littérature, permettent d’évaluer la partie la plus épaisse de la 

microarchitecture vertébrale. 

L’intérêt des techniques 3D réside dans leur possibilité d’imager la microarchitecture trabéculaire, 

et donner la dimension qui manque aux mesures d’histomorphométrie. Des progrès sur la résolution 

des appareils de QCT ont pu être fait, au prix de restreindre l’irradiation aux membres 

périphériques que sont le radius et le tibia. On parle alors de pQCT (« peripheral QCT »), dont la 

résolution atteint 200 à 500 μm dans le plan, pour des coupes de 500 μm d’épais (219,220).

Dans la famille des scanners dédiés aux mesures in vivo, le dernier venu est l’HR-pQCT (High 

resolution pQCT), qui constitue l’étape suivante au pQCT en termes de résolution. Disponible 

commercialement depuis 2005, l’HR-pQCT atteint une résolution isotropique de 82μm et constitue à 

ce jour la meilleure technique pour étudier la microarchitecture trabéculaire in vivo (221).

S’agissant de la technologie utilisée pendant le travail de thèse, il sera présenté plus en détail par 

la suite. 

Une résolution semblable à celle de l’histomorphométrie peut être atteinte, mais pour des 

techniques restreintes à des études in vivo sur petit animal, ou alors in vitro sur biopsies osseuses. Il 

s’agit de la famille des μCT (micro-CT), dont la résolution peut varier entre 80 et 20 μm selon les 

appareils (222).
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Resolution Temps 
d’acquisition Site de mesure Irradiation Paramètres 

mesurables 

QCT 500 - 300 μm 1 – 3 min 
Vertèbres,
Hanche,

Radius, Tibia 
1 - 3 mSv DMOv, géométrie 

HRCT 300 - 100 μm 1 – 3 min Vertèbres,
Radius 1 – 2 mSv DMOv, géométrie 

pQCT 200 μm 90s Radius Tibia < 2 μSv DMOv, géométrie 

HR-pQCT 82 μm ~3 min Radius Tibia < 3 μSv DMOv, géométrie, 
microarchitecture 

Tableau 4 : Progression technologique du scanner in vivo. 

4.2.1.2 Variables 3D exploitées 

L’accès à la 3è dimension permet de mesurer les DMO de façon volumétrique et non plus surfacique. 

De plus la résolution permet de distinguer l’os en compartiment cortical et trabéculaire. Les DMOv 

de l’os total, cortical et trabéculaire peuvent alors être mesurées. 

Lorsque la résolution le permet, la microarchitecture trabéculaire peut être évaluée comme en 

histomorphométrie suite à une segmentation du volume 3D. Le ratio de volume osseux trabéculaire 

sur le volume total (BV/TV), le nombre de travées (TbN), leur épaisseur (TbTh) et leur séparation 

(TbSp) peuvent être définis (223). Pour l’os cortical, l’épaisseur (CTh) et plus récemment la 

porosité (CtPo), peuvent aussi être évaluées (173). Les mesures d’épaisseurs peuvent être 

effectuées en faisant circuler une sphère de diamètre variable au sein des structures osseuses 

(travées ou os cortical), ce qui permet d’obtenir une cartographie d’épaisseur de la structure 

étudiée indépendamment de toute hypothèse sur la nature de la structure (224,225).

              
Figure 41 : Cartographie de l’épaisseur d’une structure sur l’ensemble de son volume (225,226).

Des indices non métriques sont aussi accessibles, à savoir le SMI (« Structural Model Index ») et le 

ConnD (Connectivity Density). Le SMI est l’équivalent du TbPf vu en histomorphométrie, appliquée à 
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une structure 3D, puisqu’il estime la variation de volume et de surface conséquente à une dilatation 

de la structure (224). Le SMI caractérise directement le type de réseau trabéculaire que l’on 

étudie, poutre ou plaque, et varie de 0 à 3. Ces valeurs extrêmes correspondent respectivement à 

une plaque et une poutre idéale1.

SMI = 0,44 SMI = 2,6 

Figure 42 : Illustration du calcul du SMI pour un réseau trabéculaire sain de type plaque (à gauche) 
et détérioré de type poutre (à droite). 

La densité de connectivité ConnD comptabilise directement sur la structure 3D le nombre de nœuds 

du réseau trabéculaire, c'est-à-dire le nombre des intersections des travées entre elles, rapporté 

ensuite sur le volume total (227). Une densité ConnD faible indique que le réseau trabéculaire est 

déstructuré, déconnecté. 

4.2.1.3 Limites des mesures in vivo

Les mesures tridimensionnelles de l’os sont séduisantes au premier abord. Cependant, elles 

n’apportent pas que des avantages. Tout d’abord, les doses d’irradiation du patient ne sont pas les 

même selon la technologie utilisée. Comme indiqué plus haut dans le Tableau 4, la QCT permet 

d’obtenir des images des vertèbres et de la hanche, mais au prix d’une irradiation élevée de l’ordre 

de quelques mSv. Le compromis entre bonne résolution in vivo et irradiation du sujet a abouti au 

développement de l’HR-pQCT, mais ne permet plus d’imager la vertèbre ou la hanche. Les 

recherches utilisant la tomographie se partagent donc entre la QCT et l’HR-pQCT (222).

Ensuite, il faut compter sur des difficultés dues à la segmentation des volumes en 3D. Ce processus 

dépend effectivement du seuil de détection de l’os qui est défini par le constructeur. Or, il n’existe 

pas de consensus sur le seuil minimal de détection à appliquer. Cela implique notamment qu’il n’est 

pas possible d’inclure dans le volume segmenté final, les travées osseuses qui sont en cours de 

formation et donc peu ou pas minéralisée. De la même façon, ces techniques d’imagerie ne 

permettent pas de faire la différence entre une structure osseuse détériorée du fait de 

1 SMI=4 correspond à une sphère idéale.
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l’ostéoporose et une structure osseuse fortement hypominéralisée, comme dans le cas de 

l’ostéomalacie. 

Par ailleurs, il faut aussi tenir compte d’effets dit de « volume partiel ». Il s’agit de problème de 

détection au niveau des bordures des structures imagées (Figure 43 et 44). En effet avec ces 

technologies in vivo, la taille des voxels ne descend que jusque 82 μm de côté. Or les travées 

osseuses ont une épaisseur qui varie entre 60 et 200 μm. Il n’est donc pas possible de détecter les 

travées dont la taille est inférieure à 82μm, alors qu’elles peuvent compter pour beaucoup dans la 

fragilité de la structure. 

Figure 43 : Principe des effets de volume partiel. En brun l’objet à imager. En bleu le nombre de 
pixels minimum pour imager l’objet en brun. Lorsque la résolution est relativement basse, les 
contours sont grossièrement pixélisés, et augmentent artificiellement la taille de l’objet. 

Figure 44 : Exemple de la dégradation d’un volume osseux, due aux effets de volume partiel. (a) 
image en coupe et 3D acquise par μCT à 16μm. (b) la même pièce osseuse acquise par HR-pQCT à 82 
μm (228).
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4.2.2 HR-pQCT

4.2.2.1 Présentation technique 

Grâce à de récents progrès techniques, il est maintenant possible d’accéder à la microarchitecture 

osseuse des sites périphériques in vivo avec une « haute résolution » de 82 μm isotropique. L’unique 

appareil atteignant ces performances pour une application clinique est l’Xtreme CT (Scanco Medical 

AG,  Brüttisellen, Suisse), commercialisé depuis 2004. Dans le monde on compte une trentaine de 

centres disposant de cet appareil. En France cinq centres l’ont à disposition :  

- le MEDES (centre des études sur la médecine spatiale) à Toulouse 

- l’hôpital de Lariboisière à Paris 

- l’hôpital Nord de St Etienne 

- l’hôpital Edouard Herriot à Lyon 

- et dernièrement l’hôpital d’Orléans 

Cet appareil est doté d’un détecteur bi-dimensionnel de (1536 x 127) pixels de 82 μm de côté, qui 

fait face à un tube à rayons X (faisceau conique, 60 kV, 900 μA, taille du spot au point focal : 80 

μm). Cet ensemble permet l’acquisition simultanée de 110 coupes parallèles de 82 μm d’épaisseur 

en moins de 3 minutes, ce qui correspond à un volume osseux long de 9mm. L’irradiation effective 

est très faible et atteint 3 μSv par examen. 

Figure 45: Xtreme CT (Scanco Medical AG, Suisse). 

Un contrôle qualité est assuré par la mesure quotidienne d’un fantôme contenant 4 cylindres 

d’hydroxyapatite avec des densités différentes (Figure 46). Cela permet d’une part de s’assurer de 

la stabilité du système d’imagerie, et de pouvoir convertir les atténuations des rayons X en DMO 

volumétrique exprimée en mg d’hydroxyapatite par cm3 (DMOv, en mg.HA/cm3).
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Figure 46 : Fantôme de densité d’hydroxyapatite de l’Xtreme CT (gauche). Coupe 2D du fantôme de 
densité (milieu). Coupe 2D d’un fantôme permettant de s’assurer de la stabilité géométrique des 
images (droite). 

Les mesures s’effectuent au niveau du radius ou du tibia distal, le membre du côté non-dominant 

étant inséré dans une attelle en fibre de carbone pour maintenir la position à l’intérieur du scanner. 

Un cliché radiographique préalable est effectué afin de positionner manuellement une ligne de 

référence au niveau du plateau qui constitue l’extrémité distale du radius ou du tibia. La zone de 

mesure est située respectivement à 9,5 mm et 22,5 mm du côté proximal de la ligne de référence 

(Figure 47).  

Figure 47 : Positionnement de la zone de mesure. 

4.2.2.2 Evaluation de la microarchitecture osseuse 

L’exploitation des images reconstruites se fait après une étape de contourage semi-automatique, 

qui consiste à ne sélectionner que l’os que l’on souhaite analyser et ce sur les 110 coupes que l’on 

souhaite analyser (Figure 48). Un programme d’analyse effectue automatiquement la dissociation de 

l’os en un compartiment cortical et trabéculaire, puis effectue une opération de segmentation de 

l’image (Figure 49). Au cours de celle-ci, les voxels dont la densité dépasse le seuil de 40% de 

l’intensité maximum sont considérés comme de l’os (229), et le reste est exclu de la structure 

finale, sur laquelle est évaluée la microarchitecture trabéculaire. 

70



Chapitre 4 : Caractérisation de la structure osseuse 

Figure 48 : Coupe 2D du poignet (à gauche), et de la jambe (à droite). 

Figure 49 : Tibia segmenté. En blanc l’os cortical. En vert l’os trabéculaire. 

Les DMOv sont mesurées pour l’os entier (Dtot), le compartiment cortical (Dcort) et trabéculaire 

(Dtrab), avant l’opération de segmentation de l’image.  

Après l’étape de segmentation il est possible de mesurer directement le nombre de travées (TbN, 

en mm-1) et l’hétérogénéité du réseau (TbSpSD, en μm) (223,230). Ces mesures sont effectuées par 

le biais de l’extraction d’un squelette du réseau trabéculaire dont chaque segment représente l’axe 

central d’une travée osseuse (Figure 50). L’espace moyen qui sépare ces travées réduites au strict 

minimum peut être mesuré par la méthode des sphères (cf. Figure 41 p.66), dont la valeur inverse 

définit ce qu’on désigne par « nombre de travées », TbN. Notons qu’il s’agit en fait de la densité 

des travées osseuses, comme l’indique son unité en mm-1, et non pas de l’estimation du nombre 

total de travées du réseau spongieux. Cette approche qui exploite la 3è dimension qui donne tout 

son sens à cette technique d’imagerie 3D constitue une amélioration considérable de l’évaluation 

de la microarchitecture trabéculaire. En effet, TbN était jusqu’ici calculé essentiellement à partir 

du modèle plaque du réseau trabéculaire défini par Parfitt, dans le cadre de l’histomorphométrie et 

ce même en μCT. Jusqu’à un certain point, l’approche en 3D permet de s’affranchir de ce type 

d’hypothèse. 
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Figure 50 : Squelettisation de l’os trabéculaire. A gauche: le réseau trabéculaire segmenté. A 
droite: le squelette du réseau trabéculaire. 

Idéalement, avec une forte résolution comme en μCT, il conviendrait d’évaluer l’épaisseur des 

travées TbTh par la méthode directe des sphères. Cela étant les effets de volume partiel non 

négligeables nuisent à la reconnaissance des bords d’une travée. De mauvaises corrélations ont été 

rapportées par MacNeil et Boyd entre les mesures directes de TbTh par la méthode des sphères 

entre μCT et HR-pQCT (R²=0,10), pour des mesures in vitro de radius cadavérique (231).

En effet, si la résolution des images est excellente pour une mesure in vivo, elle n’est reste pas 

moins insuffisante pour détailler correctement les travées les plus fines entre 60 et 120 μm 

d’épaisseur. Ceci nous amène à calculer l’épaisseur trabéculaire TbTh, plutôt qu’à la mesurer de 

façon à s’affranchir d’une certaine façon des effets de volume partiel. En considérant qu’un os 

entièrement minéralisé a une DMOv de 1 200 mg.HA/cm3, on calcule la fraction volumique d’os dans 

le compartiment trabéculaire (BV/TV, en %) comme BV/TV=Dtrab/1 200. Ce calcul permet d’obtenir 

l’épaisseur des travées (TbTh, en μm) ainsi que leur séparation (TbSp, en μm), selon les mêmes 

formules employés qu’en histomorphométrie : TbTh = (BV/TV)/TbN, et TbSp = (1-(BV/TV))/TbN 

(230).

S’agissant de l’os cortical, celui-ci est défini lors de la segmentation suivant l’hypothèse qu’il s’agit 

de l’élément le plus épais de la structure osseuse. Un filtrage gaussien exclut  donc les éléments les 

plus fins de la structure, supposés être les travées osseuses. Cependant l’épaisseur corticale (CTh) 

est par défaut calculée plutôt que mesurée sur cet os cortical, pour s’affranchir des effets de 
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volume partiel inhérents à la mesure directe. Pour cela, l’os cortical est considéré comme étant un 

cylindre idéal d’épaisseur faible : CTh = Ct.Ar/(2xCt.Pm), où Ct.Ar est la surface de l’os cortical et 

Ct.Pm son périmètre extérieur. 

Par ailleurs, du fait de l’image 3D qui est obtenue, il est possible d’étudier les aspects topologiques 

de la structure par l’évaluation des paramètres non-métriques que sont le Structural Model Index, la 

densité de connectivité et le degré d’anisotropie qui ont été décrits auparavant. 

4.2.2.3 Validation in vitro

Si l’approche en 3D apporte une alternative élégante à la mesure de TbN, le calcul de TbTh et TbSp 

notamment, utilisant les formules de Parfitt, peut engendrer une certaine insatisfaction quant à 

l’exploitation de la 3D. Cela étant, ce compromis qui se justifie par la minimisation des effets de 

volumes partiels s’avère payant. En effet, les études de validation in vitro de l’HR-pQCT ont 

rapportés d’excellentes corrélations de microarchitecture trabéculaire entre les résultats du 

prototype de l’HR-pQCT (résolution 165μm) et ceux de μCT (résolution 28μm) obtenus sur les mêmes 

pièces osseuses (230). Par exemple, les mesures du nombre de travées était très bien corrélées 

entre les deux techniques avec r=0,81, et le calcul de l’épaisseur des travées trouvait une 

corrélation de r=0,92 avec la mesure réelle sur l’image de μCT. Cependant il a été observé un 

manque d’exactitude de l’évaluation de microarchitecture à 165μm par rapport à l’évaluation à 

28μm. 

MacNeil et Boyd ont confirmé que ce compromis 2D/3D sur l’évaluation de la microarchitecture  

permettait d’obtenir des corrélations modérées voire importante entre les paramètres de 

microarchitecture évalués par HR-pQCT à 82μm et par μCT à 20 μm (231). Cependant, cette étude a 

montré une corrélation très faible du SMI entre les deux techniques de scanner. L’imprécision, due 

à la différence de résolution, de ce type de mesure non-métrique comme le SMI, mais aussi la 

densité de connectivité et le degré d’anisotropie, a été confirmé récemment dans une étude 

utilisant des os d’humains et d’animaux (228).

4.2.2.4 Les premières études in vivo

Outre ses bonnes performances in vitro, il s’avère que cet appareil bénéficie d’une bonne 

reproductibilité. Les coefficients de variations pour les mesures in vivo ont été mesuré sur 15 

femmes préménopausées, sur 3 mesures répétées au radius et au tibia. Ces coefficients variaient de 

0,7 à 1,5% pour les paramètres de DMOv, et de 0,9 à 4,4% pour les paramètres de microarchitecture 

(221). Etant donné les seuils de variations significatives observés pour les DMOv, une baisse de 

DMOv doit dépasser 4,2% pour être significative, ce qui est une variation plausible sur un an pour 

une population vieillissante normale. A ce jour nous ne disposons pas de données longitudinales sur 

une population saine confirmant cette dernière observation (232).
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Une première étude transversale de population a été effectuée par Khosla sur la cohorte 

épidémiologique de Rochester (324 femmes et 278 hommes, 21 à 90 ans) (169). Cette étude montre 

que si la diminution de densité trabéculaire est du même ordre de grandeur entre l’homme et la 

femme entre 20 et 90 ans (respectivement, Dtrab = -26% et -27%), les mécanismes semblent être 

différents. En effet les femmes subiraient au cours du temps une perte substantielle de travées 

( TbN = -13% vs +7% chez les hommes, p<0,001), qui résulte en une augmentation de l’espace qui 

les sépare ( TbSp = +24% vs -2% chez les hommes, p<0,001). En revanche, les hommes semblent 

disposer de travées plus épaisses à la fin de la croissance, et avec le temps elles s’affinent sans 

pour autant disparaître ( TbTh = -28% vs -14% chez les femmes, p<0,01), le nombre et l’espacement 

des travées restant sensiblement constant. Or, comme nous l’avons vu, la perte de connectivité du 

réseau trabéculaire engendre une perte de résistance mécanique (voir Chapitre 3). Cette étude 

suggère donc que la différence de mécanismes de perte trabéculaire entre l’homme et la femme 

pourrait expliquer en partie la prépondérance des fractures ostéoporotiques chez la femme, et à 

l’inverse “l’immunité” des hommes à ces fractures. Cette précision de la physiologie du 

vieillissement osseux n’a pas été mise en évidence chez la même population, avec des données de 

pQCT et QCT (233). Une autre étude, pédiatrique cette fois-ci (133 filles et 146 garçons, 15 à 20 

ans) a permis d’observer la meilleure constitution osseuse des garçons à la fin de la puberté (234),

et irait donc dans le sens des premières observations de Khosla.  

Par ailleurs, diverses études transversales ont permis d’associer les paramètres de DMOv et de 

microarchitecture osseuse avec des fractures ostéoporotiques, vertébrales ou non vertébrales, 

relativement indépendamment de la DMOs mesurée par DXA (120,235-239), notamment en 

soulignant l’importance du paramètre qui quantifie l’hétérogénéité du réseau trabéculaire TbSpSD : 

le réseau trabéculaire étant désorganisé chez les femmes fracturées par rapport à des témoins non 

fracturées (221,235,236).

Toutes ces études soulignent la capacité de l’Xtreme CT à apporter in vivo de nouveaux éléments à 

la compréhension de la fragilité osseuse et de la physiopathologie de l’ostéoporose, ainsi qu’au suivi 

des traitements au cours des études cliniques (98,240).

4.2.2.5 Les dernières avancées 

Ces dernières années, de nouveaux outils ont été développés en vue d’exploiter plus avant les 

avantages de la 3D dans l’évaluation de la microarchitecture. 

L’analyse directe de la topologie du réseau trabéculaire fait ses débuts, à l’instar du SMI qui qualifie 

grossièrement un aspect plutôt plaque ou poutre de l’ensemble du réseau (cf p.67). De récents 

algorithmes issus de la μCT permettent de labelliser chaque travée selon sa structure plaque ou 

poutre, ce qui permet de quantifier précisément le nombre de poutres, de plaques, leurs 

épaisseurs, ou encore leur interconnections (Figure 51) (241-243). Ce raffinement de l’étude de la 

microarchitecture trabéculaire devrait permettre de mieux apprécier les effets des traitements 

anti-ostéoporotiques, ainsi que les déterminants de la résistance osseuse à l’échelle de l’HR-pQCT. 
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Figure 51 : Description de la topologie trabéculaire, décomposée en plaques (jaunes) et en poutres 
(bleu) (243).

L’analyse de l’os cortical n’est pas en reste. Des améliorations ont été récemment apportées sur 

son évaluation actuelle (cf p.72). En effet, le processus de filtrage gaussien pose un problème 

lorsque l’os cortical est trop fin, ou a contrario si l’os trabéculaire est trop épais (Figure 52) (244).

Lorsque l’os cortical est trop fin comme cela peut être le cas au radius, il est très mal reconnu par 

le filtrage gaussien. A l’inverse, pour un os avec des travées épaisses, celles-ci passent au travers du 

filtrage et se retrouve dans la structure corticale définie par défaut. Une méthode alternative de 

segmentation de l’os cortical a été développée pour pallier à ces défauts (173,244,245). Cette 

alternative dite de « double seuillage » permet de retrouver les parties fines de l’os cortical, et par 

la même occasion de définir la limite endostale qui permet d’exclure les travées mêmes les plus 

épaisses (Figure 52). 

Figure 52 : Comparaison de la segmentation de l’os cortical selon le filtrage gaussien (en haut, GS), 
et le double seuillage (en bas, DT). A gauche: un radius avec une corticale fine (à gauche). Au 
milieu: un radius avec une corticale épaisse. A droite: un tibia avec des travées épaisses résiduelles 
après le filtrage gaussien (244).
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Cette définition plus adéquate de l’os cortical permet aussi de quantifier la porosité corticale, par 

le pourcentage de cavités ou la dimension des canaux. Il s’agit d’éléments supplémentaires 

désormais accessible par HR-pQCT dont on sait qu’ils jouent un rôle sur l’intégrité mécanique de 

l’os cortical (171,246,247). En effet la formation de « canaux géants » (diamètre>385μm) au 

niveau du col fémoral pourraient être attribué à une résorption osseuse excessive et/ou à une 

réduction des charges mécaniques supportées par les os (246-248). Il a été observé chez des 

primates immobilisés pendant 7 mois la formation de cavités de résorption allant de 500 à 1500μm 

dans l’os cortical (248). Les pores qui sont détectés par HR-pQCT sont de taille importante, car la 

résolution ne permet pas une bonne définition des pores dont la taille ne dépasse pas 3 voxels, soit 

246μm. Dans des cas de diabète de type II, il a été observé une porosité corticale  plus importante 

que chez les contrôles : on observait en moyenne 4,3% et 7,5% de porosité chez les diabétiques 

contre 1,9% et 5,5% chez les contrôles, respectivement au radius et au tibia (249). Cette forte 

déteriotioration de l’os cortical illustrée en Figure 52 peut compromettre la résistance osseuse en 

flexion, sans pour autant impacter de façon significative la résistance en compression. Les 

différences pour la raideur en compression entre les groupes diabétique et contrôle sans fractures 

étaient en moyenne de 3%  au radius et de 12% au tibia (p>0,05). 

A C

B D

Figure 53 : Porosité corticale observable par HR-pQCT. En haut : une coupe médiane du tibia distal. 
En bas : observation par transparence des cavités au sein de l’os cortical (en vert). A et B : Tibia 
d’un contrôle. C et D : Tibia d’un patient diabétique de type 2, ayant souffert de fracture par 
fragilité (249).
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Enfin on peut noter le développement d’algorithmes de recalage en 3D, qui devraient permettre un 

affinement des suivis longitudinaux. En effet, les mesures de suivi sont par défaut gérées par un 

simple critère de recalage basé sur la surface moyenne de l’os. Cette technique ne permet pas une 

correspondance parfaite entre plusieurs mesures d’un même patient, et reste approximative d’un 

certain point de vue. Le recalage 3D va plus loin, car il effectue une superposition optimisée des 

images prises à différents temps (Figure 54) (232,250,251). Cette technique permet en μCT 

d’obtenir une reproductibilité des mesures qui est excellente, inférieure à 2% (250). En HR-pQCT, le 

recalage 3D a permis d’améliorer légèrement la reproductibilité des mesures sur des pièces 

cadavériques (232). Les apports de cette technique aux mesures in vivo sont en cours d’étude 

(251).

Figure 54 : Recalage 3D sur un tibia pour une patiente de 70 ans, suivie pendant 18 mois après 
traitement par tériparatide. En noir l’image de la 1re acquisition, en orange celle de l’acquisition 
suivante, et en gris les zones communes aux deux images. En haut : coupe vue de dessus. En bas : 
vue de profil qui met en évidence une différence d’angle entre les deux images (données non 
publiées).
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Néanmoins, l’impact de la baisse de résolution entre la μCT et l’HR-pQCT sur le recalage 3D reste à 

déterminer. Dans le meilleur des cas, il devrait être possible de localiser les zones où la résorption 

et de formation osseuse agissent de façon importante. Cela pourrait être un outil susceptible 

d’intéresser fortement les laboratoires pharmaceutiques concernant l’observation directe des effets 

de leurs médicaments. 

Bien que ces trois points d’exploitation de la 3D en soient chacun à des stades différents de 

développement, leurs apports aux mesures actuelles d’HR-pQCT paraissent prometteurs en termes 

d’enrichissement sur la compréhension de la fragilité osseuse, notamment en association avec les 

analyses en éléments finis qui font l’objet de la dernière partie de ce chapitre.  

4.2.3 Imagerie par résonance magnétique 

4.2.3.1 Technique de mesure 

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) est une méthode d’imagerie qui permet comme le 

scanner d’obtenir des vues en 3D de parties anatomiques du corps humain, sans l’utilisation de 

rayons X comme c’est le cas pour le scanner. L’IRM exploite le magnétisme de l’atome d’hydrogène, 

atome le plus abondant dans la matière organique, notamment l’eau (252). Cette technique est 

présentée sans entrer dans les détails de ses fondements physiques. L’atome d’hydrogène crée 

naturellement un faible champ magnétique, qui peut être influencé par son environnement. L’IRM 

exploite la résonance que l’on peut créer entre le champ magnétique naturel de l’hydrogène avec 

un fort champ magnétique artificiel pour localiser ces atomes. 

Tout organe contenant de l’eau en grande quantité est visible en IRM, ce qui en fait un outil 

classiquement utilisé pour observer les anomalies anatomiques des tissus mous tels que les organes, 

les muscles ou les tendons par exemple. L’eau participe peu à la constitution du cristal 

d’hydroxyapatite qui minéralise l’os. De fait l’os produit un signal très faible en IRM, alors que les 

tissus avoisinant ont pour la plupart un signal fort, ce qui fait que c’est par contraste négatif qu’on 

visualise l’os en IRM. Cependant, l’application de l’IRM à l’étude de l’os a fait l’objet d’adaptations 

importantes par rapport à l’application clinique usuelle (253,254).

La résolution dépend de la puissance de l’aimant qui produit le champ magnétique de l’IRM, 

exprimé en Tesla (T). Les IRM couramment utilisé en clinique ont un champ magnétique de 1,5 T, 

voire 3 T1. Les dernières générations d’IRM vont aujourd’hui jusqu'à 7 T (255,256).

L’IRM produit comme le scanner des images en coupe de la région étudiée, et sa résolution in vivo

est de l’ordre de 150 à 300 μm dans le plan de coupe, dont les épaisseurs vont de 300 à 500 μm 

(256,257). A cette résolution, les éléments les plus épais de l’os trabéculaire apparaissent à 

l’image ce qui rend possible l’évaluation de sa microarchitecture avec certaines limites (258).

1 A titre de comparaison, le champ magnétique terrestre est inférieur à 1 mT. 
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D’autres appareils d’IRM, utilisés uniquement en recherche, exploitent le champ magnétique du 

phosphore (259-261). Le phosphore fait partie de la constitution du cristal d’hydroxyapatite, ce qui 

rend possible de visualiser directement l’os par l’IRM du phosphore. 

4.2.3.2 Variables exploitées 

L’IRM de l’hydrogène n’exploite pas directement le signal produit par l’os, il n’est pas possible avec 

cette technique d’effectuer des mesures de DMOv comme c’est le cas avec les techniques 

ionisantes. Cette technique ne sert principalement qu’à imager la structure en 3D de l’os 

trabéculaire. 

Si la résolution paraît peu satisfaisante pour évaluer directement la microarchitecture trabéculaire, 

les mesures apparentes qui en sont faites (TbN, TbTh ou TbSp) sont fortement corrélées avec les 

mesures réelles faites avec des techniques disposant d’une meilleure résolution (258).

L’IRM du phosphore rend possible des mesures de DMOv, qui n’est pas accessible en IRM de 

l’hydrogène. 

Figure 55 : 3 Coupes axiale du tibia distal d’un même patient. IRM 7 Tesla (gauche), IRM 3 Tesla 
(milieu), et HR-pQCT (droite) (256).

4.2.3.3 Avantages 

L’IRM offre une alternative non ionisante qui permet de visualiser l’os trabéculaire en 3D. Même si 

les mesures sont indirectes, elles ont été corrélées avec les mesures directes qu’on peut en faire 

avec des techniques de meilleure résolution. Par ailleurs, les résultats d’IRM sont tout à fait 

cohérents avec les effets de l’âge ou de la maladie (262,263). Ils permettent aussi de discriminer 

des patients ayant eu une fracture de hanche ou des vertèbres, de patients n’ayant jamais souffert 

de fractures ostéoporotiques, voire d’améliorer les résultats statistiques lorsqu’ils sont combinés à 

la DMOs mesurée par DXA (264).
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Concernant l’IRM du phosphore, des résultats préliminaires suggèrent qu’elle permet de mieux 

différencier des cas animaux d’ostéoporoses et d’ostéomalacies que les techniques employant les 

rayons X (259).

4.2.3.4 Limites 

L’IRM classique ne permet pas la mesure de densité volumétrique, et nécessite une acquisition 

supplémentaire avec un appareil dédié (l’IRM du phosphore) pour obtenir cette mesure. 

Par ailleurs, il est peu s’avérer délicat de déterminer précisément la limite périostée de l’os 

cortical. En effet la présence de tendons ou de ligaments voisins du périoste produisent un signal 

IRM important qui peut perturber la détection (en négatif) précise de l’os cortical, ce qui limite 

l’exploitation de ce type d’imagerie (254).

Ajoutons à ces limites théoriques, des limites pratiques non négligeables. Pour une IRM de l’os, le 

personnel technique doit avoir suivi une formation spécifique, du fait des adaptations des séquences 

d’émission du signal. De plus, l’examen est relativement long par rapport aux techniques ionisantes, 

et peuvent prendre de 10 jusqu'à 15 minutes (et jusqu'à 1 heure pour l’IRM du phosphore), temps 

pendant lequel le patient doit rester immobile (256).

Il existe en outre peu de données disponibles sur les changements observables en IRM relatifs aux 

traitements (265), et le recul n’est pas encore suffisant pour disposer de données démontrant une 

prédiction du risque fracturaire. 

Ces aspects font de l’IRM une technique encore peu utilisé dans la recherche sur la fragilité osseuse.  

4.3 ANALYSES EN ELEMENTS FINIS 

La méthode d’analyses en éléments finis (« Finite Element Analysis », FEA) est issue du domaine des 

mathématiques et de l’informatique. Il s’agit d’un outil de calcul qui permet la simulation de 

phénomènes physiques, ce qui en fait un outil largement utilisé dans le domaine de l’ingénierie.  

L’objet du travail de cette thèse réside dans l’application de la FEA à partir des données d’HR-pQCT 

sur des données cliniques. La mise au point de la FEA en elle-même n’a pas été abordée, s’agissant 

d’une branche des mathématiques qui fait l’objet d’un travail d’une haute complexité en constante 

évolution.

4.3.1 Introduction

La FEA est un outil informatique utilisé dans divers domaines de l’ingénierie depuis les années 1950: 

comme en physique du semi-conducteur, en mécanique des fluides pour l’étude de 

l’aérodynamisme ou la météo par exemple, ou encore la résistance des matériaux pour l’étude de 

leurs déformations.  
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Le principe de la FEA est d’étudier un objet continu non pas comme tel, car il s’agit parfois d’un 

problème trop complexe à résoudre, mais comme un ensemble d’éléments distincts, connectés, et 

de taille finie ; d’où le nom de la méthode. A chaque élément sont alors associées les propriétés et 

les équations physiques adéquates selon le problème que l’on étudie : température en météo, 

propriétés mécaniques en résistance des matériaux, etc...  

Autrement dit, plutôt que de résoudre une seule fois le problème posé sur l’objet de départ pour en 

connaître ou prédire son comportement de façon continue, on préfère diviser le problème en un 

nombre très important de sous-problèmes liés entre eux puis résoudre chacun d’entre eux. La 

compilation de l’ensemble des solutions apportées à chaque élément permet ainsi de s’approcher 

du comportement de l’objet initial s’il avait été traité de façon continue.  

C’est l’exemple de la météo qui illustrera cette introduction pour familiariser le lecteur avec cet 

outil, car il s’agit d’une application courante insoupçonnée de la FEA. Cela étant c’est bien le 

domaine de la résistance des matériaux qui nous intéresse in fine, application sur laquelle nous 

reviendrons par la suite. 

En météorologie, l’objet étudié est le ciel, ou l’atmosphère pour être plus précis, dont on souhaite 

connaître les variations de température et de pression notamment. Dans la science du ciel, il est 

impossible de trouver une seule et unique fonction qui permette de déterminer la température ou 

la pression dans un point donné du ciel, ce qui rend la FEA indispensable. En France, pour en arriver 

aux prévisions météorologiques telles qu’on les reçoit quotidiennement, les ingénieurs découpent le 

ciel en cubes de 15 à 2,5 km de côté (selon le phénomène étudié et la précision voulue), pour 

lesquels on étudie la température ou la pression (266).

Le nombre, la forme et la taille des éléments sont tout autant de paramètres qui sont déterminants 

pour l’application de la FEA, et qu’on définit comme un ensemble dénommé « maillage ». Le 

maillage est propre à chaque application, et traduit sa complexité et sa précision. Plus le maillage 

est fin (c'est-à-dire que les éléments sont petits et nombreux), plus le modèle est complexe, précis 

et difficile à résoudre, et c’est ici qu’entre en jeu l’outil informatique : c’est un ordinateur doté 

d’une importante puissance de calcul qui résout l’ensemble des équations du modèle. C’est ce qui 

donne la dimension de « simulation informatique » pour la résolution de tels problèmes, et qui 

désigne souvent la FEA dans la vie courante.  

La FEA permet donc de simuler les changements météorologiques des jours à venir, mais il s’agit du 

seul moyen d’y parvenir. En résistance des matériaux, on aura souvent la possibilité d’effectuer des 

tests mécaniques pour observer leurs déformations, et de faire des simulations pour les prédire pour 

obtenir à un résultat spécifique. C’est notamment le cas dans l’industrie automobile qui se sert de 

la FEA et des fameux « crash-test » pour améliorer la sécurité des véhicules qui sont développés 

(Figure 52).  
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Dans le domaine qui nous intéresse, la biomécanique, la FEA permet de reproduire in silico les 

essais mécaniques qui sont effectués pour la plupart sur des pièces osseuses obtenue post mortem.

En effet il a été possible de mesurer in vitro la force nécessaire pour créer une fracture sur des 

vertèbres, hanche ou radius (111,118,267,268). Grâce à l’imagerie 3D, il est possible d’utiliser la 

FEA pour simuler les mêmes tests mécaniques que l’on aurait pu faire si la pièce osseuse avait été à 

disposition. Autrement dit, il devient désormais possible d’accéder aux propriétés biomécaniques 

des os de façon non-invasive in vivo. Ajoutons que la FEA est le seul moyen de connaître la 

distribution des contraintes, dite de Von Mises, qui s’appliquent en tout point de la pièce osseuse en 

réponse à une contrainte extérieure, les moyens expérimentaux actuels ne permettant pas 

d’acquérir cette information. 

Figure 56 : Exemples d’applications de la FEA dans l’ingénierie. Image du haut : Cartographie de la 
pression atmosphérique (les zones de mauvais temps sont les zones de hautes pression en rouge). 
Image du bas : Simulation d’un crash test automobile. 

Par ailleurs, la FEA est aussi utilisée pour la conception de prothèses anatomiques. De sorte que les 

prothèses utilisées par exemple pour une reconstruction osseuse après fracture, ou un 

remplacement intégral de la hanche, remplissent les mêmes fonctions mécaniques que l’os qu’elles 

remplacent.
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4.3.2 Intérêt de la FEA dans l’ostéoporose 

Depuis quelques années, l’usage de la FEA connaît un bel essor dans le domaine de l’ostéoporose 

(111,121,269-273). En effet la FEA permet de simuler le scénario de chute, et d’y intégrer l’image 

de l’os que l’on souhaite étudier. Parmi les résultats de la simulation, nous noterons la raideur de 

l’os, la distribution des contraintes de Von Mises au sein de l’os soumis à la force de chute, et 

éventuellement les déformations subies par l’os. 

Cela nous ramène à la possibilité du calcul du ratio , défini au Chapitre 3. Jusqu’ici le terme du 

dénominateur (la résistance osseuse) restait une inconnue expérimentale in vivo, alors que le terme 

du numérateur (la force extérieure) a déjà été déterminé pour divers scénarios de chute 

(267,274,275), ou de charge porté par les vertèbres (118).

L’accessibilité de la mesure de la résistance osseuse in vivo grâce à la FEA rend donc possible 

l’évaluation de in vivo. Cette possibilité de quantifier mécaniquement la fragilité osseuse offre 

de nouvelles pistes de recherche pour les études épidémiologiques et cliniques (121).

Grâce à l’imagerie 3D, il est possible d’étudier les aspects structurel et mécanique de l’os sur un 

seul et même échantillon de façon non-invasive. La combinaison de ces deux aspects offre une 

opportunité de comprendre plus finement d’une part les rôles de chaque déterminant accessible à 

cette résolution sur la résistance osseuse résultante, et d’autre part de préciser les changements 

produits par les médicaments anti-ostéoporotiques sur la structure osseuse. 

4.3.3 Mise en œuvre 

4.3.3.1 Le maillage 

Etant donnée un volume osseux acquis par imagerie 3D, QCT ou IRM, la première étape préalable 

aux essais de simulation est l’étape du maillage de l’os considéré. Le maillage est l’ensemble des 

éléments choisis pour représenter l’os dans son ensemble. Ces éléments peuvent avoir des formes 

variées, hexaédriques ou tétraédriques pour la majorité, et des dimensions variées. D’une façon 

générale, la complexité des éléments est associée à la précision souhaitée lors de la simulation.  

Le maillage le plus évident à exploiter est issu de la conversion des voxels de l’image 3D en des 

éléments hexaédrique partageant les mêmes dimensions (270). Dans ce cas des algorithmes existent 

pour effectuer cette conversion directe, et la précision des résultats de la FEA est directement 

tributaire de la résolution de l’image en 3D à partir de laquelle on travaille. 
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Figure 57 : Une pière osseuse représentée par deux maillages différents. A gauche, un maillage 
hexaédrique régulier. A droite, un maillage tétraédrique à dimensions variables. 

Il faut noter que pour des études plus précises, le maillage peut être plus sophistiqué, notamment 

avec une variation de la forme et de la taille des éléments au plus près des interfaces existantes 

(273). Dans cette situation, il faut adapter le maillage à chaque objet auquel on souhaite appliquer 

une FEA. Par ailleurs, le nombre d’éléments est considérablement plus élevé que dans le cas d’un 

maillage obtenu par conversion directe, et le temps de calcul pour la simulation est notamment lié 

au nombre d’éléments du maillage (de l’ordre du million d’élément). 

Une fois le maillage réalisé, il faut définir les conditions dans lesquelles se déroule la simulation. 

D’une part les propriétés mécaniques de chaque élément sont à définir, et d’autre part le type de 

test ainsi que les conditions aux limites. 

4.3.3.2 Propriétés des matériaux 

Pour parvenir à déterminer la résistance globale de l’os modélisé, il est nécessaire d’attribuer les 

propriétés mécaniques adéquates à chaque élément qui le constitue. Dans le cas d’un test 

mécanique, il faut définir le module d’Young et le coefficient de Poisson pour chaque élément. 

Les mesures in vitro indiquent une valeur peu variable pour le coefficient de Poisson, généralement 

définie à 0,3. Quant au module d’Young, qui caractérise la déformation linéaire caractéristique du 

matériau les valeurs qui sont rapportées in vitro varient de 10 à 23 GPa, selon les méthodes 

acoustiques ou mécaniques pour les déterminer (109-111). Il est par ailleurs possible de d’étudier 

plus finement la structure en définissant un module d’Young dans chaque direction de l’espace, ce 

qui revient à définir un tenseur des contraintes dans le jargon mécanique. Ce raffinement de la 

modélisation permet de tenir compte de l’anisotropie des propriétés mécaniques de l’os, que nous 

avons vue au Chapitre 3. 

Les propriétés matérielles comme le module d’Young peuvent être définies de deux façons 

différentes. Soit on attribue à chaque élément le même tenseur, et donc le même module d’Young, 

de façon à rendre le matériau homogène. Cela est possible si la résolution permet de détailler 
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suffisamment la structure osseuse. Autrement, on peut définir des modules d’Young différent pour 

chaque élément, en tenant compte de la densité du voxel associé sur l’image 3D, ce qui constitue 

un modèle plus proche de la réalité lorsque la résolution est suffisante. Ceci étant, cette seconde 

option est la méthode utilisée par défaut lorsque la résolution n’est pas suffisante pour détailler la 

structure trabéculaire (269,276).

4.3.3.3 Choix du test mécanique et conditions aux limites 

Il faut définir le type de test mécanique que l’on veut effectuer : une compression, flexion, torsion 

ou même un cisaillement. Le modèle mécanique que l’on veut simuler peut être l’un ou une 

combinaison de ces tests élémentaires. Il faut alors intégrer dans la simulation les équations de la 

physique mécanique qui y correspondent, et qui seront résolues numériquement par l’ordinateur.  

Enfin, les derniers paramètres indispensables sont les conditions aux limites, sans lesquelles il est 

impossible de résoudre les équations du phénomène modélisé. Pour un volume d’os soumis à un test 

de compression, il s’agit de définir si les extrémités sont libres de se déformer sous la contrainte 

mécanique extérieure, qui par ailleurs doit aussi être définie. 

4.3.3.4 Vers l’application clinique 

La perspective de l’utilisation de la FEA en recherche clinique, et in fine en routine clinique, paraît 

séduisante, mais représente un investissement non négligeable. En effet, l’investissement est 

représenté par les ressources informatiques nécessaires aux simulations numériques. D’une façon 

générale, cela nécessite une station de travail informatique qui est dédiée à ce genre d’application, 

qu’on appelle parfois « super-calculateur ». Cela a directement trait à la complexité de la 

simulation que l’on souhaite effectuer, qui est définie par les éléments que nous venons de décrire : 

- le maillage : le nombre, la forme et la taille des éléments. 

- le tenseur des propriétés matérielles : son isotropie rend le modèle plus simple à 

résoudre, à l’inverse de son anisotropie. 

- les équations du problème : leur caractère linéaire rend le modèle simple et stable, 

alors leur non-linéarité risque de le rendre instable et insoluble (277).

Les modèles les plus réalistes sont les plus complexes et aussi les plus longs à résoudre. Par ailleurs, 

le temps de simulation dépend directement des capacités de calcul des processeurs des stations de 

travail dédiées à cela. 

Bien que les progrès des technologies informatiques soient exponentiels et que les coûts tendent à 

baisser en fonction de ces progrès, les investissements dans ce type de matériel professionnel 

restent élevés. 

Pour l’application clinique, il faut donc trouver un compromis entre le réalisme de la simulation 

effectuée, et les ressources informatiques sur lesquelles un service de clinique et/ou de recherche 

peut investir. Ce sont notamment les critères de maillage et de linéarité des équations qui jouent le 

plus sur la complexité des simulations et sur lesquels nous reviendrons par la suite. 
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Figure 58 : Distribution des contraintes de Von Mises au sein de l’os, après FEA (271,272)

            

Figure 59 : Montage expérimental pour la validation in vitro des résultats de FEA appliquée au 
radius, comparés aux résultats expérimentaux. Image du haut : Test de compression axial d’un 
radius (111). Image du bas : Test de compression sur un fémur, dans une situation de chute en 
arrière (115).

4.3.4 Validation 

La validation de la FEA comme outil pour mesurer la résistance osseuse a été faite sur des pièces 

cadavériques pour mener en parallèle les simulations et les vrais tests mécaniques (Figure 59, page 

suivante). Dans un premier temps, le scan de l’os ex vivo est réalisé par une technique d’imagerie 

3D, pour pouvoir réaliser ultérieurement les simulations numériques. Ensuite les tests mécaniques 
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sont réalisés sur les pièces en question, de sorte que les propriétés mécaniques réelles soient 

mesurées expérimentalement. Enfin, les simulations sont effectuées, et réglées pour approcher au 

mieux du résultat expérimental obtenu précédemment.  

Ces simulations se sont montrées performantes pour reproduire les résultats expérimentaux, et bien 

mieux que n’ont pu le faire des estimations des propriétés mécaniques extrapolées à partir de 

mesures densitométriques (121,278). Les coefficients de corrélations r² obtenus entre les mesures 

densitométriques et les propriétés mécaniques expérimentales n’atteignent que 0,56 avec la DXA et 

0,65 avec la QCT. Par ailleurs les corrélations observées entre les résultats de simulation et les 

résultats expérimentaux vont de r²=0,77 à 0,90 pour des pièces osseuses de hanche, vertébrales 

(278,279), ou même de radius (111,277).

L’obtention de meilleures corrélations par la FEA que par les simples mesures densitométriques 

justifient donc son usage dans la recherche sur la fragilité osseuse et l’ostéoporose. 

4.3.5 Application in vivo

4.3.5.1 QCT et FEA 

Le premier à avoir utilisé la FEA dans une étude clinique est Kenneth Faulkner en 1991 (269). A 

partir de scan QCT de rachis lombaire effectué chez 43 patients, 59 vertèbres ont pu être exploitées 

à des fins de simulations. La taille des voxels des images étaient de (1,1 x 1,1 x 5 mm), alors que le 

maillage cubique utilisé avait une résolution uniforme de (3,2 x 3,2 x 5,4 mm). Les propriétés 

mécaniques étaient isotropes et dépendantes de la densité mesurée par QCT. Le modèle mécanique 

simulait une compression non-linéaire semblable aux efforts que les vertèbres subissent pendant 

une marche rapide ou un jogging. A l’époque, 25 à 30 heures de calculs étaient nécessaires pour 

effectuer la simulation. Dans cette étude, Faulkner a mis en évidence pour la première fois que des 

vertèbres dont la DMO globale était similaire, mais dont la distribution de densité interne était 

différente, pouvaient avoir des résistances mécaniques tout à fait différentes. 

Par la suite, d’autres investigations ont profité des progrès des technologies d’imagerie 3D pour 

intégrer une meilleure visualisation, et donc un meilleur maillage, de l’os cortical et trabéculaire à 

la FEA. Ceci a permis d’affiner les premières observations cliniques de Faulkner (280), notamment 

vis-à-vis des traitements anti-ostéoporotiques. Des études sur les effets longitudinaux des 

traitements ont montré qu’à court terme, ceux-ci amélioraient la résistance osseuse de façon plus 

importante que le relatif gain de masse osseuse quantifiée par la DMO (111,281). Cela abonde dans 

le sens où un gain de DMO faible mais structuré permet d’obtenir des effets anti-fracturaires 

notables.

Parmi les études QCT les plus récentes, on note l’intérêt grandissant pour le facteur de risque ,

défini au Chapitre 3. Dans l’étude PaTH sur les effets longitudinaux sur 2 ans du tériparatide 

comparé à l’alendronate ou à la combinaison des deux, Keaveny et Bouxsein discutent de l’impact 

clinique du facteur de risque (121). Ils ont pu obtenir des données FEA de la hanche pour 166 
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patientes, déterminant la résistance de la hanche pour une chute sur le côté. Cette résitance a été 

comparée, avant et après traitement, à la force de chute correspondant au modèle FEA utilisé, 

dépendante de la taille et du poids du sujet (Figure 60).  

Figure 60 : Graphique de  determiné en début et en fin d’étude (n=166). Résultats obtenus 
d’après FEA de la hanche dans l’étude PaTH, tous traitements confondus. La ligne Y=X désigne 
graphiquement les effets du traitement sur la résistance osseuse, les patientes situées sous cette 
droite ayant eu des effets bénéfiques et inversement. Au cours de l’étude, les patientes 
regroupées dans les zones grisées sotn celles qui ont une variation de leur facteur de risque  au 
dessus ou au dessous de la valeur théorique critique 1. Toutes ces patientes sont situées dans une 
zone de transition pour un facteur  variant de 0,8 à 1,2 (121).

Dans l’absolu ils ont observés qu’avant traitement 75% des sujets étaient à risque de fracture de 

hanche ( >1) et 69% l’étaient après 2 ans de traitement. Pour les patientes ayant une hanche trop 

faible, et donc un facteur de risque élevé, les effets des traitements apparaissent insuffisants pour 

ramener ce facteur de risque sous la limite théorique =1. Dans l’ensemble on observait un gain de 

2,8% de la DMOs de la hanche totale. 

Un résultat mécaniquement efficace des traitements, qui ramènent le facteur  sous la valeur 

critique =1, sont observés pour les patientes dont le facteur  est compris entre 0,8 et 1,2 au 

début de l’étude. Dans cette zone de transition, 53% des patientes étaient à risque de fracture au 

début de l’étude contre 40% après traitment. Le gain en DMOs était de 3,0% pour ces femmes. 

En définissant cette zone de transition, dans laquelle on trouve essentiellement des femmes 

ostéopéniques dans cette étude, les auteurs suggèrent qu’elle pourrait aider à mieux comprendre 

les réductions du risque fracturaire observées dans les études cliniques. Un effet modeste du 

traitement peut être suffisant pour « protéger » l’os, pourvu que le facteur de risque passe sous le 

seuil théorique. Ensuite, ils suggèrent qu’en général les femmes ostéopéniques se situent dans cette 
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zone de transition autour de =1 et que ce sont donc celles pour lesquelles on obtiendrait le 

résultat le plus efficace et à qui il faudrait attribuer les importantes réductions du risque 

fracturaire associées aux modestes gains en DMOs observés en général. La détermination du facteur 

de risque  permettrait donc de mieux cibler les personnes sujettes à traitements que la mesure de 

la DMOs par DXA. 

Enfin une étude marquante, parue en 2009, a étudié 40 cas de fractures de hanche incidente 

comparé à 210 contrôles représentatifs des 5995 hommes de la cohorte MrOS (272). A partir de 

données QCT de la hanche, et en reprenant le même modèle de FEA que dans l’étude PaTH, le 

facteur de risque  a été calculé pour chaque homme au début de l’étude, le suivi ayant duré 5,5 

ans. Les résultats, illustrés en Figure 61, montrent que plus de cas de fracture de hanche avaient un 

facteur de risque >1 qu’un T-score<2,5 DS pour la DMOs de la hanche (21 contre 7, 

respectivement).

On notera une perte de spécificité du critère =1, du fait que 33 hommes avec un facteur >1 ne se 

sont pas fracturés. Mais cela pourrait tout à fait être un indicateur d’une fragilité qui pourrait 

prédire une éventuelle fracture ultérieure, et ainsi biaiser la spécificité de la mesure. Il sera 

intéressant d’observer les résultats sur un plus long terme pour voir si de nouveaux cas de fracture 

de hanche apparaissent chez ces hommes précisément. 

Figure 61 : Les fractures de hanche dans la cohorte MrOS représenté par les points blancs, et 
comparaison de l’usage des valeurs seuils =1 et T-score<-2,5 (272).
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4.3.5.2 HR-pQCT et FEA 

Pour les images de radius distal obtenues par HR-pQCT, le modèle FEA qui est le plus utilisé est 

celui de la compression linéaire uniaxiale par la face distale de l’os.  

Le maillage est créé par simple conversion « 1 voxel = 1 élément » (270), et les propriétés 

matérielles pour un os segmenté sont pour le plus souvent défini à 10 GPa.  

Le modèle étant linéaire, le critère de définition de la force à la rupture le plus communément 

utilisé est celui que Pistoia a validé en comparaison par rapport aux tests expérimentaux de 

compression de radius cadavériques (111). Il a défini la rupture à partir du moment où plus de 2% 

du volume osseux subit une déformation supérieure à 7 000 μstrain. 

D’autres ont pu valider ce modèle FEA sur des radius cadavériques (R²=0,93 à 0,97) (277), parfois 

sur un volume plus important de l’extrémité distale du radius (jusqu’à 10 cm, R²=0,79 à 0,87) 

(282).

Par ailleurs, l’impact de la résolution sur la qualité des images a été étudié pour des pièces 

osseuses de radius (231) et de tibia (283) imagées par HR-pqCT et μCT. Ces différentes études ont 

rapportés de bonnes corrélations pour la microarchitecture et les propriétés biomécaniques 

déterminées à différentes résolutions (R²=0,76 à 0,96).  

Ce modèle de FEA a fait l’objet de premières études in vivo transversale pour étudier l’association 

entre les paramètres biomécaniques avec les fractures ostéoporotiques du poignet (236,271).

Boutroy mettait notamment en avant l’importance de la répartition des charges mécaniques entre 

l’os cortical et l’os trabéculaire comme étant un déterminant possible des fractures du poignet 

(271).

Depuis, les études combinant HR-pQCT et FEA se multiplient, et intègrent au fur et à mesure les 

derniers développements de l’évaluation de la microarchitecture osseuse, aussi bien la porosité 

corticale (249,284) que la topologie trabéculaire (242), qui permettraient de mieux expliquer la 

résistance osseuse au radius et au tibia.  

4.4 CONCLUSIONS SUR LE CHAPITRE 4 

Le développement des techniques d’imagerie 3D permettent d’apprécier chez l’humain de façon 

non-invasive les changements structurels qui avaient été observés localement sur les biopsies 

osseuses auparavant. Par ailleurs, l’imagerie 3D donne accès à la FEA qui représente un outil de la 

mesure de la résistance mécanique de l’os. Cette dernière technique présente des résultats 

encourageants, tant du point de vue du réalisme vis-à-vis de vrais test mécaniques expérimentaux 

pratiqués in vitro, que du point de vue clinique par rapport aux effets bénéfiques obtenus grâce à 

des traitements anti-ostéoporotique.   
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Les enjeux à ce jour sur l’exploitation de la FEA sur les données d’HR-pQCT sont doubles. 

Premièrement, la question est de savoir si la connaissance de la microarchitecture osseuse et des 

propriétés biomécaniques aux sites périphériques peut nous permettre de mieux comprendre les 

fractures à d’autres sites que ceux mesurées par HR-pQCT. Ecsktein avait comparé par μCT des 

biopsies osseuses provenant de sites squelettiques différents : radius distal, calcaneum, crête 

iliaque, vertèbre L2, col fémoral et  grand trochanter sur 165 cadavres (285). Il rapportait de 

modestes corrélations (r=0,13 à 0,56) pour la microarchitecture trabéculaire entre les différents 

sites, et concluait sur une hétérogénéité remarquable de la microarchitecture sur l’ensemble du 

squelette. Pour autant, il a été observé de faibles corrélations entre les paramètres biomécaniques 

mesurés sur un même site entre l’os pris dans son ensemble et une sous-région d’analyse de ce 

même os (R²=0,43 et 0,13, respectivement au radius et au tibia) (159). Cela impliquerait qu’une 

analyse de la microarchitecture et/ou des propriétés biomécaniques sur un volume osseux réduit ne 

serait pas représentatif de la pièce osseuse dans son ensemble. Enfin, les résultats sur l’étude de la 

microarchitecture des sites périphériques de Sornay-Rendu et Vico laissent penser qu’il est possible 

d’associer les fractures vertébrales (237) et de la hanche (239) aux mesures obtenues au radius et 

au tibia. 

Deuxièmement, la question de l’usage du facteur de risque  pour la fracture du poignet reste à 

étudier pour l’HR-pQCT, en s’inspirant des pistes dégagées en QCT par Keaveny et Orwoll 

(121,272). Quel impact peut-on espérer de ce facteur de risque déterminé par HR-pQCT sur la 

pratique clinique dans l’ostéoporose, par rapport aux fractures et aux traitements ? A ce jour, les 

études s’intéressant directement à ces questions sont encore peu nombreuses, car les données 

longitudinales font défaut. Quelques données transversales nous sont apportées par Melton, qui 

observait une association significative entre le facteur de risque  et les fractures du poignet 

(236,238). Quelques études longitudinales sur les effets des traitements commencent à être 

publiées, et étudie les effets sur les propriétés biomécaniques, sans pour l’instant traiter la 

question du gain attendu sur le facteur de risque (249,284). 
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Abstract

Assessment of bone strength at the radius by micro-finite element analysis ( FEA) has 
already been associated with wrist fractures. In this study, the analysis has been extended to the 
distal tibia, and to a larger group of subjects to examine the association with several types of 
fragility fractures. 

We have compared FEA based on in vivo HR-pQCT measurements of BMD and 
microarchitecture at the radius and tibia, in a case–control study involving 101 women with 
prevalent fragility fracture and 101 age matched controls, from the OFELY cohort. Areal BMD was 
measured by DXA at the radius and the hip. All parameters were analyzed in a principal component 
(PC) analysis (PCA), and associations between PCs and fractures were computed as odds ratios (OR 
[95% CI]) per SD change. 
Radius (tibia) PCA revealed three independent components explaining 76% (77%) of the total 
variability of bone characteristics. The first PC describing bone strength and quantity, explained 
50% (46%) of variance with an OR=1.84 [1.27–2.67] (2.92 [1.73–4.93]). The second PC including 
trabecular microarchitecture, explained 16% (10%) of variance, with OR=1.29 [0.90–1.87] (1.11 
[0.82–1.52]). The third PC related to load distribution explained 10% (20%) of variance, with 
OR=1.54 [1.06–2.24] (1.32 [0.89–1.96]). Moreover, at the radius, vertebral fractures were associated 
with trabecular microarchitecture PC with OR=1.86 [1.14–3.03], whereas non-vertebral fractures 
were associated with bone strength and quantity PC with OR=2.03 [1.36–3.02]. At the tibia, both 
vertebral (OR=2.92 [1.61–5.28]) and non-vertebral fracture (2.64 [1.63–4.27]) were associated to 
bone strength and quantity PC. 

In conclusion, FEA parameters at the radius and tibia were associated with all types of 
fragility fractures. We have also shown that FEA parameters obtained with distal tibia data were 
associated with prevalent fractures with a similar magnitude that with parameters obtained at the 
radius. 

Keywords 

High-resolution peripheral quantitative computed tomography, Finite element analysis, 
Osteoporosis, Microarchitecture, Fracture 
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Cette étude, qui fait suite aux précédents articles publiés par Elisabeth Sornay-Rendu, 

Stéphanie Boutroy et collègues, nous a permis de mettre en évidence une différence significative 

des paramètres biomécaniques mesurés au radius et au tibia par HR-pQCT entre des patientes ayant 

eu une fracture par fragilité et leurs témoins appariés pour l’âge, de façon partiellement 

indépendante de la DMO surfacique mesurée par DXA au radius ultradistal ou à la hanche. 

  Sur une population de 101 femmes ayant eu une fracture par fragilité et leur 101 contrôles, 

nous avons étudié la résistance mécanique osseuse par analyse en éléments finis (FEA) de volumes 

osseux obtenus par HR-pQCT. Cette méthode a été validée par des tests ex vivo qui ont montré la 

corrélation entre la résistance mécanique déterminée par FEA et la résistance mécanique 

expérimentale sur des nécropsies d’avant-bras. A ce jour, aucune donnée n’a encore été publiée sur 

la capacité à mieux prédire les fractures à l’aide de ces paramètres biomécaniques. Néanmoins la 

précédente étude par Boutroy avait fait état de l’association entre fractures du poignet et ces 

paramètres biomécaniques. 

Le but de cette étude était d’étendre ces résultats à une population plus importante, incluant 

d’autres types de fractures ostéoporotiques, notamment vertébrales. De plus, nous avons aussi 

étudié la pertinence de l’utilisation de la FEA au site du tibia, qui est un site porteur, dont on 

suppose que les propriétés biomécaniques pourraient refléter celles d’autres os porteurs tels que la 

hanche ou les vertèbres. Nous avons étudié les variables de microarchitecture et de biomécanique 

par le biais d’une analyse en composante principale (PCA), puis nous avons étudié les associations 

de chacune des composantes principales (PC) avec tous les types de fractures. 

Dans un premier temps, nous avons travaillé à la précision de la segmentation de l’os 

cortical. En effet dans le précédent papier de Boutroy, l’os cortical utilisé pour la FEA était un 

volume plein, d’une épaisseur minimum de 6 voxels, soit 492 μm. Ce modèle de segmentation 

ignore les porosités corticales, et surestime donc la quantité d’os cortical et in fine la résistance 

globale de l’os. Des modifications dans l’algorithme de segmentation ont permis de redonner à l’os 

cortical sa porosité. La conversion voxel à voxel du volume 3D en un maillage a donc permis 

d’intégrer un modèle d’os plus réaliste dans la FEA.  

Le modèle de FEA utilisé est resté identique à ce qui a été utilisé précédemment. Les propriétés 

matérielles ont été choisie comme isotropique et élastique, avec un module d’Young de 20 GPa 

pour l’os cortical, 17 GPa pour l’os trabéculaire et un coefficient de Poisson de 0,3 pour tous les 

éléments. La face proximale de l’os était contrainte à l’immobilité, alors que sur la face distale 

était appliquée une charge allant jusqu’à 1000 N, modèle qui représente une compression axiale 

linéaire.

Tout d’abord, nous avons mesuré une surestimation de l’ordre de 10% sur les estimations de 

raideur et de charge à rupture lorsque l’os cortical était modélisé comme un os plein, par rapport à 
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un modèle poreux. Ceci étant, cette surestimation n’avait pas d’incidence sur les associations aux 

fractures calculées ultérieurement (non rapporté dans l’article). 

Dans l’étude précédente, il avait été montré au radius des différences significatives entre les 

femmes fracturées au poignet et leurs contrôles, pour les paramètres de DMO volumétriques, de 

microarchitecture et de biomécanique. Par exemple la raideur et la charge à rupture étaient 15 à 

16% plus basses chez les femmes fracturées du poignet. Nos résultats, qui incluent aussi tous les 

autres types de fractures ostéoporotiques, ont montré des différences du même ordre de grandeur 

qui ce qui a été cité précédemment. Les différences de raideur et de charge à rupture du radius, 

mais aussi du tibia, allaient de 11 à 13% entre les femmes fracturées et leurs contrôles. Nos 

résultats confortent aussi ceux rapportés précédemment, concernant le rôle de l’os cortical dans la 

résistance osseuse. Celui-ci supportait 59% de la charge sur la face distale, alors que sur la face 

proximale il supportait près de 90% de la charge. 

Des corrélations importantes entre nombre de paramètres, de densité, microarchitecture ou 

biomécanique, suggéraient un problème de multicolinéarité important. Pour remédier à cela, nous 

avons choisi d’employer une PCA, de sorte à synthétiser l’ensemble initial de 18 variables en 3 

variables composites synthétiques et indépendantes entre elles, qu’on appelle composantes 

principales. Nous avons retrouvés des PCs semblables à ceux qui avaient été rapporté pour l’étude 

de la fracture du poignet : 3  PC ont permis de résumer 76% et 77% de la variance des données 

initiales du radius et du tibia. La composante la plus importante représentait pour 50% et 46% des 

données initiales du radius et du tibia, et regroupait essentiellement les variables de raideur, 

charge à rupture, de DMO surfaciques et volumétriques, ainsi que l’épaisseur corticale. On pourra se 

référer à cette première composante (PC1) comme étant la composante de quantité et résistance 

osseuse. Cette PC1, obtenue au radius et au tibia, était significativement associée avec l’ensemble 

des fractures (OR = 1,84 [1,27-2,67] et 2,92 [1,73-4,93], respectivement au radius et au tibia). La 

seconde composante (PC2) était fortement portée par les variables de microarchitecture 

trabéculaire, et expliquait pour 16% et 10% de la variance des données du radius et du tibia. 

L’association de cette PC2 avec les fractures était en marge de la significativité au radius (OR=1,29 

[0.90-0,87]), alors qu’au tibia aucune association n’a été observée. La troisième composante (PC3), 

était elle définie par les variables de distributions de charge, et représentait 10 et 21% des données 

de départ au radius et au tibia. Cette PC3 calculée au radius était significativement associée aux 

fractures (OR=1,54 [1,06-2,24]), alors que cela n’a pas été observé avec la PC3 calculée au tibia. 

Par ailleurs, l’inclusion de femmes ayant subi tous types de fractures ostéoporotiques a 

permis d’effectuer une analyse secondaire, en différenciant les cas de fractures vertébrales d’un 

côté (n=34) et les cas de fractures non-vertébrales de l’autre (n=67). Une régression logistique 

multinomiale a pu mettre en évidence au radius une association de la PC2 avec les fractures 

vertébrales (OR=1,86 [1,14-3,03]), alors que la PC1 était associée avec les fractures non vertébrales 

(OR=2,03 [1,36-3,02]). Au tibia, on retrouvait l’association de la PC1 avec les deux types de 

fractures. Cette association de la détérioration de l’os trabéculaire avec les fractures vertébrales 

nous rappelle des résultats d’analyses histomorphométriques sur des biopsies de crête iliaque, qui 
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montraient également ce type d’association, alors que les défauts d’os cortical concernaient plutôt 

les cas de fractures de hanche. Dans notre cas, la dégradation de l’os cortical se reporte 

essentiellement sur la PC1, qui est associée avec les fractures non-vertébrales. 

Des résultats de Vico et collègues, avec des données d’HR-pQCT, ont montré que la dégradation de 

la microarchitecture du radius était associée à des cas de fracture du poignet, alors que la 

dégradation observée au tibia était associée aux cas de fractures de hanche. 

Ces résultats suggèrent qu’il serait possible de déterminer les différents types de fracture à l’aide 

de l’HR-pQCT. 

Notre étude comporte bien entendu certaines limites. La première concerne la taille de 

l’échantillon, qui reste somme toute relativement faible. Ceci étant, en passant d’une étude avec 

66 patientes comme la précédente étude sur la fracture du poignet, à la présente étude avec 202 

patientes, la PC3 au radius a gagné en significativité concernant l’association aux fractures. Ce qui 

confirme les attentes établies par Boutroy à l’écriture de son manuscrit. 

De plus, le modèle FEA que nous utilisons reste simpliste. Le modèle décrit une compression 

uniaxiale, linéaire, et les propriétés matérielles sont définies de façon homogène. La 

complexification du modèle est possible, mais n’apporte pas nécessairement de gain utile en termes 

de précision de données. La prise en compte des différences de densité des différents éléments du 

maillage aboutit à des résultats qui sont très corrélés à ceux obtenus pour des propriétés 

matérielles homogènes. Des modèles de compression non-linéaires existent, mais restent parfois 

insolubles par les ordinateurs de calculs comme l’ont montré MacNeil et Boyd, pour des résultats 

aussi très proches du modèle simplifié. Tout en restant simple, le modèle que nous utilisons 

constitue un compromis acceptable entre temps de calcul, élément important à prendre en compte 

pour l’application en clinique, et précision des résultats. 

A cela s’ajoute le fait que le modèle que nous utilisons a été validé précisément pour la fracture du 

poignet. A ce jour, aucune donnée de ce type n’a été rapportée pour l’étude du tibia. Néanmoins, 

nous pensons qu’il est tout à fait plausible que les résultats de FEA pratiquées sur le volume de tibia 

acquis par HR-pQCT soit représentatif de la réalité. Le radius et le tibia sont tous deux des os longs 

dont on peut penser que les comportements mécaniques sont similaires.  

En conclusion, cette étude mont que les paramètres biomécaniques estimés par FEA, à 

partir de d’images d’HR-pQCT acquises in vivo au radius et au tibia sont associées aux fractures 

ostéoporotiques à tous les sites squelettiques. Nos résultats confortent ceux déjà rapportés 

concernant les différences observées entre les femmes fracturées et leurs témoins. Notamment 

l’utilisation de l’analyse en composante principale suggère que l’apport des paramètres 

biomécaniques par la FEA permettrait de mieux comprendre la fragilité osseuse grâce à des mesures 

que la DMO ou la microarchitecture seule. Des études prospectives restent cependant nécessaires 

pour conclure sur la capacité de l’HR-pQCT à mieux prédire le risque de fracture. 

96



Finite element analysis performed on radius and tibia HR-pQCT images and fragility
fractures at all sites in postmenopausal women☆

Nicolas Vilayphiou a, Stephanie Boutroy a, Elisabeth Sornay-rendu a, Bert Van rietbergen b,1,
Francoise Munoz a, Pierre D. Delmas a, Roland Chapurlat a,⁎
a INSERM Research Unit 831 and Université de Lyon, Lyon, France
b Department of Biomedical Engineering, Eindhoven University of Technology, Eindhoven, The Netherlands

a b s t r a c ta r t i c l e i n f o

Article history:
Received 7 September 2009
Revised 15 December 2009
Accepted 16 December 2009
Available online 4 January 2010

Edited by: R. Rizzoli

Keywords:
High-resolution peripheral quantitative
computed tomography
Finite element analysis
Osteoporosis
Microarchitecture
Fracture

Assessment of bone strength at the radius by micro-finite element analysis (μFEA) has already been
associated with wrist fractures. In this study, the analysis has been extended to the distal tibia, and to a larger
group of subjects to examine the association with several types of fragility fractures.
We have compared μFEA based on in vivo HR-pQCT measurements of BMD and microarchitecture at the
radius and tibia, in a case–control study involving 101 women with prevalent fragility fracture and 101 age-
matched controls, from the OFELY cohort. Areal BMD was measured by DXA at the radius and the hip. All
parameters were analyzed in a principal component (PC) analysis (PCA), and associations between PCs and
fractures were computed as odds ratios (OR [95% CI]) per SD change.
Radius (tibia) PCA revealed three independent components explaining 76% (77%) of the total variability of
bone characteristics. The first PC describing bone strength and quantity, explained 50% (46%) of variance
with an OR=1.84 [1.27–2.67] (2.92 [1.73–4.93]). The second PC including trabecular microarchitecture,
explained 16% (10%) of variance, with OR=1.29 [0.90–1.87] (1.11 [0.82–1.52]). The third PC related to load
distribution explained 10% (20%) of variance, with OR=1.54 [1.06–2.24] (1.32 [0.89–1.96]). Moreover, at the
radius, vertebral fractures were associated with trabecular microarchitecture PC with OR=1.86 [1.14-3.03],
whereas nonvertebral fractures were associated with bone strength and quantity PC with OR=2.03 [1.36–
3.02]. At the tibia, both vertebral (OR=2.92 [1.61–5.28]) and nonvertebral fracture (2.64 [1.63–4.27]) were
associated to bone strength and quantity PC.
In conclusion, μFEA parameters at the radius and tibia were associated with all types of fragility fractures. We
have also shown that μFEA parameters obtained with distal tibia data were associated with prevalent
fractures with a similar magnitude that with parameters obtained at the radius.

© 2009 Elsevier Inc. All rights reserved.

Introduction

Areal BMD (aBMD) measurement by DXA is presently the gold
standard method to diagnose osteoporosis, but it predicts only half of
the fragility fractures that will occur in the population of postmen-
opausal women [1,25]. Indeed, this measurement does not directly
assess bone mechanical properties, i.e., its resistance to loading before
fracture event, which depends not only on the bone mass, but also on

its organization via bone geometry and microarchitecture, and the
intrinsic properties of bone tissue [26]. So, those bone characteristics
which are not directly related to densitymight improve the prediction
of fractures. Thanks to recent development in the QCT technique, it is
now possible to take into account those independent risk factors:
high-resolution peripheral QCT (HR-pQCT) allows to perform in vivo
scans of the distal radius and tibia at 82 μm resolution [4,15,27]. Using
this new equipment, we recently showed that impairment of cortical
and trabecular structure was associated with fragility fractures in
postmenopausal women, partially independently of decreased aBMD
measured by DXA [4,27].

Moreover, it is possible to assess biomechanical properties of the
radius bone through micro-finite element analysis (μFEA) based on
HR-pQCT images [5,19,21,30,31]. Using cadaver forearms, Pistoia and
colleagues reported higher correlations between μFEA estimated
failure load and experimentally measured failure load than those
observed for bone mass or bone structural parameters [23]. So far,
it has been unclear whether assessment of bone strength by μFEA
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improves the prediction of fractures. Two studies have been published
in a clinical setting, and showed that μFEA derived properties based on
HR-pQCT radius scans were associated with wrist fractures. In a first
study, morphology and μFE-derived parameters were calculated for
women with and without wrist fractures, and significant associations
between μFE-derived bone strength and fracture risk was found [21].
This conclusion was confirmed in a second study in which we used a
similar case–control study design in combination with principal
component analysis (PCA) to better investigate the role of the
different parameters; we found that the load distribution indices
were potential predictor for wrist fractures [5]. However, limitations
of both studies were the limited number of subjects involved.
Moreover, only wrist fractures were considered, and μFEAwas limited
to the distal radius.

In the present study, we soughtwhether μFEA results for the radius
and the tibia could be associated not onlywithwrist fractures, but also
with the other various types of fragility fractures. The rationale for
including the tibia, which is not a common osteoporotic fracture site,
is that, in contrast to the radius, it is a load-bearing site which possibly
better reflects bone strength at other weight-bearing sites such as the
hip and vertebrae. In addition, it is less prone to movement-related
artefacts than the radius. We compared radius and tibia bone
densities, microarchitecture, and biomechanical parameters assessed
by μFEA, in postmenopausal women with and without prior history of
fracture. Our aim was to characterize the patients' bone by the most
relevant combination of parameters using PCA, as already introduced
earlier [5], and to determine whether the principal components were
associated with fractures.

Material and methods

Subjects

All subjects were participants of the OFELY cohort, which is a
prospective study of the determinants of bone loss in 1039 volunteer
women, started in February 1992 [2,9]. This present nested case–
control study focused on a subset of the OFELY cohort of 202 women:
the first 101 women (mean age, 73.7±8.1 years) with a history of
fragility fractures during the 13 years of follow-up who had
measurement of density and microarchitecture at the distal radius
and tibia at 13th year visit, and randomly age-matched 101 healthy
controls who never had any fracture [27]. All women in this study
were Caucasian. The protocol was approved by an independent ethics
committee and all patients gave written informed consent prior to
participation.

Fracture evaluation

Fragility fractures were recorded in an annual questionnaire
during the 13-year follow-up, and were all confirmed by radiographs.
All fracture sites were included except the head, toes, and fingers.
Only low-trauma fractures were taken into account.

Vertebral fractures were identified on lateral x-ray films of the
thoracic and lumbar spine according to the semi-quantitative method
of Genant et al. [10]. The clinical vertebral fractures that were
confirmed on radiographs were recorded in the annual questionnaire,
whereas those which did not reach clinical attentionwere assessed on
the x-ray films performed every 4 years.

Measurement of bone mineral density and bone microarchitecture

Ultradistal radius and total hip areal bone mineral densities
(aBMD, g/cm2) were measured using dual-energy x-ray absorptio-
metry (DXA, Hologic QDR 1000+ and 4500, Waltham, MA, USA).
Volumetric bone mineral densities and microarchitecture were
measured at the distal radius and tibia using a HR-pQCT device

(XtremeCT, Scanco Medical AG, Brüttisellen, Switzerland) that
acquires a stack of 110 parallel CT slices with an isotropic voxel size
of 82 μm. Methods used to process the CT data have been previously
described in detail [14], and the outcome variables were found to be
highly correlated with μCT measurements at 28 μm resolution [16,17].

Some of the standard HR-pQCT parameters were used in our
analyses: bone cross-sectional area (CSA, mm2), volumetric bone
density (g/cm3) for total (Dtot) and trabecular (Dtrab) bone; cortical
thickness (CTh, μm); and trabecular number (TbN, mm−1), and
intraindividual distribution of separation (TbSpSD, μm) [14]. Also, the
aBMD (g/cm2) was measured by DXA at the nondominant forearm
and the hip, and HR-pQCT measurements were usually performed at
the nondominant arm and tibia. Unless there was a history of fracture
on that limb, the nonfractured limb was measured for both
techniques. One technician per device performed all the scans, as
well as daily quality control phantom, to check for possible drifts in
the x-ray sources.

Finite element analysis

Finite element models of the radius and the tibia were created
directly from the segmented HR-pQCT images using software
delivered with the HR-pQCT device (IPL, Scanco Medical AG). A
custom script specifying a minimum cortical thickness of 6 voxels,
without filling the porosity (i.e., without adding any bone voxel), was
used to differentiate cortical and trabecular bone. A voxel-conversion
procedure was used to convert each voxel of bone tissue into an
equally sized brick element [32], thus creating μFE models that can
represent the actual trabecular architecture in detail. The models
contained approximately 2million elements for the radius bone, and 5
million elements for the tibia. All models could be solved approxi-
mately in 3 and 5 h, respectively. Material properties were chosen
isotropic and elastic. Cortical bone elements were assigned a Young's
modulus of 20 GPa, whereas trabecular tissue elements were assigned
a Young's modulus of 17 GPa [29], and for all elements a Poisson's
ratio of 0.3 was specified.

The μFE simulation for the radius bone was already described in
detail earlier [5]. Briefly, a compression test was simulated in which a
load in the longitudinal direction was applied at one end while the
other end was fully constrained, to simulate a fall from standing
height on the outstretched hand [7], representing the most common
trauma associated with Colles fractures. The boundary conditions are
the same as those used in the validation study of Pistoia et al. [23]. In
that study, high correlations betweenmeasured and calculated failure
loads were found when using a criterion that states that failure is
expected when 2% of the bone tissue is strained beyond a critical limit
of 7000 μstrain (R2=0.75; pb0.001). However since Pistoia et al. [23]
used elastic properties of 10 GPa for all tissues, we had to set the
critical strain to 3500 μstrain in our study in order to get comparable
values for the failure load. The μFE models were the same for radius
and tibia analysis.

In addition to failure load [N], μFEA-derived variables used in our
study also included stiffness [kN/mm], the percentage of load carried
by the trabecular bone at the distal and proximal surface of the
volume of interest (% load trab distal, and % load trab proximal,
respectively), the average and SD values of the VonMises stress in the
trabecular and cortical bone (Trab av stress and Cort av stress; Trab SD
stress and Cort SD stress [MPa]). All μFE analyses were done using the
FE solver integrated in the IPL software v1.12 (Scanco Medical AG).

Statistical analysis

Descriptive statistics were summarized by means and SDs.
Depending on the distribution of variables, Wilcoxon signed rank
tests or Student t tests were used to compare women with and
without fractures for densities, microarchitecture and mechanical
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parameters. The differences between the two groups were expressed
in percentages and in Z scores using means and SDs of the controls.
Correlations between all the variables were assessed by Pearson or
Spearman correlation, depending on the distribution of the variable.

Correlations among architectural parameters measured by HR-
pQCT (|r|=0.34 to 0.95) and between architectural parameters and
aBMD measured by DXA at the radius (|r|=0.54 to 0.85) or the hip
(|r|=0.54 to 0.85) have already been reported [4,27]. These
correlations raised a multicolinearity issue for a relatively large
number of parameters. To solve this problem, we conducted a
principal components analysis (PCA) among the 202 women for the
radius and the tibia separately. All parameters of biomechanical
properties, densities and microarchitecture aBMD either at the
ultradistal radius or the total hip, age, height and weight were
introduced, after standardization, in the PCAs [12]. The trabecular
thickness and separation, and volumetric cortical density were not
included in this analysis, due to technical limitations. Due to
resolution limitation, trabecular thickness and separation are not
measured directly, but calculated assuming the trabecular network is
mostly made of plates. The cortical density was excluded due to high
partial volume effect.

PCA is a statistical technique that transforms a set of correlated
variables into a substantially smaller set of uncorrelated parameters,
defined as the principal components (PCs). Those PCs are linear
combinations of the original parameters, which summarize most of
the information (or variance) of the original dataset: the first principal
component accounts for asmuch of the data variability as possible, the
remaining variance being explained decreasingly by the following
PCs. The optimization of information carried by each PC was operated
by a varimax rotation step that terminated the PCA [12]. Finally, only
PCs explaining more than 10% of the original variability were kept for
further analyses. Each PC can be interpreted on the basis of the initial
variables' weight. Associations between PCs and fracture were
evaluated by conditional logistic regression analysis and expressed
as odds ratio (ORs [95% CI]) per SD change.

A subgroup analysis was performed to explore the relation
between μFEA and fracture types with a logistic regression, specifi-
cally for vertebral and nonvertebral fractures. The associations
between PCs and fracture type were computed by multinomial
logistic regression where cases were compared to the entire control
pool, with adjustment for age, height and weight.

Statistical analyses were performed using SPSS software (version
15.0).

Results

Among the 101 fractured women (mean age: 73.7±8.2 years),
there were 44 vertebral fractures occurring in 34 women and 80
nonvertebral fractures in 72 women at the wrist (n=34, equally
distributed in dominant/nondominant arm), ankle (n=18), ribs
(n=9), metatarsus (n=3), proximal humerus (n=6), patella
(n=3), elbow (n=2) and hip (n=2). The median time elapsed
between the occurrence of the latest fracture and the architectural
measurement was 5.0 years (IQR, 1.6-9.3).

Table 1 shows that women with fractures did not differ from age-
matched controls without fracture for height, weight, and years since
menopause, but they had lower aBMD at the forearm and the hip as
expected. The use of treatment affecting bone metabolism, bispho-
sphonates (n=42), hormone replacement therapy (n=16), selective
estrogen receptor modulator (n=5), tibolone (n=2), or aromatase
inhibitor (n=3) used more than 1 year at the time (or within 6
months before) of this study was similar in women with and without
fractures. Among the 202 women, 15 reported a bilateral oophorec-
tomy and 34 women a hysterectomy without significant difference
between control and fracture group. These treatments and surgery did
not alter the results.

Microarchitecture

Assessment of trabecular microarchitecture for this case–control
study has already been presented earlier by Sornay-Rendu and
colleagues [27]. Four scans at the radius and 3 at the tibia were
excluded due to poor quality due to movement artefacts, 2 radius
scans and 2 tibia scans could not be acquired due to restriction in
patient's mobility, and 4 radius scans were excluded due to wrong
side acquisition. There were in total 91 exploitable measurements at
the radius, and 96 at the tibia, but each patient had at least one valid
measure of the radius or the tibia.

Both at the radius and the tibia, fractured women had lower
volumetric total and trabecular BMDs, and cortical thickness (−13%
to −18%; pb0.01). At the radius the trabecular number and
distribution of separation were significantly impaired in cases as
compared to control (pb0.01), whereas they were not different at the
tibia (Table 2).

Finite element analysis

μFEA showed that more load was carried by the cortical bone in
both fracture cases and controls (Table 2). Differences in load
distribution were found between the distal and proximal regions,
and to a lesser extent between cases and controls. At the very distal
region of the radius, cortical bone carried 59% of the load in cases
whereas in controls it was 57% (p=0.042). In the proximal part of the
radius, cortical bone carried 89% and 88% of the load in cases and
controls respectively (p=0.059). At the tibia, no significant differ-
ences were found between the two groups and cortical bone carried
47% and 71% of the load at the distal and proximal part respectively.

Average stresses were higher at both sites (7% to 13%) in women
with fractures compared to controls (Table 2). Fig. 1 illustrates the
differences in the distribution of stresses at the tibia in a control and in
a case; patterns at the radius have already been reported [5]. Stiffness
and estimated failure load were significantly lower both at the radius
and the tibia (−11% to −13%; pb0.01).

Correlations

μFE-derived failure load was highly correlated with areal and
volumetric BMDs at both sites (r=0.70–0.88; pb0.001), as well as
with cortical thickness (r=0.66–0.80), trabecular number, distribu-
tion of separation (|r|=0.67–0.68), average and SD of cortical and
trabecular stresses (|r|=0.44–0.98), and stiffness (r=0.99) (data
not shown). However, the load distribution variables showed no
important correlation with cortical thickness at the radius (r=−0.14
to −0.32; pb0.05), whereas at the tibia they were more strongly
correlated (r=−0.62 to −0.66; pb0.001).

So we chose to construct new parameters characterizing the distal
radius and tibia through a PCA to avoid multicolinearity issues. Due to
the high correlation between failure load and stiffness, we chose to
keep only stiffness in the further analyses.

Table 1
General characteristics (mean±SD) of postmenopausal women with osteoporotic
fractures and age-matched controls.

Controls
(n=101)

Fracture
(n=101)

Difference

% Z score

Age (y) 73.7±8.1 73.7±8.2 – –

Years since menopause 22.3±8.8 23.5±9.1 6.0 −0.15
Height (cm) 157.5±6.3 156.9±6.1 −0.4 −0.10
Weight (kg) 62.7±10.5 60.5±9.9 −3.5 −0.21
UD radius aBMD (g/cm2) 0.345±0.067 0.313±0.059 −9.5 −0.49
Total hip aBMD (g/cm2) 0.829±0.118 0.780±0.113⁎ −5.9 −0.41

⁎ pb0.001 in differences between cases and controls.
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PCA

For both the radius and tibia PCAs, three principal components
which explained at least 10% of the total variance were defined. Those
three independent PCs jointly explained 76% and 77% of the total
variability defined by our whole set of bone characteristics data, at the
radius and the tibia respectively (Table 3). Table 3 also presents each
original parameter's correlation with each PC, where the highest
correlations (N0.6) are marked in bold. These correlations indicate the
degree and direction of each of the original variable's contribution to
each component.

Both PCAs provided similar results in the composition of the PCs. A
first PC was similarly composed of quantitative bone variables (aBMD,
vBMDs and cortical thickness) and of μFE-derived cortical and
trabecular stresses, stiffness and failure load. This PC may be referred
as the component of bone strength and quantity, and explained by
itself 50% and 46% of the total variance, for the radius and the tibia,

respectively. A second PC, which included trabecular number and
distribution of separation, may be referred as the trabecular micro-
architecture component which explained 16% of the total variance for
the radius, but only 10% for the tibia. A third PC, which was mainly
defined by the load distribution on distal and proximal regions, and
also by cortical thickness at the tibia, could be referred as the load
distribution component; it explained 10% and up to 21% of variance
for the radius and the tibia, respectively.

Logistic regressions analyses

Using conditional logistic regression, we computed the association
between all individual variables and PCs with the fracture status.
Table 4 presents OR for biomechanical parameters taken individually.
At the radius, no biomechanical parameter was associated with
fractures after adjustment for aBMD, whereas at the tibia strong
associations were observed for stresses and stiffness parameters after

Fig. 1. Boundary condition and distribution of Von Mises stresses in the bone tissue for a control (B–C) and a fracture case (D–E) at the tibia. The colors indicate the stress levels with
red for high stresses and blue for low stresses. (A) Compression test in the axial direction with a 1000 N load applied to the first distal slice while the proximal surface was fully
constrained. (B and C) Distribution of Von Mises stresses in the first distal (B) and last proximal (C) slices in a woman who never had a fracture. (D–E) Distribution of Von Mises
stresses in the first distal (D) and first proximal (E) slices in a woman who had fracture.

Table 2
Microarchitecture and biomechanical characteristics (mean±SD) of postmenopausal women with osteoporotic fractures and age-matched controls.

Distal radius Distal tibia

Controls (n=101) Women with fracture
(n=101)

Difference Controls (n=101) Women with fracture
(n=101)

Difference

% Z score % Z score

D tot (mg HA/cm3) 267±74 228±60⁎ −14.8 −0.53 247±58 215±50⁎ −13.1 −0.56
D trab (mg HA/cm3) 129±39 105±38⁎ −18.5 −0.62 149±39 128±35⁎ −13.5 −0.52
TbN (mm−1) 1.49±0.34 1.30±0.38⁎ −13 −0.57 1.46±0.34 1.39±0.32 −4.8 −0.20
TbSpSD (μm) 350±258 485±398⁎ 38 0.52 394±454 406±325 2.9 0.03
CTh (μm) 613±212 527±154⁎ −14 −0.41 872±292 744±256⁎ −14.7 −0.44
CSA (mm2) 252±42 255±43 1.4 0.08 659±98 668±100 1.5 0.10
% trab distal (%) 43.1±7.8 40.8±7.7⁎⁎ −5.1 −0.28 53.2±11.0 52.8±10.6 −0.8 −0.04
% trab proximal (%) 12.0±5.1 10.6±4.6 −11.2 −0.26 28.7±10.0 28.4±10.5 −1.0 −0.44
Trab average stress (MPa) 8.07±1.62 8.60±1.66⁎⁎ 6.6 0.33 3.62±0.67 3.91±0.71⁎ 8.2 0.44
Trab SD stress (MPa) 5.99±1.74 6.82±1.68⁎ 13.8 0.47 2.00±0.52 2.32±0.54⁎ 16.3 0.62
Cort average stress (MPa) 17.3±4.3 19.4±4.1⁎ 12.0 0.49 6.40±1.36 7.23±1.4⁎ 13.1 0.62
Cort SD stress (MPa) 4.80±1.93 5.27±1.45⁎ 9.7 0.24 1.45±0.43 1.68±0.44⁎ 16.0 0.54
Stiffness (kN/mm) 112.2±27.5 99.5±22.8⁎ −11.3 −0.46 320.4±65.4 279.4±56.1⁎ −12.8 −0.52
Estimated failure load (N) 2648±674 2352±530⁎ −11.2 −0.48 7557±146 6642±128⁎ −12.1 −0.63

⁎ pb0.01, differences between cases and controls.
⁎⁎ pb0.05, differences between cases and controls.
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adjustment for hip aBMD. These results are consistent with our
previous microarchitecture study on the same population, presenting
the same pattern with respect to adjustment for aBMD [27].

The results for each PC are presented in Fig. 2: at the radius, both
the bone strength quantity PC (OR=1.84 [1.27–2.67] per SD decrease,
resulting from decreases of BMD, failure load or increases of stresses)
and the load distribution PC (OR=1.54 [1.06–2.24] per SD decrease)
were significantly associated with fracture. The association between
the trabecular microarchitecture PC and fractures did not reach
statistical significance (OR=1.29 [0.90–1.87] per SD decrease, due to
decrease in the trabecular number or an increase in the distribution of
trabecular separation). At the tibia, we found that only the bone
strength and quantity PC was significantly associated with fracture
(OR=2.92 [1.73–4.93]).

Vertebral fractures vs. nonvertebral fractures

When we explored separately by logistic regression vertebral
fracture (n = 34) and nonvertebral fracture cases (n=67) described
in Table 5, we found differences only for the trabecular microarch-
itecture component at the radius, and for the bone strength and
quantity component at the tibia (pb0.01) before adjustment for age.
For other PCs, no significant differences were observed, as well as for
aBMD measurements.

Then each fracture group was compared to the group of 101
controls in a multinomial logistic regression model, adjusting for age,

height and weight, because age-matching was not possible here. At
the radius, among women with vertebral fractures, the trabecular
microarchitecture component was associated with fractures with an
OR=1.86 [1.14–3.03], whereas for the nonvertebral fracture group it
was rather the bone strength and quantity component that was
associated with fractures with OR=2.03 [1.36–3.02] (Fig. 2). At the
tibia the bone strength and quantity component was associated with
both types of fractures with OR=2.92 [1.61–5.28] in women with
vertebral fracture, and OR=2.64 [1.63–4.27] in women with
nonvertebral fracture.

Discussion

We found that μFE-derived biomechanical properties of the distal
radius and tibia, based on in vivo HR-pQCT images, were associated
with all types of fractures, and themicroarchitecture parameters were
partially independent from aBMD as previously reported [27]. The PCs
defined at the tibia were highly similar to those defined at the radius.
Moreover at the radius, vertebral fracture was associated more
strongly with the trabecular microarchitecture PC, whereas nonver-
tebral fracture depended more on the bone strength and quantity PC.
At the tibia, both types of fractures were associated to bone strength
and quantity PC.

Few studies have analyzed the characteristic changes at the distal
radius between women with and without fractures using a noninva-
sive pQCT technique combined with μFEA, in which the fractured

Table 3
Component loading matrix after varimax rotation.

Component of Variables Distal radius Distal tibia

Bone strength and
quantity

Trabecular
microarchitecture

Load distribution Bone strength and
quantity

Trabecular
microarchitecture

Load distribution

Age −0.303 −0.603 0.308 −0.430 −0.075 0.525
Height 0.063 0.118 0.084 0.221 0.119 0.021
Weight 0.318 0.106 0.033 0.474 0.107 0.058
aBMD Radius/Hip 0.854 0.332 0.079 0.693 0.155 −0.083
CSA −0.188 −0.039 0.248 −0.110 0.001 0.313
D tot 0.877 0.335 −0.044 0.835 0.328 −0.161
CTh 0.880 0.184 −0.358 0.701 0.027 −0.639
D trab 0.703 0.478 0.451 0.719 0.492 0.407
TbN 0.477 0.742 0.380 0.362 0.859 0.204
TbSp SD −0.221 −0.861 −0.254 −0.171 −0.910 −0.059
% load trab distal 0.109 0.087 0.855 0.027 0.117 0.948
% load trab proximal −0.005 0.115 0.905 −0.039 0.205 0.911
Trab av stress −0.662 −0.435 0.219 −0.697 −0.400 0.375
Trab SD stress −0.905 −0.255 −0.178 −0.940 −0.187 −0.028
Cort av stress −0.889 −0.222 −0.112 −0.942 −0.172 −0.053
Cort SD stress −0.841 −0.030 −0.081 −0.850 −0.090 0.327
Stiffness 0.944 0.165 0.092 0.952 0.155 −0.069
Percentage of variance 50.1% 16.0% 10.4% 46.0% 10.9% 20.9%

The highest weights (N0.6) are marked in bold. UD radius and total hip aBMD were included in the PCA model at the radius and the tibia, respectively.

Table 4
Odds ratio for individual parameters of aBMD and biomechanical parameters, before and after adjustment for aBMD.

Distal radius Distal tibia

OR [95% CI] Adjusted OR [95% CI] OR [95% CI] Adjusted OR [95% CI]

For 1 SD decrease
aBMD (Radius/hip) 2.03 [1.35–3.05]⁎ – 1.64 [1.13–2.37]⁎ –

% load trab distal 1.43 [1.04–1.96]⁎⁎ 1.35 [0.94–1.92] 1.10 [0.76–1.60] 1.10 [0.80–1.50]
% load trab proximal 1.52 [1.06–2.18]⁎⁎ 1.39 [0.94–2.06] 1.09 [0.77–1.54] 1.09 [0.81–1.47]
Stiffness 2.45 [1.56–3.86]⁎ 1.43 [0.69–2.94] 3.92 [1.96–7.85]⁎ 3.25 [1.96––5.41]⁎

For 1 SD increase
Trab av stress 1.60 [1.12–2.28]⁎ 1.10 [0.69–1.77] 1.70 [1.03–2.79]⁎⁎ 2.20 [1.41–3.43]⁎
Trab SD stress 2.10 [1.41–3.13]⁎ 1.17 [0.64–2.16] 2.45 [1.41–4.24]⁎ 2.50 [1.61–3.86]⁎
Cort av stress 2.24 [1.46–3.42]⁎ 1.18 [0.55–2.53] 2.55 [1.45–4.48]⁎ 2.46 [1.60–3.78]⁎
Cort SD stress 1.56 [1.02–2.37]⁎⁎ 1.00 [0.65–1.55] 2.14 [1.23–3.69]⁎ 2.48 [1.55–3.99]⁎

⁎ pb0.01, differences between cases and controls.
⁎⁎ pb0.05, differences between cases and controls.
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subjects had sustained either wrist fractures [5,21] or vertebral
fractures [20]. Melton et al. [21] have shown, among 18 women with
wrist fractures that μFE-derived biomechanical properties were
determinants of forearm fracture risk, along with vBMD, cortical
thickness and trabecular number. In another study involving 40
patients with vertebral fracture, they observed some differences in
microarchitecture at the radius between cases and controls, which did
not reach statistical significance [20]. We were able to observe the
same pattern of association with vertebral fracture, probably due to a
greater number of controls.

Data from studies using tibia HR-pQCT are scarce. MacNeil et al.
[19] determined that morphological and density measurements were
able to predict the estimated stiffness of the tibia by μFEA in 12
subjects, thus highlighting the intercorrelation between microarchi-
tecture and μFE results. Our study is the first study reporting μFEA data
based on in vivo HR-pQCT images of the distal tibia in women and its
relation to fractures at distant sites.

Some studies have reported strong intercorrelations among the
assessed variables either at the radius or the tibia [4,19,21]. This issue
led us to use another approach using PCA that was introduced earlier
[5], rather than using the multiple regression approach [20,21]. It

allowed us to highlight similarities and differences among our
different variables and to handle with the colinearity issue.

In our previous study focused on wrist fracture, the PCA defined 3
PCs which explained 73% of the dataset variability. The first PC related
to the bone strength and quantity explained 51% of the total variance,
and was significantly associated with wrist fracture status, with an
OR=2.49 [1.32–4.72]. Trabecular microarchitecture and load distri-
bution PCs tended to be associated with wrist fracture, but did not
reach statistical significance, with respective OR=1.82 [0.94–3.52]
and 1.61 [0.94–2.77], probably due to limited sample size [5]. In the
present study involving more women and several types of fracture,
PCA confirmed our previous study onwrist fracture. The association of
these PCs was the same for the two first PCs, but the load distribution
PC was found to be significantly associated with fracture (pb0.05).
This means that for a decrease in the load carried by trabecular bone,
and conversely an increase in the load carried by the cortical bone, at
the distal or the proximal site, there would be an increase in fracture
risk. This finding is consistent with our previous work [5], showing
that cortical bone plays an important role in bone strength. This was
also demonstrated in ex vivo studies [3,22] and by simulated bone
atrophy studies where failure load was more negatively affected by a
loss in cortical thickness rather than in trabecular thickness or
number, suggesting the important role of load distribution between
cortical and trabecular bone [24]. We also found that cortical bone
carried over 59% of the load at the radius distal face, while over 60%
was observed in the wrist fractured women of the Rochester, MN,
cohort [21]. Other investigators have found a larger role for trabecular
bone at the distal face—up to 76% and 71% for the radius and the tibia
respectively—but many young subjects were included and the cortical
bone was segmented by the standard evaluation program, which did
not account for its thinnest part as shown by Buie et al. [6].

PCA applied to the tibia dataset gave similar results in terms of
PCs composition, but at the tibia the load distribution PC explained
more bone characteristics than the trabecular microarchitecture PC
(Table 2). No association with fractures was observed for trabecular

Fig. 2. Association between PCs and fracture, expressed as ORs (95% CI) per SD change. Association with fracture was first computed for the 101 fractured women compared to their
age-matched control. Then only women who sustained a major osteoporotic fracture were compared to the whole control groups, separating vertebral fractures from nonvertebral
fractures; in this case ORs were adjusted for age, height and weight.

Table 5
Differences between fracture groups and control group (mean±SD). Differences are
indicated for Student t test or Wilcoxon test.

Vertebral fractures
(n=34)

Nonvertebral
fractures (n=67)

Controls
(n=101)

Age (y) 77.0±10.0 72.0±6.5⁎⁎ 73.7±8.1
Height (cm) 154.7±6.3⁎⁎ 157.9±5.8 157.5±6.3
Weight (kg) 57.0±8.4⁎ 62.3±10.2 62.7±10.5
UD radius aBMD (g/cm2) 0.307±0.066⁎ 0.315±0.055⁎ 0.345±0.067
Total hip aBMD (g/cm2) 0.762±0.110⁎ 0.790±0.114⁎⁎ 0.829±0.118

⁎ pb0.01, differences between cases and controls.
⁎⁎ pb0.05, differences between cases and controls.

1035N. Vilayphiou et al. / Bone 46 (2010) 1030–1037



microarchitecture and load distribution PCs, whereas only the bone
strength and quantity PC was associated with fractures. This
difference with results obtained at the radius could be due to the
weight-bearing function of the tibia, as a regular mechanical
stimulation of the trabecular network might prevent its deterioration.
Nevertheless, 95% CI overlaps preclude comparing OR between the
radius and the tibia.

Vico et al. [33] used PCA in 166 patients solely with HR-pQCT
radius and tibia datasets composed of volumetric densities, trabecular
microarchitecture, and some cortical geometrical parameters such as
the polar moment of inertia, but no FE-derived properties were
studied. They showed that 2 PCs could summarize their dataset at
both sites, separating trabecular parameters from cortical parameters.
At the radius, the trabecular PC explained more variance than the
cortical PC, whereas the opposite was observed at the tibia. This
difference might be related to the respective weight-bearing function
of each limb, thus making the variability of cortical parameters critical
at the tibia [33]. Also, they have observed significant differences for
tibia bone characteristics between their different groups: women
with hip fracture had the most impaired microarchitecture, compared
to women with wrist fracture and controls. This finding shows that
impairment of bone characteristics at the tibia can be measured
between fracture groups, and might suggest that the tibia properties
reflect those of the hip. Unfortunately, due to the few number of hip
fracture in our study (n=4) we could not confirm this result.

The comparison of associations of aBMD or PCs with all kinds of
fractures could not be quantified due to 95% CI overlaps, probably
caused by the relatively small size of our population. Hence, it cannot
be concluded yet which variable was best associated to fractures.
However, aBMD measurements of the ultradistal radius and total hip
alone did not distinguish vertebral and nonvertebral fracture groups.
The subgroup analysis showed that vertebral fractures were associ-
ated with impaired trabecular microarchitecture, whereas nonverteb-
ral fractures tended to bemore associated with low bone strength and
quantity (Fig. 2). This finding is reminiscent of histomorphometric
differences observed on iliac crest bone biopsies among vertebral
fractures and hip fractures patients. Thus, patients with vertebral
fracture had lower trabecular densitywhen compared to patientswith
hip fracture (12%±4% vs. 15%±4%, respectively; p=0.01), whereas
the cortices were thinner in patients with hip fractures (436±231 μm
vs. 823±468 μm; pb0.001) [11]. We observed the same impairment
of the trabecular bone in patients with vertebral fractures. In another
study differences were reported between patients who either had a
recent wrist or hip fracture. The impairment in radius microarchi-
tecture measured by HR-pQCT was associated with both types of
fractures, whereas impairment at the tibia was associated only to hip
fractures [33]. Those results support the concept that HR-pQCT,
through microarchitecture and biomechanics assessment, might
assess differences between fracture groups.

Moreover our results suggest that assessment of either radius or
tibia BMDs, microarchitecture and biomechanical properties all
combined through PCA can be associated with fractures that occurred
at another bone site. Our finding is not universal [8,13,20], but even in
negative studies, differences in trabecular distribution of separation
were observed between cases and controls that might become
significant with a larger sample size [20]. In addition, a recent work
has shown significant associations between microarchitecture
assessed at both the radius and the tibia, with vertebral fractures;
proportionally to the number and the severity of vertebral fractures
[28].

Our work has some strengths. We used techniques with good
reproducibility of in vivo measurement of both the regular HR-pQCT
measurements and of the biomechanical properties derivation by FEA
[4,18]. MacNeil and Boyd [18] also reported that more sophisticated
FE model (i.e., nonlinear and/or density-dependent Young modulus)
brought only modest improvement in the correlation between

estimated and experimental measurement of stiffness and failure
load.

However, our study has also limitations, specifically regarding the
application of μFEA at the tibia. First, it is not a common osteoporotic
fracture site, as opposed to the lumbar spine, the femoral neck, the
proximal humerus or the wrist. Second, although validation studies
were reported for the radius [18,23], no experimental studies
validating μFEA at the tibia have been reported so far. However,
since the μFEA at this site is very similar to that at the radius, it seems
reasonable to expect that the μFEA will also provide a reasonable
estimate for compressive bone strength at this site. Another limitation
relates to the case–control design of our study. Future studies need to
explore the relationship between μFEA and fracture prospectively.

In conclusion, areal and volumetric BMD, microarchitecture and
biomechanical properties derived from μFEA, based on in vivo radius
and tibia HR-pQCT images are associated with all types of fractures,
showing that radius and tibia mechanical properties are relatively
representative of other bone sites properties. Specifically, vertebral
fractures tended to be more associated with radius microarchitecture,
whereas nonvertebral fractures were more linked to radius bone
strength and quantity. Prospective investigations might confirm those
results and determine whether μFEA can improve fracture risk
prediction.
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Abstract

Few studies have investigated bone microarchitecture and biomechanical properties in men. 
This study assessed in vivo both aspects in a population of 185 men (71±10yrs) with prevalent 
fragility fractures, compared to 185 controls matched for age, height and weight, from the 
STRAMBO cohort.  

In this case-control study, we measured areal BMD by DXA, bone microarchitecture was 
assessed by HR-pQCT, and finite element (μFE) analysis was based on HR-pQCT images of distal 
radius and tibia. A principal component (PC) analysis (PCA) was used to study the association of 
synthetic PCs with fracture, by computing their odds ratio (OR [95%CI]) per SD change. Specific 
associations with vertebral fracture (n=100), and non-vertebral fracture (n=85) were also computed. 

At both sites, areal and volumetric BMD, cortical thickness and trabecular number, 
separation and distribution were significantly worse in cases than controls, with differences ranging 
from -6% to 15%. μFE-derived stiffness and failure load were 8 to 9% lower in fracture (p<0.01). No 
difference in load distribution was found between the two groups. After adjustment for aBMD, only 
differences of μFE-derived stresses, stiffness and failure load at the tibia remained significant 
(p<0.05). 
PCA resulted in defining 4 independent PCs explaining 83% of the total variability of bone 
characteristics. Non-vertebral fracture were associated with PC1, reflecting bone quantity and 
strength, at the radius (tibia) with OR=1.64 [1.27-2.12] (2.21 [1.60-3.04]), and with PC2, defined by 
trabecular microarchitecture, with OR=1.27 [1.00-1.61]. Severe vertebral fractures were associated 
with PC1 with OR=1.56 [1.16-2.09] (2.21 [1.59-3.07]), and with PC2 with OR=1.55 [1.17-2.06] (1.45 
[1.06-1.98]). 

In conclusion, microarchitecture and biomechanical properties derived from μFE were 
associated with all types of fractures in men, showing that radius and tibia mechanical properties 
were relatively representative of distant bone sites properties.

Keywords
High resolution peripheral quantitative computed tomography, Finite element analysis, Men 
osteoporosis, Microarchitecture, Fracture. 
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 Si l’ostéoporose chez l’homme est moins fréquente que chez la femme, les études qui s’y 

intéressent le sont encore moins. En effet, l’étiologie de la maladie est plus complexe chez 

l’homme, car il s’agit souvent d’une accumulation de plusieurs facteurs de risque qui provoquent la 

maladie. Pour autant 25% à 30% des fractures ostéoporotiques qui surviennent chez l’homme, et 1 

homme sur 8 pourraient développer la maladie. Par ailleurs, en termes de morbi-mortalité, les 

conséquences associées à une fracture de la hanche ont une plus grande amplitude que chez la 

femme. 

Cette étude a pour objet de transposer le design des travaux précédents sur une population 

d’hommes fracturés, issus de la cohorte épidémiologique STRAMBO. Cette cohorte est forte de 1163 

hommes âgés de 20 à 85 ans, parmi lesquels 185 ont eu des fractures ostéoporotiques, qui ont été 

appariés pour l’âge et le BMI avec 185 contrôles. 

Parmi les fractures, on comptait 85 fractures ostéoporotiques non vertébrales, 18 fractures 

vertébrales de grade 1, et 82 fractures vertébrales de grade 2 ou 3. Les fractures vertébrales ont 

toutes été confirmées par IVA par le Dr Pawel Szulc, selon la méthode semi-quantitative de Genant, 

adaptée pour les hommes par Szulc. Les fractures non vertébrales quant à elles n’ont pas fait 

l’objet d’une vérification clinique, et ont simplement été renseignée par les patients au moment de 

remplir le questionnaire lors de leur visite. 

Les méthodes techniques sont restées identiques au précédent travail. La méthode de segmentation 

de l’os cortical, et les paramétrages de la FEA sont restés identiques. Par ailleurs, l’analyse 

statistique a aussi suivi la même méthodologie par PCA, du fait des fortes corrélations entre de 

nombreux paramètres mesurés. 

 Au radius comme au tibia, nous avons trouvé une altération de la microarchitecture osseuse 

chez les hommes fracturés par rapport aux contrôles. Nous avons ainsi observé un abaissement 

significatif de la densité totale et trabéculaire, et de l’épaisseur corticale de -8% à -11%. La 

microarchitecture trabéculaire était significativement altérée, avec TbN et TbSp variant de -4% à 8% 

aux deux sites, alors que l’hétérogénéité de la séparation des travées était augmentée 

significativement de 12% au radius. 

La raideur et la charge à rupture étaient aussi abaissées de 8 à 9% chez les hommes fracturés. Nous 

avons aussi observé que l’os cortical jouait un rôle important dans la résistance globale de l’os. En 

effet il soutenait de 72 à 82% des charges sur la face proximale de l’os, et 42 à 47% des charges sur 

la face distale. 

Des corrélations importantes entre de nombreux paramètres mesurés nous ont incités à reconduire 

des analyses en composantes principales comme dans l’étude précédente. Les composantes 

principales qui en ont résulté étaient définies de façon similaire à ce qui avait été trouvé chez les 

femmes, autant sur la définition même des composantes que sur la part de variance expliquée sur 

l’ensemble de donnée initial.  
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Cependant, le profil des résultats diffère quelque peu. Comme chez les femmes, la PC1 du 

radius et du tibia était associée à tous les types de fracture avec respectivement des OR=1,64 [1,27-

2,12] et OR=2,21 [1,60-3,04]. Par contre, c’est la PC2 de microarchitecture trabéculaire pour 

laquelle nous avons trouvé une association significative avec les fractures (OR=1,27 [1,00-1,61]) au 

radius, alors que la PC3 n’était pas associée aux fractures. 

En tenant compte du type de fracture, les régressions logistiques multinomiales ont montré que les 

fractures vertébrales modérées-sévères avaient une atteinte osseuse plus importante que les autres 

groupes de fractures (vertébrales légères et non vertébrales). En effet nous avons observés que les 

fractures vertébrales modérées ou sévères étaient significativement associées avec les PC1 et PC2, 

alors que les autres types de fractures étaient simplement associés à la PC1. Autrement dit, on 

observait pour les fractures vertébrales de grade 2 et 3 une microarchitecture plus détériorée que 

dans les autres cas, au radius et au tibia. 

Cette détérioration de la microarchitecture au tibia n’avait pas été observée chez les femmes. Nous 

avions alors supposé que l’effet mécanique porteur de la jambe produisait un effet à la fois 

stimulant et protecteur de la microarchitecture à ce site périphérique. Le résultat obtenu chez les 

hommes pourrait remettre en cause cette hypothèse. Par ailleurs, le fait que l’on observe des 

différences entre les différents groupes de fracture conforte les résultats précédemment rapportés 

chez les femmes, selon lesquels nous suggérions que des mesures osseuses à des sites périphériques 

pouvaient être reliées à des fractures à des sites distants, notamment au niveau vertébral. 

 Cette étude est limitée de la même façon que la précédente étude chez les femmes pour ce 

qui concerne la méthode d’analyse en éléments finis, celle-ci n’ayant pas évoluée entre les 2 

travaux. On pourra rajouter le caractère limitant du fait que les fractures non vertébrales n’aient 

pas fait l’objet de vérification clinique. On sait cependant par de précédentes études de plus 

grande envergure que ces renseignements sont plutôt précis. Par ailleurs, le nombre de fractures 

vertébrales est relativement faible comparé aux autres fractures. 

En conclusion, les mesures de DMO, de microarchitecture et des propriétés biomécaniques 

obtenues par FEA, sur des mesures in vivo du radius et du tibia distal par HR-pQCT, étaient 

associées à tous les types de fracture chez l’homme. Cela souligne la représentativité des sites 

osseux périphériques par rapport à d’autres sites osseux. Par ailleurs, des différences entre les 

différents types de fractures ont été mises en avant, confortant ainsi nos précédents résultats. Le 

suivi prospectif de ces hommes est en cours, de façon à confirmer ces données pour déterminer si la 

FEA peut améliorer la prédiction du risque fracturaire chez l’homme. 
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ABSTRACT 

Few studies have investigated bone microarchitecture and biomechanical properties in 
men. This study assessed in vivo both aspects in a population of 185 men (71±10yrs) with 
prevalent fragility fractures, compared to 185 controls matched for age, height and weight, 
from the STRAMBO cohort.  

In this case-control study, we measured areal BMD by DXA, bone microarchitecture 
was assessed by HR-pQCT, and finite element (μFE) analysis was based on HR-pQCT 
images of distal radius and tibia. A principal component (PC) analysis (PCA) was used to 
study the association of synthetic PCs with fracture, by computing their odds ratio (OR 
[95%CI]) per SD change. Specific associations with vertebral fracture (n=100), and non-
vertebral fracture (n=85) were also computed. 

At both sites, areal and volumetric BMD, cortical thickness and trabecular number, 
separation and distribution were significantly worse in cases than controls, with differences 
ranging from -6% to 15%. μFE-derived stiffness and failure load were 8 to 9% lower in 
fracture (p<0.01). No difference in load distribution was found between the two groups. After 
adjustment for aBMD, only differences of μFE-derived stresses, stiffness and failure load at 
the tibia remained significant (p<0.05). 
PCA resulted in defining 4 independent PCs explaining 83% of the total variability of bone 
characteristics. Non-vertebral fracture were associated with PC1, reflecting bone quantity and 
strength, at the radius (tibia) with OR=1.64 [1.27-2.12] (2.21 [1.60-3.04]), and with PC2, 
defined by trabecular microarchitecture, with OR=1.27 [1.00-1.61]. Severe vertebral fractures 
were associated with PC1 with OR=1.56 [1.16-2.09] (2.21 [1.59-3.07]), and with PC2 with 
OR=1.55 [1.17-2.06] (1.45 [1.06-1.98]). 

In conclusion, microarchitecture and biomechanical properties derived from μFE were 
associated with all types of fractures in men, showing that radius and tibia mechanical 
properties were relatively representative of distant bone sites properties.

Keywords: high resolution peripheral quantitative computed tomography, finite element 
analysis, men osteoporosis, microarchitecture, fracture. 
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INTRODUCTION

Although osteoporosis is less frequent in men than in women, 25% to 30% of fragility 

fractures occur in men (1). The diagnosis, however, is less well recognized in men than in 

women because the WHO definition of osteoporosis has been established for postmenopausal 

women, of Caucasian ethnicity. The diagnosis, based on densitometric measurement (DXA) 

of areal bone mineral density (aBMD), is defined by a sex-specific T-score < -2.5. This score , 

however, identifies only half of the future osteoporotic fractures that will occur in 

postmenopausal women (2,3). In men, this predictive value is even smaller because only 20% 

of fractures in elderly men are observed among those with a low T-score (4).

During the last decade, others aspects of bone quality have been investigated with various 

techniques in order to better understand the pathophysiology of osteoporosis. Indeed, aBMD 

measured by DXA reflects mainly the quantity of bone mineral and does not capture other 

parameters such as geometry, microarchitecture or biomechanical properties, which also 

contribute to bone fragility and thus to fracture risk (5).

The assessment of bone microarchitecture has been possible in vivo since the recent 

development of 3D imaging device that can achieve high resolution (6-9). In the cross-

sectional study of the Rochester, MN, cohort, men had decreasing trabecular thickness with 

age, whereas in women the trabecular number diminished (9), as previously observed with 

histomorphometry of iliac crest biopsies (10). The improvements in resolution of 3D imaging 

have made possible the use of micro-finite element analysis (µFEA), in order to assess 

quantitatively the biomechanical properties that result from the bone microarchitecture (11-

13). We have shown in previous case-control fracture studies conducted in women that HR-

pQCT images of radius and tibia could be used to determine microarchitecture (14) and - in 

combination with µFEA - biomechanical parameters that were associated with prevalent 

fracture (12,15). These associations have also been observed by others (16-18).



Studies of men are scarce but a recent investigation of the MrOS cohort, using QCT imaging

of the hip, demonstrated the ability of biomechanical properties assessed by FEA to 

prospectively predict hip fractures in men, independently from aBMD (19).

In this study we sought to investigate whether microarchitecture or biomechanical properties 

of radius and tibia in men, obtained from HR-pQCT images, could be associated with 

prevalent fractures. 

MATERIAL AND METHODS 

Subjects

The STRAMBO study is a single centre prospective cohort study of the skeletal fragility and 

its determinants in 1169 men aged 20 to 85 years, which has already been described in a 

previous publication (20),  and has been approved by an independent ethical committee. 

Briefly, all participants replied to an epidemiological questionnaire which was administered 

by an interviewer and covered lifestyle factors and health status. All men able to give 

informed consent, to answer the questionnaire and to participate in the diagnostic exams were 

included. No specific exclusion criteria were used (20).

The present analysis was carried out in a subset of 370 men from the STRAMBO cohort: 185 

men (mean age, 71 ± 10 yrs) with a history of fragility fractures and 185 healthy controls 

without history of fracture, randomly matched for age, height and weight, which never had 

any fracture. Both groups underwent measurement of density and microarchitecture at the 

distal radius and tibia at the baseline visit.

Fracture evaluation 



Peripheral fragility fractures were self reported in the questionnaire, and were not further 

ascertained. All fracture sites were included except the head, toes, and fingers. 

Vertebral fractures were assessed on the lateral scans of the thoracic and lumbar spine 

obtained in the dorsal decubitus position by the Vertebral Fracture Assessment software 

(VFA) using the HOLOGIC Discovery A device equipped with the C-arm (HOLOGIC, 

Bedford, MA, USA). Using this method, vertebral bodies of the vertebrae from Th7 to L4 

were assessable for all the patients, whereas the vertebrae Th5 and Th6 were not assessable in 

10 to 11% of participants and the Th4 vertebral body could not be assessed in 23% of men. 

The vertebral fractures were assessed using the semiquantitative method of Genant (21),

modified for men by Szulc et al. (22). Specifically, vertebrae were considered as fractured if 

vertebral height was diminished by 20% at the lumbar spine and 15% at the thoracic spine.

Vertebral fractures were identified in 100 men who were classified according to their most 

severe fracture, resulting in 18 men as grade 1 (20-25% reduction of vertebral height), 62 as 

grade 2 (25-40% reduction of vertebral height) and 20 as grade 3 (>40% reduction of 

vertebral height) (21). We used slightly modified cutoffs for wedge deformities at the level of 

the dorsal kyphosis (T6-T9): grade 1, 25-30%; grade 2, 30-40%; and grade 3, >40% (22).

Men who reported vertebral fractures sustained after a major trauma were excluded from this 

analysis. A particular attention was paid to exclude mild vertebral deformities supposedly 

related to other conditions than osteoporosis (osteoarthritis, Scheuerman’s disease). The 

reproducibility of the diagnosis of vertebral fracture was assessed using the simple kappa 

score per fracture (yes vs no) and per grade (no fracture, grade 1, grade 2, grade 3). The intra-

observer agreement scores were =0.93 (95% confidence interval [CI]: 0.89; 0.98) and 

=0.89 (95%CI: 0.84; 0.94), respectively. The inter-observer agreement scores were =0.88

(95%CI: 0.81; 0.95) and =0.87 (95%CI: 0.82; 0.92), respectively. PS read the VFA images. 



Measurement of bone mineral density and bone microarchitecture 

As already described in earlier work on the STRAMBO study, ultradistal radius and total hip 

areal bone mineral densities (aBMD, g/cm2) were measured using DXA (Hologic, Bedford, 

MA, USA). Moreover, volumetric bone mineral densities and microarchitecture were 

measured at the distal radius and tibia using a HR-pQCT device (XtremeCT, Scanco Medical 

AG, Brüttisellen, Switzerland) that acquires a stack of 110 parallel CT slices with an isotropic 

voxel size of 82 µm (8). Methods used to process the CT data have been previously described 

(8). The standard HR-pQCT parameters that were used were: bone cross-sectional area (CSA, 

mm²), volumetric bone density (g/cm3) for total (Dtot) and trabecular (Dtrab) bone; cortical 

thickness (CTh, µm); and trabecular number (TbN, mm-1), separation (TbSp, µm), and intra-

individual distribution of separation (TbSpSD, µm) (7) . 

Both DXA and HR-pQCT scans were acquired on the non-dominant forearm and non-

dominant hip and tibia. If there was a history of fracture on that limb, the non-fractured limb 

was measured. 

Finite Element Analysis 

Finite element models of the radius and the tibia were created directly from the segmented 

HR-pQCT images using software delivered with the HR-pQCT device (IPL v1.12, Scanco 

Medical AG). A custom script specifying a minimum cortical thickness of 6 voxels, without 

filling the porosity (i.e. without adding any bone voxel), was used to differentiate cortical and 

trabecular bone. A voxel-conversion procedure was used to convert each bone voxel tissue 

into an equally sized brick element (11), thus creating µFE models that can represent the 

actual trabecular architecture in detail. The models contained approximately 2 million 

elements at the radius, and 5 million elements at the tibia. All models could be solved 

approximately in 3 and 5 hours, respectively. Material properties were chosen homogeneous, 



isotropic and elastic for all voxels. Cortical bone elements were assigned a Young’s modulus 

of 20 GPa, whereas trabecular tissue elements were assigned a Young’s modulus of 17 GPa 

(23), and for all elements a Poisson’s ratio of 0.3 was specified.

The µFE simulation for the radius bone was already described in detail earlier (12). Briefly, a 

compression test was simulated in which a displacement in the longitudinal direction was 

applied at one end while the other end was fully constrained, to simulate a fall from standing 

height on the outstretched hand (24), representing the most common trauma associated with

Colles fractures. The boundary conditions are the same as those used in the validation study 

of Pistoia et al. (25). In that study, high correlations between measured and calculated failure 

loads were found when using a criterion that states that failure is expected when 2% of the 

bone tissue is strained beyond a critical limit of 7000 µstrain (R² = 0.75; p < 0.001). However 

since Pistoia et al. used elastic properties of 10 GPa for all tissues, in our study we had to set 

the critical strain at 3500 µstrain in order to get comparable values for the failure load. The 

µFE models were the same for radius and tibia analyses. We have previously shown in 

postmenopausal women that this model, despite its validation at the radius only, provided 

similar prediction of fracture when used at the tibia and at the radius (15).

In addition to failure load [N], µFEA derived variables used in our study also included: 

stiffness [kN/mm], the percentage of load carried by the trabecular bone at the distal and 

proximal surface of the volume of interest (% load trab distal, and % load trab proximal, 

respectively), the average and SD values of the Von Mises stress in the trabecular and cortical 

bone (Trab av stress and Cort av stress; Trab SD stress and Cort SD stress [MPa]).

Statistical analysis 

Descriptive statistics were standardized by means and SDs. Depending on the distribution of 

variables, Wilcoxon signed rank tests or Student t-tests were used to compare men with and 



without fractures for densities, microarchitecture and mechanical parameters. The differences 

between the two groups were expressed in percentages and in Z-scores using means and SDs 

of the controls. Correlations between all the variables were assessed by Pearson or Spearman 

correlation, depending on the distribution of the variable.

Correlations among architectural parameters measured by HR-pQCT and between 

architectural parameters with aBMD measured by DXA at the radius have already been 

reported in women (8,14). These correlations, also found in men (|r|=0.65 to 0.98), revealed 

multicolinearity issues for many parameters.

To deal with this issue, we conducted a principal components analysis (PCA) among the 370 

men for the radius and the tibia separately. All parameters of biomechanical properties, 

volumetric densities, microarchitecture, age, height and weight and aBMD either at the 

ultradistal radius or the total hip were introduced, after standardization, in the PCA (26).

Trabecular thickness and volumetric cortical density were not included into this analysis,

because they are strongly affected by partial volume effects.

PCA is a statistical technique that transforms a set of correlated variables into a substantially 

smaller set of uncorrelated parameters, defined as the principal components (PCs). Those PCs 

are linear combinations of the original parameters, which summarize most of the information 

(or variance) of the original dataset: the first principal component accounts for as much of the 

data variability as possible, the remaining variance being explained decreasingly by the 

following PCs. The optimization of information carried by each PC was operated by a 

varimax rotation step that terminated the PCA (26). Finally, only PCs with eigenvalues > 1.0 

were selected for further analyses. Each PC can be interpreted on the basis of the initial 

variables’ weight. Associations between PCs and fracture were evaluated by conditional 

logistic regression analysis and expressed as odds ratio (OR [95% CI]) per SD change. 



A subgroup analysis was performed to explore the relation between μFEA and fracture types 

with a logistic regression, specifically for vertebral and non-vertebral fractures. And the 

associations between PCs and fracture type were computed by multinomial logistic regression 

where cases were compared to the entire control pool, with adjustment for age, height and 

weight.

Statistical analyses were performed using SPSS software (version 16.0).

RESULTS

Among the 185 fractured men, 168 vertebral fractures were identified in 100 men and 121

non-vertebral fractures in 108 men at the wrist (n=35), ribs (n=21), ankle (n=11), tibia (n=10), 

proximal humerus (n=9), fibula (n=9), hip (n=8), metatarsus (n=5), elbow (n=5), clavicula 

(n=2), omoplate (n=2), calcaneum (3) and pelvis (n=1). 

In the control group, 7 men were taking treatment known to affect bone metabolism, and 18 in 

the fractured group: vitamin D (n=22), calcium (n=21), bisphosphonate (n=13), and 

testosterone (n=1). Results remained the same when those men were excluded from the 

analysis.

Age, height and weight were similar in both groups: average values were 71 ± 10 years, 167 ± 

4 cm and 77 ± 10 kg, respectively. In fractured men, total hip and radius aBMD were 

significantly lower, compared to controls (0.895 ± 0.136 vs 0.961 ± 0.133 and 0.426 ± 0.069 

vs 0.454 ± 0.071, respectively, with p<0.01). 

Microarchitecture 



Twenty three radius scans and 10 tibia scans were excluded because of poor quality 

(movement artefacts), thus there were 347 exploitable measurements at the radius, and 360 at 

the tibia, i.e., for pairwise comparisons, there were 162 and 175 pairs of complete data 

respectively at the radius and the tibia. 

Both at the radius and the tibia, fractured men had lower Dtot, Dtrab, and CTh (-8% to -11% ; 

p < 0.01), whereas the Dcort difference was not significant. TbN and TbSp were significantly 

impaired in cases (-4% to 8% ; p < 0.05). TbSpSD was higher in cases at the radius (12% ; p 

< 0.01), but not at the tibia  (10% ; p > 0.05) (Table 1).

Finite Element Analysis 

μFEA showed differences in load distribution between trabecular and cortical bone at the 

distal and proximal regions at the radius and tibia. At proximal regions cortical bone sustained 

more load (72% to 82%) than trabecular bone. At distal regions, the share of load was more 

balanced, though more load was sustained by trabecular bone (53% to 58%). No differences 

were observed between cases and control (Table 1). 

Average stresses and their SD were higher at both sites (5% to 15%) in men with fractures 

compared to controls (Table 1). Figure 1 and Figure 2 illustrates the differences in the 

distribution of stresses in a control and in a case, respectively at the radius and the tibia.

Stiffness and estimated failure load were significantly lower in cases, both at the radius and 

the tibia (-8% to -9%; p<0.01).

Correlations 

At both sites, μFE-derived stiffness was highly correlated with aBMD and vBMD (r = 0.65 

;0.88; p < 0.001), CTh (r = 0.66 – 0.75), as well as average and SD of cortical and trabecular 



stresses (|r| = 0.74 – 0.98), and failure load (r = 0.99) (data not shown). Its correlation with 

TbN and TbSpSD was weaker (|r| = 0.45 – 0.58 ; p < 0.001).

The load distribution variables correlated with cortical thickness moderately at the tibia (r = -

0.58 – -0.62; p<0.001), and more weakly at the radius (r = -0.42 ; p<0.05). So we chose to 

construct new parameters characterizing the distal radius and tibia through a PCA to avoid 

multicolinearity issues. 

PCA

For PCA performed either at the radius or the tibia, 3 PCs explaining jointly 83% of the total 

variance were defined in similar ways at both sites. Table 3 presents each original parameter’s 

correlation with each PC. These correlations indicate the degree and direction of each of the 

original variable’s contribution to each component. 

The first PC was composed of quantitative bone variables (aBMD, vBMDs and CTh) and of 

μFE-derived cortical and trabecular stresses, stiffness. This PC may be referred to as the 

component of bone strength and quantity, and explained by itself 50% of the total variance. 

The second PC, which included TbN and TbSpSD, may be called the trabecular 

microarchitecture PC which explained up to 17% of the total variance. The third PC, which 

was mainly defined by the load distribution on distal and proximal regions, could be referred 

to the load distribution component; it explained 10% and 8% of variance for the radius and 

the tibia respectively. A fourth PC, correlated to height, weight and bone CSA, was defined 

and can be referred to Morphology PC and explained about 7% of variance at both sites.

Logistic regressions analyses 

Using conditional logistic regression, we computed the association between all individual 

variables and PCs with the fracture status (Table 2 and Fig. 3). At the radius, significant 



associations between individual microarchitecture parameters with fractures were obtained, 

but those were lost after adjustment for radius aBMD. Among biomechanical parameters only 

the Stiffness was significantly associated with fractures after adjustment for aBMD (OR=1.81 

[1.03;3.18] for 1 SD decrease). At the tibia, associations were observed before adjustment for 

aBMD, but only associations between fractures and CTh (OR=1.40 [1.03;1.89] for 1 SD 

decrease), stiffness (OR=1.80 [1.23;2.62] for 1 SD decrease), failure load or stresses 

parameters remained significant after adjustment for hip aBMD.  

Figure 3 presents the results of logistic regressions OR results for each PC. At the radius, both 

the bone strength and quantity PC (OR = 1.64 [1.27-2.12] per SD decrease, resulting from 

decreases of BMD and failure load or increases of stresses) and the trabecular 

microarchitecture PC (OR = 1.27 [1.00-1.61] per SD decrease, due to decrease in the 

trabecular number or increase in the distribution of trabecular separation) were significantly 

associated with fracture. The association between the load distribution PC and fractures was 

not significant (OR = 1.09 [0.82-1.45]). At the tibia, we found that only the bone strength and 

quantity PC was significantly associated with fracture (OR = 2.21 [1.60-3.04]). The 2nd and 

3rd PCs were not associated to fractures (OR = 1.09 [0.86-1.37] and 1.10 [0.87-1.40], 

respectively for trabecular microarchitecture PC and load distribution PC). No significant 

associations were found between the Morphology PC and fractures. 

Vertebral fractures vs non-vertebral fractures 

When we explored separately by ANOVA men with at least one moderate or severe vertebral 

fracture (grade 2 and 3, n=82), mild vertebral fracture (grade 1, n=18), and non-vertebral 

fracture cases (n=85), we found differences only for the load distribution component at the 

radius and hip aBMD after adjustment for age, height and weight (p<0.01). For other PCs or 

radius aBMD, no significant differences were observed (Table 4).



Then each fracture group was compared to the group of 185 controls in a multinomial logistic 

regression model, adjusting for age, height and weight, because age-matching was not 

possible here. At both the radius and tibia, the bone strength and quantity PC and the 

trabecular microarchitecture PC were associated with the presence of moderate-severe 

vertebral fractures, with OR ranging from 1.45 [1.06-1.93] to 2.21 [1.59-3.07]. Mild vertebral 

fractures were significantly associated only with bone strength and quantity PC at the radius, 

with OR = 1.82[1.05-3.18]. No association was found with any PC at the tibia. Non-vertebral 

fracture was associated with bone strength and quantity component PC, with OR = 1.44 [1.07-

1.93] and 1.83 [1.33-2.52] respectively at the radius and the tibia. At the radius, trabecular 

microarchitecture PC and load distribution PC had association with fracture close to statistical 

significance (OR = 1.32 [0.98-1.79] and 1.37 [0.98-1.91], respectively). Such effect could not 

be observed at the tibia.

DISCUSSION 

In this nested case-control study carried out in a cohort of men, we found that 

microarchitectural bone parameters and μFE-derived biomechanical properties of the distal 

radius and tibia, based on in vivo HR-pQCT scans, were associated with all types of fractures. 

Moderate and severe vertebral fractures were associated with bone strength and quantity PC, 

and trabecular microarchitecture PC both at the distal radius and tibia.

PCA applied in this group of men defined similar PCs to those previously obtained in fracture 

case-control studies in women (12,15). This consolidates our approach by using PCA for 

studying a set of bone characteristic parameters which are highly correlated between them 

(12,15), in agreement with other authors findings (17,18,27).



In this study, men with moderate and severe vertebral fracture were clearly described by 

impaired aBMD at the hip, or bone strength and trabecular microarchitecture components at 

both the radius and tibia. Hence we cannot suggest that the weight-bearing function of the 

tibia helps to preserve its microarchitecture, as opposed to what we have observed in women 

(15).

In women we have reported that vertebral fractures were associated with trabecular 

microarchitecture only at the radius, and with bone strength and quantity at the tibia (15). The 

difference observed could be due to a limited number of vertebral fracture cases in the 

previous women study, as there were only 34 vertebral fractures cases, including 20 severe 

cases. Another work on the microarchitecture at the radius and tibia in 100 women with 

vertebral fracture reported that microarchitecture tended to impair with the severity and 

number of vertebral fractures (28).

The results for groups of mild vertebral fracture and non vertebral fractures are consistent 

with what was found in women with non vertebral fractures (15), as the microarchitecture PC 

was not associated with fractures. In men the associations of fractures with microarchitecture 

or load distribution PC at the radius, however, were close to statistical significance, which is 

similar to our first results obtained in women which had a wrist fracture (12).

Our results regarding vertebral fracture in men confirm the possibility to estimate fracture at 

distant sites with HR-pQCT, which was already observed in prior studies (15,16,28). Also, we 

confirm the previous data indicating the association between the type of fracture and the type 

of bone microarchitectural impairment assessed by bone histomorphometry (29), or HR-

pQCT (15,16).



So far, bone fragility studies using QCT (19,30) or HR-pQCT (9) imaging technique has been 

poorly investigated in men. The microarchitecture investigation in the Rochester, MN, 

population has shown that if the decrease in trabecular density with age had the same 

magnitude in men and women, the effective bone loss was different: when women suffered 

loss of trabeculae and an increase of trabecular separation, men had their trabecular number 

remaining stable as they were thinning with time (9). The general observation that men have 

better bone microarchitecture is a finding we share with those authors when we compare the 

control men from this study to the control women of our previous study from the OFELY 

cohort (15). Consequently men had better bone strength than women at both the radius and 

tibia.  In the meantime at the radius we could notice a different load balance between cortical 

and trabecular bone between the controls groups of both population, e.g., cortical bone 

sustained 53% and 42% of the load at the distal end in women and men, respectively. Despite 

being thicker than in women, the cortical bone has a lesser contribution than trabecular bone 

in men. This may be explained by the wider trabecular bone CSA and a higher Dtrab, which 

indicates a higher content of trabecular bone than in women, providing a greater influence on 

the load distribution balance. At the tibia, the differences in CSA and Dtrab between men and 

women had the same magnitude, but the load balance was similar in both populations as 

cortical bone sustained 47% of load at the distal end.

In the longitudinal study investigating bone fragility in the MrOS cohort (19), Orwoll et al. 

have demonstrated that the use of the load-to-strength ratio, i.e. the strength due to a sideway 

fall over the FE estimation of the hip bone strength, could predict incident hip fractures 

independently from aBMD. Those authors have also shown that there was a threshold in bone 

strength (3000 N) which discriminates most of the men that have suffered a hip fracture 

during the follow-up. In our study, when we calculated the load-to-strength ratio on the radius 



bone, it was not possible to determine a threshold identifying people that had a wrist fracture 

(data not shown). 

Our work has some strengths. We used techniques with good reproducibility of in vivo

measurement of both the regular HR-pQCT measurements and of the biomechanical 

properties derivation by μFEA (8,31).

However, our study has limitations. In addition to the case-control design of our study, non 

vertebral fractures were self reported by the patient without any clinical confirmation as 

opposed to our previous fracture studies in women: indeed in the OFELY cohort, fractures 

were recorded during the follow up and were clinically confirmed. Still, self reported fractures 

in various studies such as the SOF or the EPOS study (32,33), or in another study in a 

population of elderly (34), were considered to be quite accurate. Therefore, these reports 

support the use of self reported fracture in our study. Also the number of mild vertebral 

fracture is rather low as compared to other groups of fracture. Moreover the μFE model used 

in this study is linear and attributed homogeneous material properties to bone elements. The 

simplicity of this model, however, does not bias substantially the biomechanical outcomes as 

compared to more sophisticated models. Is it also more applicable than non-linear models 

because it requires less computing resources and can be solved in a shorter time (31).

In conclusion, areal and volumetric BMD, microarchitecture and biomechanical properties 

derived from μFEA, based on in vivo radius and tibia HR-pQCT images were associated with 

all types of fractures in men, showing that radius and tibia mechanical properties were 

relatively representative of distant bone sites properties. Specifically, moderate and severe 

vertebral fractures were associated with both aspects of bone strength and quantity, and 

trabecular microarchitecture PCs, whereas non-vertebral fractures were only associated to 



bone strength and quantity PC. Prospective investigations are ongoing to confirm those results 

and determine whether μFEA can improve fracture risk prediction in men. 
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Table 1 : Microarchitecture and biomechanical characteristics (mean ± SD) of fractured men 

and controls matched for age, height and weight. 

Table 2 : Odds ratio for individual parameters of BMD and biomechanical parameters 

Table 3 : Component loading matrix after varimax rotation 

Table 4 : Subanalysis by ANOVA with different types of fracture 

Figure 1 : Distribution of Von Mises stresses in the bone tissue for a control (28) and a 

fracture case (C-D) at the radius. The colors indicate the stress levels with red for high 

stresses and blue for low stresses. (A, B) Distribution of Von Mises stresses in the first distal 

(A) and last proximal (B) slices in a man who never had a fracture. (C-D) Distribution of Von 

Mises stresses in the first distal (C) and first proximal (D) slices in a man who had fracture.

Figure 2 : Distribution of Von Mises stresses in the bone tissue for a control (28) and a 

fracture case (C-D) at the tibia. The colors indicate the stress levels with red for high stresses 

and blue for low stresses. (A, B) Distribution of Von Mises stresses in the first distal (A) and 

last proximal (B) slices in a man who never had a fracture. (C-D) Distribution of Von Mises 

stresses in the first distal (C) and first proximal (D) slices in a man who had fracture.

Figure 3 : Association between PCs and fracture, expressed as ORs [95% CI] per SD change. 

Association with fracture was first computed for the 185 fractured men compared to their age-

matched control. Then a subanalysis was performed by grouping the different types of 

fractures, separating vertebral fractures (VFx) from non-vertebral fractures; in this case ORs 

were adjusted for age, height and weight. 
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Table 2: Odds ratio for associations between prevalent fractures and individual parameters of 
aBMD, vBMD, microarchitecture and biomechanical parameters 

Distal Radius Distal Tibia 
OR

[95% CI] 
Adjusted OR  

[95% CI] 
OR

[95% CI] 
Adjusted OR  

[95% CI] 
For 1 SD decrease 

aBMD (Radius/Hip) 1.64 [1.28 ; 2.10] - 1.82 [1.39 ; 2.38] -
Dtot 1.70 [1.29 ; 2.24] 1.36 [0.84 ; 2.20] 1.66 [1.28 ; 2.17] 1.32 [0.96 ; 1.81] 

Dcomp 1.40 [1.06 ; 1.84] 1.01 [0.70 ; 1.44] 1.50 [1.15 ; 1.94] 1.24 [0.93 ; 1.66] 
Dtrab 1.69 [1.29 ; 2.22] 1.31 [0.85 ; 2.02] 1.57 [1.21 ; 2.04] 1.20 [0.87 ; 1.65] 
CTh 1.59 [1.21 ; 2.08] 1.18 [0.78 ; 1.79] 1.68 [1.29 ; 2.19] 1.40 [1.03 ; 1.89] 
TbN 1.50 [1.16 ; 1.92] 1.14 [0.83 ; 1.57] 1.29 [1.01 ; 1.63] 1.02 [0.77 ; 1.35] 
TbTh 1.51 [1.16 ; 1.97] 1.10 [0.78 ; 1.56] 1.34 [1.06 ; 1.71] 1.20 [0.93 ; 1.55] 

% load trab distal 1.07 [0.83 ; 1.39] 1.05 [0.80 ; 1.38] 1.22 [0.97; 1.54] 1.15 [0.90 ; 1.48] 
% load trab proximal 1.21 [0.93 ; 1.58] 1.08 [0.82 ; 1.43] 1.12 [0.89 ; 1.40] 1.09 [0.85 ; 140] 

Stiffness 1.80 [1.37 ; 2.38] 1.81 [1.03 ; 3.18] 2.06 [1.53 ; 2.79] 1.80 [1.23 ; 2.62] 
Failure Load 1.72 [1.35 ; 2.34] 1.66 [0.97 ; 2.85] 1.98 [1.47 ; 2.65] 1.68 [1.16 ; 2.43] 

For 1 SD increase
CSA 1.10 [0.88 ; 1.39] 1.13 [0.88 ; 1.44] 1.07 [0.87 ; 1.33] 1.06 [0.84 ; 1.34] 
TbSp 1.57 [1.17 ; 2.09] 1.15 [0.80 ; 1.64] 1.37 [1.06 ; 1.77] 1.01 [0.74 ; 1.39] 

TbSpSD 1.49 [1.09 ; 2.03] 1.11 [0.80 ; 1.56] 1.31 [1.00 ; 1.71] 1.02 [0.74 ; 1.41] 
Trab av stress 1.37 [1.08 ; 1.73] 1.06 [0.76 ; 1.50] 1.61 [1.23 ; 2.10] 1.33 [0.97 ; 1.81] 
Trab SD stress 1.62 [1.24 ; 2.13] 1.08 [0.65 ; 1.82] 2.21 [1.54 ; 3.16] 1.85 [1.20 ; 2.85] 
Cort av stress 1.57 [1.21 ; 2.04] 1.02[0.60 ; 1.73] 1.96 [1.43 ; 2.69] 1.64 [1.12 ; 2.41] 
Cort SD stress 1.63 [1.22 ; 2.19] 1.15 [0.76 ; 1.75] 2.57 [1.68 ; 3.95] 2.04 [1.23 ; 3.30] 



Ta
bl

e 
3:

 P
rin

ci
pa

l c
om

po
ne

nt
s l

oa
di

ng
 m

at
rix

.

D
is

ta
l R

ad
iu

s 
D

is
ta

l T
ib

ia
 

C
om

po
ne

nt
  

of

V
ar

ia
bl

es
 

B
on

e 
st

re
ng

th
 

an
d 

qu
an

tit
y 

Tr
ab

ec
ul

ar
 

m
ic

ro
ar

ch
ite

ct
ur

e 
Lo

ad
 

di
st

rib
ut

io
n 

M
or

ph
ol

og
y 

B
on

e 
st

re
ng

th
 

an
d 

qu
an

tit
y 

Tr
ab

ec
ul

ar
 

m
ic

ro
ar

ch
ite

ct
ur

e 
Lo

ad
 

di
st

rib
ut

io
n 

M
or

ph
ol

og
y 

A
ge

-0
.2

8 
-0

.0
9 

0.
50

 
-0

.2
1 

-0
.3

7 
0.

18
 

0.
35

 
-0

.3
1 

H
ei

gh
t 

0.
06

 
0.

23
 

-0
.1

0 
0.

71
 

0.
11

 
0.

52
 

-0
.0

3 
0.

47
 

W
ei

gh
t 

0.
13

 
0.

07
 

-0
.0

1 
0.

78
 

0.
24

 
0.

14
 

0.
11

 
0.

74
 

aB
M

D
R

ad
iu

s/
H

ip
 

0.
83

 
0.

41
 

-0
.0

9 
0.

08
 

0.
63

 
0.

42
 

-0
.1

0 
0.

11
 

C
SA

 
0.

01
 

-0
.3

3 
0.

58
 

0.
62

 
-0

.1
7 

0.
06

 
0.

36
 

0.
79

 
D

 to
t 

0.
75

 
0.

47
 

-0
.3

6 
-0

.2
1 

0.
82

 
0.

30
 

-0
.2

3 
-0

.3
6 

C
Th

 
0.

75
 

0.
15

 
-0

.6
0 

-0
.1

1 
0.

72
 

0.
12

 
-0

.5
8 

-0
.2

4 
D

 tr
ab

 
0.

63
 

0.
69

 
0.

20
 

-0
.1

3 
0.

75
 

0.
46

 
0.

33
 

-0
.2

3 
Tb

N
 

0.
30

 
0.

88
 

0.
12

 
0.

14
 

0.
34

 
0.

86
 

0.
11

 
0.

09
 

Tb
Sp

 
-0

.3
4

-0
.9

0 
-0

.1
0 

-0
.1

4 
-0

.4
3 

-0
.8

7 
-0

.1
1 

-0
.0

3 
Tb

Sp
 S

D
 

-0
.3

0 
-0

.8
7 

-0
.0

2 
-0

.1
4 

-0
.3

9 
-0

.8
2 

-0
.0

3 
-0

.0
6 

%
 T

b 
di

st
al

 
lo

ad
 

0.
03

 
0.

18
 

0.
88

 
-0

.0
1 

-0
.0

7 
0.

03
 

0.
95

 
0.

15
 

%
 T

b 
pr

ox
im

al
 

lo
ad

 
0.

06
 

0.
28

 
0.

88
 

0.
03

 
-0

.0
3 

0.
08

 
0.

94
 

0.
20

 

Tr
ab

 a
v 

st
re

ss
 

-0
.7

3 
-0

.1
6 

0.
28

 
-0

.4
2 

-0
.6

1 
-0

.5
3 

0.
37

 
-0

.3
3 

Tr
ab

 S
D

 st
re

ss
 

-0
.9

2 
-0

.3
0 

-0
.0

3 
-0

.1
1 

-0
.8

8 
-0

.3
3 

0.
04

 
-0

.1
3 

C
or

t a
v 

st
re

ss
 

-0
.9

2 
-0

.2
3 

-0
.1

2 
-0

.1
8 

-0
.8

9 
-0

.3
3 

-0
.0

2 
-0

.1
7 

C
or

t S
D

 st
re

ss
 

-0
.8

9 
-0

.2
2 

0.
09

 
-0

.0
5 

-0
.8

1 
-0

.2
6 

0.
30

 
-0

.1
0 

St
iff

ne
ss

 
0.

96
 

0.
19

 
-0

.0
2 

0.
08

 
0.

94
 

0.
24

 
-0

.0
4 

0.
12

 
Fa

ilu
re

 L
oa

d 
0.

96
 

0.
20

 
0.

01
 

0.
11

 
0.

91
 

0.
28

 
-0

.0
5 

0.
18

 
Pe

rc
en

ta
ge

 o
f 

va
ria

nc
e 

50
.4

 %
 

16
.2

 %
 

10
.0

 %
 

7.
6 

%
 

50
.2

 %
 

17
.8

 %
 

8.
3 

%
 

6.
3 

%
 

Th
e 

hi
gh

es
t w

ei
gh

ts
 (>

0.
6)

 a
re

 m
ar

ke
d 

in
 b

ol
d.

  
U

D
 R

ad
iu

s a
nd

 T
ot

al
 H

ip
 a

B
M

D
 w

er
e 

in
cl

ud
ed

 in
 th

e 
PC

A
 m

od
el

 a
t t

he
 ra

di
us

 a
nd

 th
e 

tib
ia

 re
sp

ec
tiv

el
y.

 



Table 4: Subanalysis by ANOVA with different types of fracture.

ANOVA

p

Non VFx vs 
VFx1

p

Non VFx vs 
VFx+

p

VFx1 vs 
VFx+

p
Radius aBMD 0.285 0.963 0.328 0.521 

Hip aBMD 0.003 0.447 0.016 0.013 
      

Radius PC1 

Bone Strength 
and Quantity 

0.183 0.293 0.308 0.804 

Radius PC2 

Trabecular
Microarchitecture 

0.087 0.489 0.294 0.110 

Radius PC3 

Load Distribution
0.003 0.110 0.003 0.997 

  
Tibia PC1 

Bone Strength 
and Quantity

0.115 0.939 0.097 0.684 

Tibia PC2 

Trabecular
Microarchitecture 

0.085 0.477 0.283 0.113 

Tibia PC3 

Load Distribution 
0.079 0.342 0.093 0.975 

“Non VFx” stands for the non vertebral fracture group, “VFx1” for the group of mild 
vertebral fracture, and “VFx+” for the group of moderate and severe vertebral fractures. 
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Conclusions et Perspectives 

Au cours de ce travail de thèse, nous avons poursuivi les travaux de Stéphanie Boutroy, qui 

avait montré l’intérêt de l’HR-pQCT dans l’étude in vivo de la fragilité osseuse en rapportant la 

bonne reproductibilité de ses mesures ainsi que leur pertinence vis-à-vis du statut osseux, ou encore 

des fractures ostéoporotiques. Notamment, l’utilité des analyses en éléments finis avait été mise en 

avant concernant les cas de fractures du poignet. 

Dans un premier temps, nous avons pu vérifier que l’altération de la microarchitecture et la 

diminution de la résistance osseuse étaient aussi observée chez des femmes ayant subies d’autres 

fractures ostéoporotiques que celle du poignet, notamment les fractures vertébrales. Par ailleurs, 

nous avons observés des différences entre les différents groupes de fractures, suggérant des 

variations de l’atteinte osseuse qui seraient fonction du site squelettique fracturé. Ces travaux ont 

notamment permis de confirmer les premiers résultats obtenus par analyse en composantes 

principales, qui permet d’étudier indépendamment les paramètres de « quantité et résistance 

osseuse », de « microarchitecture trabéculaire » et de « distribution de charge ». 

Par la suite, nous avons étudié la fragilité osseuse de la population masculine, selon le même 

schéma. Les résultats de l’analyse en composantes principales étaient fortement similaires à ce qui 

a été trouvé chez les femmes. Il en découlait des associations avec les fractures de toute sorte de 

même amplitude que chez les femmes. Nous avons aussi retrouvé des différences dépendantes du 

type de fracture, vertébrale ou non. Notamment, la microarchitecture trabéculaire du tibia était 

associée aux fractures vertébrales, alors que cela n’avait pas été observé chez les femmes. Ce 

dernier résultat suscite une réflexion à tenir quant à l’influence de l’effet porteur du tibia sur la 

préservation de son intégrité. 

Ces résultats nous encouragent à penser que les mesures par HR-pQCT de DMOv, de 

microarchitecture et de biomécanique à des sites périphériques peuvent refléter la fragilité osseuse 

d’autres sites squelettiques tels que les vertèbres. Pour autant, ces résultats sont limités d’une part 

par les faibles effectifs étudiés, et d’autre part par leur caractère transversal. Par ailleurs, la 

simplicité du modèle FEA employé limite de fait son réalisme vis-à-vis d’un choch pouvant entraîner 

une fracture du poignet. La question de savoir si les mesures de microarchitecture ou de 

biomécanique peuvent surclasser la DMOs mesurée par DXA reste ouverte. Dans l’attente d’études 

longitudinales sur la prédiction des fractures, il y a néanmoins quantités de pistes à explorer de 

façon à préparer au mieux ces études. 

1. Quelques travaux en cours… 

On trouvera dans les Annexes quelques résumés, dont certains ont été présenté lors de congrès 

internationaux, qui prolongent les publications effectuées au cours de la thèse avec des données 

produites par HR-pQCT et FEA. 

136



Conclusions et Perspectives 

1.1.  De l’usage du facteur de risque  pour la fracture du poignet 

Le premier d’entre eux propose une étude dont l’objectif était de rechercher un usage pertinent du 

facteur de risque  (force de chute/résistance osseuse), comme seul critère de fragilité osseuse, 

concernant la fracture du poignet chez la femme (cf Annexe 1). Car si en théorie le calcul de 

paraît ideal pour prédire le risque de fracture, en pratique il y a encore relativement peu d’études 

qui en font usage. Néanmoins, la cohorte MrOS il a été démontré que  permettait de prédire plus 

de fractures incidentes de la hanche que la DMOs mesurée au même site (272). Ce gain en 

sensitivité était néanmoins accompagné d’une perte de spécificité, qui pourrait être attribuée à la 

détection d’hommes à risque de fractures de la hanche mais qui pourraient se fracturer en cas de 

chute. Par ailleurs, le risque associé entre  et la fracture de hanche était de 3.1 [1.6-6.1] après 

ajustement pour la DMOs de la hanche. Il s’agit de la première étude longitudinale sur le sujet, dont 

les résultats sont encourageants sur les perspectives d’application du facteur , et donc de la FEA,  

comme facteur de risque de fracture indépendant de la DMOs. 

Dans le cas des fractures prévalentes du poignet chez la femme auquel nous nous sommes 

intéressés, nous avons rapporté une association significative entre  et les fractures du poignet 

(OR=3.74 [1.53-9.10]). L’association avec les autres types de fractures tendait à être significative 

(OR=1.50 [0.99-2.30]). Cependant, une forte corrélation avait été trouvée entre  et la mesure de 

DMOs du poignet (r=-0.87, p<0.001). De fait, après ajustement pour la DMOs du poignet, toute 

significativité statistique était perdue. Cette corrélation importante observée au poignet, et non à 

la hanche dans la cohorte MrOS, peut être imputée au calcul de la force de chute. En effet, au 

poignet cette force est simplement dépendante de la taille du sujet, alors que dans le cas de la 

chute de côté sur la hanche cette force inclus aussi le poids du sujet, dans une formulation plus 

complexe par ailleurs.

Cette forte dépendance à la DMOs pourrait aussi expliquer l’absence d’effet seuil qu’on pourrait 

espérer obtenir avec . Pour autant, nous avons observé une meilleure sensitivité de  avec les 

fractures du poignet que la mesure de DMOs du radius ultradistal. 

Cette étude est en cours de développement, avec l’ajout des données de biomécaniques obtenues 

pour les cas de fractures du poignet chez les hommes de la cohorte STRAMBO. 

1.2. Effets longitudinaux des traitements, suivis par HR-pQCT 

L’annexe 2 propose une seconde étude en cours sur l’évolution longitudinale chez la femme de la 

microarchitecture et des propriétés biomécaniques, en fonction du traitement ostéoporotique 

prescrit. L’hypothèse de départ étant l’obtention d’une amélioration de la microarchitecture ou de 

la résistance osseuse après traitement, qui pourrait expliquer l’efficacité antifracturaire des 

traitements : 49 et 53% de réduction du risque de fractures non-vertébrales, respectivement pour 

les bisphosphonates (88,89) et le tériparatide (88).
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Pour tester cette hypothèse, nous avons comparé 3 groupes de patientes : le groupe contrôle était 

constitué de 39 femmes non traitées et non fracturées, issues de la cohorte OFELY ; un groupe de 

39 femmes traitées par tériparatide pendant 18 mois ; et enfin un groupe de 11 femmes traitées par 

bisphosphonates pendant 24 mois. Bien que nous ayons observés les gains attendus en DMOs au 

niveau vertébral (+4% dans les deux groupes traités, p>0.01) ou de la hanche du fait des 

traitements, nous avons été surpris de trouver au radius et au tibia une diminuation de la DMOv 

totale et corticale dans les groupes traités, ainsi qu’une baisse de la résistance osseuse plus 

prononcées dans les groupes traitées que dans le groupe contrôle : jusqu'à -4% dans le groupe 

tériparatide (p<0.01). Une augmentation légère du nombre de travées a été observée dans les deux 

groupes traités, qu’on peut attribuer à l’augmentation de la minéralisation pour les bisphosphonates 

ou un effet de tunnelisation des travées pour le tériparatide. Pour autant cette augmentation ne 

contrebalance pas la perte osseuse observée sur l’os cortical, et joue donc peu sur la variation de 

résistance osseuse.  

Bien que contre-intuitifs, ces résultats pourraient s’accorder avec les résultats connus en DXA qui 

montrent que les gains de DMOs, lombaire ou à la hanche, obtenus par tériparatide et 

bisphosphonates ne sont pas répercutés à la diaphyse du radius. Finkelstein et collègues rapportent 

en effet une diminution de 6% après 18 mois de traitements pour des patientes traitées par 

tériparatide, naïves de tout traitement anti-ostéoporotique antérieur, et une diminution de 2% 

après 18 mois de traitements pour des femmes traitées par tériparatide et bisphosphonates 

combinés (286). Ces résultats posent la question des effets du tériparatide au niveau du squelette 

périphérique. 

Cependant ces résultats sont à prendre avec précautions. D’une part, les amplitudes de variations 

observées restent faibles : entre 0 et 4% dans la majorité des cas, avec une baisse jusqu'à -8% pour 

l’épaisseur corticale dans le groupe traité par tériparatide. D’autre part, les effectifs de cette 

étude sont faibles, et le groupe traité par bisphosphonate est en passe d’être complété afin 

d’atteindre les mêmes effectifs que dans les autres groupes. Notons aussi que les patientes traitées 

par tériparatide dans cette étude ont toutes eu au préalable un traitement par bisphosphonate, 

lesquels sont connus pour atténuer les effets du tériparatide (286). Enfin, les récentes évaluations 

de la porosité corticale n’ont pas encore été ajoutées à cette étude, et pourrait nous éclaircir sur le 

mécanisme de la dégradation de l’os cortical. 

D’autres ont aussi recemment rapporté pour le tériparatide une diminution significative de la DMOv 

totale et corticale, accompagné d’une tendance à la hausse de la porosité corticale. Cependant, les 

auteurs de cette étude n’ont pas observé de variation significative de la résistance osseuse, laissant 

penser qu’un maintien de l’intégrité mécanique pourrait être assuré par le traitement (284,287).

Néanmoins, il faut noter que les données rapportées à ce jour concerne des effectifs faibles 

(284,287). D’autres études avec une puissance statistique plus importante seront nécessaires pour 

déterminer les effets significatifs du tériparatide par HR-pQCT. 
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1.3. Les propriétés biomécaniques dans la cohorte OFELY 

Enfin, le dernier projet actuellement en cours concerne l’étude transversale des propriétés 

biomécaniques du radius et du tibia distal dans la cohorte OFELY (cf Annexe 3). Cette étude vise à 

produire des données biomécaniques pour la population française, qui pourraient appuyer les 

résultats obtenus pour les cohortes de Rochester, MN (169), ou encore CaMoS (288).

Cette étude permettra d’exploiter la puissance statistique de la cohorte OFELY non seulement pour 

approfondir les études de fractures, mais aussi pour l’étude des déterminants de la résistance 

osseuse d’une façon générale, et encore du rôle d’autres paramètres biomécaniques comme la 

distribution de charge, et les stress moyens développés pendant la compression. En effet, un 

effectif plus important (n=841) ne donnera que plus de poids à l’étude des derniers développements 

sur les évaluations de la porosité corticale (173,245,289) et de la topologie trabéculaire 

(242,243,290) évoqués au Chapitre 4, sur l’étude de la pertinence du facteur de risque , ou 

encore sur l’application de modèles FEA non linéaires (117,277). En outre, ces données serviront de 

support pour les études d’évolutions longitudinales, et de prédiction de fractures à venir. 

2. … Les projets à moyen terme … 

Dans l’attente de pouvoir réaliser les études de prédictions de fractures, d’autres projets 

s’organisent pour préparer ces études au mieux, en accumulant les connaissances sur la 

microarchitecture osseuse, et les propriétés biomécaniques.  

2.1. L’étude MODAM 

Si l’on sait que les fractures ostéoporotiques (291) et la DMOs (292) ont un caractère héréditaire, 

on sait peu de choses sur l’hérédité de la géométrie osseuse (293). L’étude MODAM propose donc 

d’étudier les déterminants génétiques de la microarchitecture osseuse qui ne sont pas encore 

connus. Pour cela, nous projetons de recruter d’un côté 260 mères ménopausées fracturées, et de 

l’autre côté 260 mères ménopausées non fracturées, tout en comptant les filles respectives de 

chacune de ces mères. Nous espérons donc pouvoir compter sur un effectif de 1 040 femmes pour 

cette étude génétique.

In fine, il paraît raisonnable d’envisager une étude FEA sur cette cohorte, afin d’étudier les 

déterminants génétiques des propriétés biomécaniques. 
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2.2. L’étude QUALYOR 

La question de l’ostéopénie reste à ce jour un statut confus en termes de fragilité osseuse. La 

cohorte spécifique QUALYOR vient d’être mise en place en collaboration avec le centre hospitalier 

régional d’Orléans afin de mieux comprendre et définir cet état osseux. Il est prévu de suivre 1 500 

femmes ostéopéniques non traitées pendant 5 ans, au moyen du dosage des marqueurs osseux, de la 

DXA classique, d’un examen de radiographie numérique BMA en vue d’analyses fractales, ainsi que 

des scanners QCT de la hanche et HR-pQCT du radius et du tibia distal. Cette étude importante 

pourrait apporter de nouveaux éléments sur la compréhension de l’ostéopénie. 

2.3. Les études OFELY et STRAMBO 

Enfin, les suivis longitudinaux des cohortes OFELY et STRAMBO feront l’objet de FEA, de façon à 

déterminer les variations des propriétés biomécaniques et d’en étudier leurs causes. Par ailleurs, 

ces suivis périodiques pourraient nous permettre d’étudier la question de la dégradation de l’os 

cortical, et plus précisément d’étudier l’hypothèse de sa « trabécularisation » (289).

Pour les études longitudinales citées, le développement du recalage en 3D permettra d’optimiser 

les mesures de suivis. Cette technique permettrait idéalement de localiser les zones de résorption 

et de formation osseuse (232,250,294). Cette innovation dans la mesure in vivo pourrait être 

déterminante sur l’affinement de notre compréhension des effets des traitements anti-

ostéoporotiques. 

3. …… Sur le long terme, la prédiction des fractures 

Les développements techniques sur l’HR-pQCT, que ce soit la porosité corticale, la topologie 

trabéculaire, voire même le recalage 3D, rajouteront une batterie de données considérable à celle 

déjà existante pour la seule technique d’HR-pQCT. Lorsque ces nouveaux outils seront finalisés, il 

sera indispensable de les soumettre à l’épreuve des études prospectives comme OFELY ou STRAMBO 

visant à prédire le risque de fractures incidentes. 

L’enjeu sera alors de déterminer si les propriétés biomécaniques par l’usage du facteur de risque ,

ou bien si la connaissance des détails microarchitecturaux, peuvent compléter voire surclasser la 

DXA pour ce qui est de la définition de l’ostéoporose. Si tel était le cas, il faudra alors déterminer 

les paramètres les plus pertinents, de façon à en réduire le nombre en vue d’une application 

clinique routinière simple.  
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4. Vers d’autres applications 

Enfin l’utilisation de l’HR-pQCT offre aussi des perspectives intéressantes dans des domaines autres 

que l’ostéoporose. Dans un domaine tout à fait connexe, cette technique est utilisée dans des 

cohortes pédiatriques pour étudier en amont la constitution du capital osseux et ses déterminants 

(295-299). Cela étant, le suivi longitudinal de ces enfants est une question délicate, et qui est 

rendue difficile par le fait même de la croissance. Aujourd’hui aucun consensus n’a été établi afin 

de définir une région d’intérêt à exploiter chez l’enfant. 

Chez les patients souffrant d’insuffisance rénale chez qui la DXA est mise en défaut, il pourrait 

s’agir d’une technique de choix pour évaluer le statut osseux de ce type de patient (300-302). Dans 

une population d’adolescent, nous avons montré qu’une bonne prise en charge de l’insuffisance 

rénale limitait ses conséquences dégradantes sur l’os (299). Nous avons notamment pu montrer que 

des patients insuffisants rénaux de stade 4, stade précédent la dialyse, avaient une atteinte osseuse 

proche d’une population de référence ostéopénique (300). Cette atteinte s’avérait plus prononcée 

chez les patients dialysés et pourrait être impactée par la technique de dialyse en elle-même, nos 

résultats suggérant une atteinte moins importante en dialyse péritonéale qu’en hémodialyse (article 

en préparation).

L’HR-pQCT s’avère aussi intéressante dans le cadre de la polyarthrite rhumatoïde, où nous avons pu 

mettre en évidence une atteinte de la microarchitecture trabéculaire des têtes métacarpiennes de 

la main, associée au stade de développement de la maladie (303). Lors de ces mêmes travaux le 

volume des érosions et des géodes, qui sont le résultat d’une destruction osseuse inflammatoire 

typique de cette maladie, ont pu être quantifié (303). D’autres ont rapporté une évaluation semi-

quantitative de ces érosions, confirmant l’intérêt croissant de l’HR-pQCT dans la polyarthrite 

rhumatoïde (304).

5. Conclusion

La tomographie périphérique à haute résolution est une technique de pointe pour l’étude clinique 

de la fragilité osseuse en général, et de l’ostéoporose. L’utilisation d’analyses en éléments finis 

permet d’apprécier directement les propriétés biomécaniques osseuses, et s’ajoutent de façon 

pertinente aux éléments qui permettent de mieux comprendre les fractures. 

Le développement constant des techniques d’évaluations associées montre que les marges de 

manœuvres sont encore nombreuses, et peuvent laisser penser que d’autres pistes restent encore à 

explorer pour mieux comprendre la fragilité osseuse, et in fine l’ostéoporose. 
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Annexe 1 

Annexe 1 :
The Load-to-Strength Ratio Shows Limited 

Association with Wrist Fracture 
N. VILAYPHIOU1, S. BOUTROY1, E. SORNAY-RENDU1, B. VAN RIETBERGEN2, F. 
MUNOZ1, P. D. DELMAS1, R. CHAPURLAT1.

1INSERM Unit 831 and Université de Lyon, Lyon, France.
2Department of Biomedical Engineering, Eindhoven University of Technology, 
Eindhoven, Netherlands. 

Abstract soumis au congrès de l’ASBMR 2009  

Article en cours de rédaction, incluant des données sur les hommes 

Finite element (FE) analysis allows for in vivo derivation of bone biomechanical properties, 
based on bone QCT data. A direct assessment of risk fracture is the ratio of the load that would 
apply on the bone during a fall (height dependent) over the failure load (FE-derived), known as ,
the load-to-strength ratio. We sought a relevant use of  in clinical practice regarding wrist 
fracture. Based on HR-pQCT distal radius images (XtremeCT, Scanco Medical AG), FE-derived failure 
load was assessed in 101 postmenopausal women (74±8 yrs) who previously sustained a fragility 
fracture, and 101 age-matched controls, all from the OFELY cohort. There were 34 women with 
wrist fracture, and 67 women with other fragility fractures, including vertebral fractures. 
Association of  with fractures was assessed as the hazard ratio (HR) per SD change [95% CI]. 

Height in controls and fractured women did not differ significantly, whereas the radius 
aBMD and failure load were significantly lower in fractured women by -9% and -11%, respectively 
(p<0.001). The  ratio was 1.17±0.25 in fractured women, and 1.06±0.28 in controls (p<0.001). 
Women with wrist fractures had =1.23±0.20, and women with other fractures had =1.14±0.28; 
each SD increase in  was associated with wrist fractures (HR = 3.74 [1.53-9.10]; p<0.01), whereas a 
trend was observed for other fractures (HR = 1.50 [0.99-2.30]; p=0.058). However,  was highly 
correlated to radius aBMD (r = -0.87), thus it was no longer associated to fractures after adjustment 
for aBMD. In the  3rd tertile ( >1.20), 66% of the women had a fracture, which was higher than the 
original 50% ratio of fracture in this cohort (p<0.05). Moreover, 55% of the wrist fractures had 

>1.20 whereas only 40% of women with other fractures were in this tertile. However, ’s
distribution for fracture and control groups did not show a clear cut-off value. 

Despite the lack of statistical power due to a relatively small number of fractures, we 
observed differences of  between the fracture and control groups. The association between  and 
fracture was stronger for the wrist fracture group. However, its high dependency on aBMD limits its 
application at the wrist, unlike the results found at the hip in a cohort of men, showing that 
calculation needs further development at the wrist. 
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Annexe 2 

Annexe 2 :
In Vivo Longitudinal Assessment of Microarchitecture 

and Biomechanical Properties in Women With ot 
Without Treatment: an HR-pQCT Study 

N. VILAYPHIOU1, S. BOUTROY1, E. VIGNOT1 , E. SORNAY-RENDU1, B. VAN 
RIETBERGEN2, F. MUNOZ1, P. D. DELMAS1, R. CHAPURLAT1.
1INSERM Unit 831 and Université de Lyon, Lyon, France.  
2Department of Biomedical Engineering, Eindhoven University of Technology, Eindhoven, 
Netherlands. 

Abstract soumis au congrès de l’ASBMR 2010   Travail en cours 

Evolution of bone microarchitecture and mechanical properties assessed by finite element 
analysis (FEA) under treatment is poorly known. We have performed a case control longitudinal 
study to determine their evolution in treated and untreated women. 
Our study involved 89 women: 39 untreated women without fracture (CTRL - 69±4yrs, all from the 
OFELY cohort); 39 women with history of vertebral fracture ( 2), treated for 18 months with 
teriparatide (TPD - 69±10yrs), after treatment by bisphosphonates; and 11 women with other 
osteoporotic fractures treated by bisphosphonates (BP - 71±7yrs). Follow-up times were 22±2m in 
CTRL group, 20±4m in BP women and 18±1m in TPD women. Treated women were recruited via the 
department of Rheumatology.  

Areal BMD was measured by DXA, total volumetric BMD (vBMD), cortical thickness (CTh) and 
trabecular number (TbN) were assessed by HR-pQCT, and for treated women only, estimated bone 
stiffness was obtained by FEA. Paired t-tests were used to assess differences during the follow-up 
within each group, and ANCOVA for longitudinal variation explained by treatment, with the baseline 
value as covariate, assessed differences between groups. HR-pQCT data are presented for the tibia 
only (see Table), as patterns at the radius were similar. 

At baseline, differences in hip or spine aBMD among the 3 groups were not significant, and 
remained stable in all groups. At the tibia TPD-women had lower total vBMD and an impaired 
microarchitecture when compared to BP or CTRL women (p<0.05). Bone stiffness in TPD women 
tended to be lower than in the BP group (p=0.10). After 18 months of treatment in TPD women, 
total vBMD decreased significantly by 3%, whereas in other groups it remained stable (p<0.01). A 
cortical thinning was observed (-2% to -6%), that was not different across the 3 groups. In contrast, 
TbN increased in treated groups (+6% in BPP, +3% in TPD), whereas CTRL women had stable 
microarchitecture. However, this effect was not sufficient to counterbalance the loss in cortical 
bone despite the treatment. Indeed, bone stiffness was lower after the treatment period, in TPD 
women (-3%, p<0.01) and in BP women (-1.5%, p=0.11), but these 2 groups did not differ 
significantly (p=0.08). 
 In conclusion, we found weak benefits of anti-osteoporotic treatments were obtained at the 
peripheral sites, where unexpected loss of cortical bone dominated the gain in trabecular bone. 

Table: Longitudinal evolution of HR-pQCT parameters at the tibia according to treatment. 

Differences are indicated for differences from baseline value 

CTRL
n=39

BP
n=11

TPD
n=39

Baseline
Mean ± SD Mean  % Baseline

Mean ± SD Mean  % Baseline
Mean ± SD Mean  % 

ANCOVA
 by TTT 

with Baseline 

p
Age [yrs] 70 ± 4 NA 71 ± 7 NA 69 ± 10 NA NA
aBMD Hip [g/cm²] 0.715 ± 0.031 -0.07 0.720 ± 0.084 1.02 0.697 ± 0.120 0.21 NS

Total vBMD [g/cm3] 216 ± 42 -0.66 222 ± 57 -0.85 192 ± 43 -3.04 ** 0.010
CTh [mm] 0.75 ± 0.20 -2.40 ** 0.71 ± 0.32 -3.25 0.71 ± 0.25 -6.45 ** NS
TbN [1/mm] 1.43 ± 0.23 -0.62 1.50 ± 0.23 6.19 * 1.15 ± 0.33 3.11 * 0.003
Stiffness [kN/mm] NA NA 286 ± 33 -1.49 259 ± 47 -3.64 ** 0.083

*p<0.05 ; **p<0.01
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Annexe 3 

Annexe 3 :
Role of Microarchitecture and Biomechanical 

Properties of Bone, Assessed Non Invasively With 
Radius and Tibia HR-pQCT Scans, on Bone Strength : 

The OFELY Study 
N. VILAYPHIOU1, S. BOUTROY1, E. SORNAY-RENDU1, B. VAN RIETBERGEN2, F. 
MUNOZ1, P. D. DELMAS1, R. CHAPURLAT1.
1INSERM Unit 831 and Université de Lyon, Lyon, France.  
2Department of Biomedical Engineering, Eindhoven University of Technology, Eindhoven, 
Netherlands. 

Projet primé au congrès de l’European Calcified Tissue Society 2010 par le prix « ECTS/Servier 
Fellowship »  Travail en cours 

Lay title and summary

Bone microarchitecture and mechanical parameters in the OFELY cohort: toward a better 
understanding of osteoporotic fractures? 
Osteoporosis is a skeletal disease affecting mostly postmenopausal women and decreasing the 
resistance to fracture of bones.   
Low bone mineral density has been determined as an indicator of risk for fragility fractures. 
However, about half of those fractures occur in postmenopausal women who not have osteoporosis 
defined on BMD criteria. So we need other techniques to improve the prediction of fracture. Bone 
mineral density is a surrogate for bone mass, but this does not directly predict its strength as 
mechanical parameters would do. Moreover, other parameters of bone quality must be taken into 
account, e.g. the bone microarchitecture.  
We propose to investigate jointly bone mineral density, bone microarchitecture and mechanical 
aspects (with finite element analysis), and their relation to fragility fractures in a cohort of 890 
women, aged from 26 to 92 years old. 

Aim of the study 

The aim of this study is to evaluate both microarchitecture and biomechanical properties of bone 
assessed non-invasively with radius and tibia HR-pQCT in women from the whole OFELY cohort. 
We propose to start a cross-sectional investigation in the OFELY cohort; among 890 patients 
followed for 13 years. This cohort has allowed for 52 publications so far. 
As a result, we will obtain data on bone characteristics depending on menopausal status and age. 
Also we will evaluate on one hand the association of both microarchitecture and biomechanical 
properties with prevalent fragility fractures of all kind in the subset of postmenopausal women of 
the OFELY cohort. On the other hand we will evaluate their predictive power with respect to 
incident fractures reported on further follow-up visits. 
This work will be the first step toward longitudinal studies, which will be carried on later on.
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RESUME

La microarchitecture osseuse est un des déterminants de la qualité osseuse qui peut maintenant être 
évaluée in vivo au radius et au tibia distaux avec une résolution isotropique de 82 m par un nouveau 
scanner à haute résolution (XtremeCT, SCANCO Medical AG). Par ailleurs, l’utilisation d’analyse en 
éléments finis sur les volumes 3D obtenus permet d’évaluer les propriétés biomécaniques de l’os 
comme la résistance osseuse. 
Nous avons montré qu’il s’agissait d’une technique prometteuse pour évaluer la densité, la 
microarchitecture et les propriétés biomécaniques osseuses au niveau des sites périphériques, 
notamment parce que ces mesures étaient associées chez la femme avec des fractures 
ostéoporotiques de toutes sortes. Nous avons également montré que les mêmes mesures étaient tout 
aussi pertinentes chez l’homme, alors qu’il est moins sujet à l’ostéoporose. Les résultats étaient 
associés aux fractures ostéoporotiques de toutes sortes, notamment les fractures vertébrales. 
L’analyse en éléments finis permet donc la mesure in vivo de la résistance osseuse, ce qui pourrait 
fournir des informations sur la fragilité osseuse et le risque de fracture non accessible par les seules 
mesures de densité ou de microarchitecture osseuse. 

TITLE

In vivo assessment of trabecular microarchitecture and bone biomechanical properties by high 
resolution peripheral quantitative tomography: application to osteoporosis 

SUMMARY

Bone microarchitecture is one of the determinants of bone quality that can now be evaluated in vivo at 
the distal radius and tibia with an isotropic resolution of 82 m with a new high-resolution peripheral 
scanner (XtremeCT, SCANCO Medical AG). Moreover, the use of finite element analysis on the 3D 
bone volume acquired allows the assessment of bone biomechanical properties such as bone strength. 
Our studies show that this technique is promising to assess bone density, microarchitecture and 
strength at peripheral skeletal sites. Indeed those measures were associated with osteoporotic 
fractures of all kinds in women. We also demonstrated that those same measures were associated 
with osteoporotic fractures of all kinds, including vertebral fractures, in men, who are less prone to be 
affected by osteoporosis. 
Finite element analysis allows in vivo measurement of bone strength, which might provide additional 
information about bone fragility and fracture risk that are not assessed by measures of density or 
microarchitecture.  
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