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Introduction

Vieillissement de la population, perte précoce de dents, maladie parodontale ou encore
traumatisme ou tumeurs sont autant de facteurs qui provoquent une destruction ou une
résorption de I'os alvéolaire et posent éventuellement la problématique fonctionnelle et
esthétique de I'insuffisance de volume osseux lors d’une réhabilitation prothétique implantaire.

La régénération de I'os s’est donc imposée ces derniéres années comme un moyen de restaurer
des conditions anatomiques favorables a la pose d'implants ostéointégrés, tant en volume
qu’en densité osseuse. Cette thérapeutique restauratrice ne concerne pas uniquement la sphére
orofaciale et plusieurs autres spécialités chirurgicales ont recours a la greffe d’os - chirurgie
orthopédique, tumorale, neurochirurgie, etc. On estime que plus de deux millions de greffes
osseuses sont réalisées annuellement dans le monde. (1)

Aujourd’hui, la référence en termes d’efficacité et de résultats cliniques est I'utilisation de
tissus du patient lui-méme - autogreffe — pour combler et réparer les défects ou augmenter les
dimensions de l'os. Face aux limites de ce type de greffon (deuxiéme site opératoire, morbidité
du site donneur, résorption variable...), 'utilisation de tissus d’'un autre donneur humain vivant
ou mort - allogreffe — ou de tissus animaux — xénogreffe - s’est développée. Elles-aussi
présentent certains inconvénients dont un risque infectieux et une activité biologique moins
complete. (2)

Depuis plusieurs décennies, la recherche s’est donc tournée vers des alternatives synthétiques,
avec comme finalité ultime d’arriver a reproduire complétement le tissu osseux naturel dans
ses propriétés biologiques, mécaniques, et jusqu’a son organisation structurelle complexe.

Au fur et a mesure de I'évolution des techniques et des connaissances sur la physiologie
osseuse et la science des matériaux, de nombreux substituts a I'os ont vu le jour. Chacun d’eux
propose une solution différente et possede ses propres indications, avantages et inconvénients.
3,4)

Bien que leur utilisation se démocratise (18 a 20% de tous les greffons osseux sont
synthétiques), (5) leur complexité croissante et la multiplicité des produits actuellement
disponibles sur le marché, combinée au manque d’informations claires et validées posent le
probléme du choix au praticien, qui n’est pas forcément un spécialiste dans ce domaine des
biomatériaux.

Le travail que nous présentons ici a pour but d’éclairer ce parcours décisionnel, en apportant
un début de connaissance sur le fonctionnement physiologique de l'os, puis sur les critéres
théoriques qui feraient d'un matériau naturel ou synthétique un substitut osseux idéal. Enfin,
nous présenterons une classification descriptive des différentes familles de biomatériaux de
substitution osseuse et de leurs avantages et inconvénients respectifs. Une liste non-exhaustive
des spécialités est jointe en annexe.



1. Physiologie osseuse

Ce premier chapitre rappelle les bases de la physiologie et de 'histologie osseuse nécessaires a
la compréhension des phénomenes biologiques qui sont mis en ceuvre lors de la mise en place
et de I'intégration d'un greffon osseux, qu'’il soit naturel ou synthétique. Pour pouvoir choisir
un matériau de substitution osseuse fonctionnel, il faut en effet comprendre les
caractéristiques du tissu osseux autogeéne, que I'on va remplacer ou réparer.

1.1. L'os autogéne (6-12)

Le tissu osseux est un tissu conjonctif spécialisé d’origine mésenchymateuse, dur et rigide,
constitué de plusieurs types de cellules spécialisées dispersées dans une matrice osseuse
organique calcifiée. Il s’'organise avec d’autres tissus, vaisseaux, tissus conjonctifs et moelle
osseuse hématopoiétique, pour former des organes complexes, les os, qui s’assemblent en
squelette. Ce squelette, qui compte en moyenne 206 os et représente 15 % du poids total de
I'organisme, est remodelé en permanence en particulier pour s’adapter a I'environnement.
Ainsi, 4 a 10% du squelette sont renouvelés chaque année sans entraver ni la forme ni la
résistance des piéces osseuses.

Grdce a la structure microscopique et macroscopique trés organisée du tissu osseux, les os sont
a la fois légers, élastiques, solides et résistants.

Cette grande résistance, la plus élevée des différents tissus de 'organisme, lui permet de
supporter des contraintes de force élevées, conférant a I'os son réle principal, mécanique, a
travers le soutien des structures corporelles, la mobilité des segments articulaires et la
locomotion.

Fig.1: Propriétés
mécaniques de l'os
cortical et trabéculaire.

Mais les os possedent aussi d’autres fonctions :

— la protection des organes vitaux au niveau du crane (systéme nerveux central) et du
thorax.

— le support de la dentition, nécessaire a la mastication et a I'alimentation.

— T'’hématopoiése : grace a la présence au sein de leurs espaces médullaires de la moelle
osseuse hématopoiétique dont les cellules souches sont a I'origine des 3 lignées de
globules du sang, et de cellules-souches multipotentes susceptibles de se différencier
en différentes lignées cellulaires (fibroblastes, chondrocytes, ostéoblastes,
adipocytes...).

— une fonction métabolique : 'os stocke 99 % du calcium et 9o % du phosphore de
l'organisme. Tissu dynamique, il est constamment remodelé, entrainant la libération ou
le stockage de sels minéraux (calcium, phosphore, magnésium, sodium) et assurant le
contréle du métabolisme phosphocalcique et le maintien du pH.
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Fig. 2 : Propriétés
mécaniques de l'os.

1.2. Organisation de 'os (6-13)
1.2.1. Aspect microscopique

Selon Buser, trois types de microstructures osseuses sont différenciés au microscope selon
I'organisation de leur réseau de collagene et de substance ostéoide : I'os primaire non
lamellaire, I'os secondaire lamellaire et un dernier type intermédiaire d’os primaire a fibres
paralléles (« parallel fibered bone »).

1.2.1.1. Tissu osseux non lamellaire ou primaire

Encore appelé tissu osseux réticulaire ou fibreux (le « woven-bone » anglais), ce tissu
minéralisé présente des fibres de collagéne entrecroisées orientées en faisceaux disposés dans
toutes les directions de I'espace, formant un réseau lache et irrégulier. C’est un os immature, il
se caractérise par une teneur en cellules élevée et un métabolisme intense. Les lamelles
osseuses caractéristiques sont absentes, les ostéocytes sont plus volumineux et nombreux que
dans le tissu lamellaire et la minéralisation y est plus faible.

Ce tissu primaire a des propriétés mécaniques faibles ; il est présent initialement dans les os en
croissance du foetus, mais réapparait partout ou du tissu osseux doit étre construit tres
rapidement : dans les cals osseux lors de la réparation d'une fracture, ou encore dans les
ostéosarcomes ou le tissu osseux est formé sans structure.

D’existence temporaire, il est ensuite remplacé par de I'os adulte durant le remodelage.

1.2.1.2. Tissu osseux lamellaire ou secondaire

Cet os adulte, mature ou « Haversien » apparait graduellement par remplacement du tissu
osseux immature et nécessite beaucoup plus de temps pour se former. Sa structure précise et
complexe s’oriente en fonction du role de I'os et des forces qui s’exercent sur lui.

Elle est caractérisée par une disposition réguliére des fibres de collagene orientées
parallelement en « lamelles » osseuses concentriques superposées. Paralleles entre elles dans
une méme lamelle, les fibres sont perpendiculaires a celles des lamelles immédiatement
adjacentes, rappelant une construction en « contreplaqué ».

Dans l'os cortical, ces lamelles s’organisent en systéme de Havers, avec des lamelles
concentriques réunies autour d’'un espace central ol passent les vaisseaux sanguin.

Les ostéocytes sont moins nombreux dans ce tissu mais il est plus minéralisé que le tissu
osseux non lamellaire et posséde des caractéristiques mécaniques bien plus élevées que le tissu
primaire.

On le retrouve dans tous les tissus osseux adultes physiologiques ot il remplace
progressivement le tissu osseux primaire et I'ancien tissu secondaire : pratiquement 100% du
squelette de I'adulte est composé d’os haversien.
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1.2.1.3. Tissu osseux primaire a fibres paralléles

C’est un type d’os déposé rapidement dans les tous premiers stades de la formation de I'os
mature et dans I'apposition osseuse endostée et périostée.

Il présente une structure intermédiaire, entre os primaire et os secondaire : ses fibres de
collagene sont paralleles entre elles et a la surface de I'os, mais ne s’organisent pas en lamelles
osseuses comme dans I'os Haversien.

Il présente des caractéristiques physiques assez semblables a celles de I'os non lamellaire.

1.2.2. Aspect macroscopique

Le squelette d'un homme adulte résulte de la combinaison en diverses proportions d’os cortical
ou compact et d’os trabéculaire ou spongieux en fonction du type d’os, de la région
anatomique et des forces qui s’y exercent. En effet, selon la loi de Wollff, puis le concept de

« mechanostat », 'os se remodele naturellement pour s’adapter a son environnement
biomécanique, en particulier par une adaptation des volumes et des proportions des types
osseux selon les forces de tension, compression, flexion, torsion et cisaillement.

Cependant ces types d’os sont tous deux formés a partir d’os lamellaire ou haversien. La
différence se situe uniquement au niveau de l'organisation, de la densité et de I'arrangement
des lamelles osseuses les composant : I'os compact est organisé en un tissu compact d’'unités
structurelles de base, les systémes de Havers ou ostéons, tandis que |'os spongieux est
constitué d’ostéons dispersés au milieu de lamelles non concentriques paralléles aux surfaces
des travées osseuses qui le composent.

Cette inhomogénéité structurelle entre les deux types d’os refléte la différence de fonctions
entre ces deux types d’os : I'os cortical procure les fonctions de soutien et de protection contre
les stress mécaniques au tissu osseux, et 'os spongieux lui apporte ses fonctions métaboliques.

Fig. 3 : Ostéons
secondaires :

1- ligne cémentante

2- ostéon

3- canal de Havers

4- systéme interstitiel de
lamelles.
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1.2.2.1. Os cortical

L'« os compact » est minéralisé a 95% et représente jusqu’a 80% du poids du squelette. C’est
un os tres dense qui ne présente que 5 a 30% de porosité.

Il est constitué principalement de lamelles osseuses serrées les unes contre les autres et
organisées en une structure unitaire circulaire de base appelée « systéeme de Havers » ou
ostéons.

D’un diameétre de 100 a 400 pm, un ostéon (ou ostéone) est une structure cylindrique ot
plusieurs lamelles osseuses (5 a 20) se disposent concentriquement autour d’'un canal
longitudinal, le canal de Havers.

Ce canal, nécessaire a la survie des cellules de 'ostéon, est en contact avec la cavité médullaire
et est tapissé par l'endoste ; il contient des petits vaisseaux, des cellules du tissu conjonctif
ainsi que des fibres nerveuses isolées. Toujours dans le but de maintenir des apports
nutritionnels, tous les ostéocytes d'un ostéon sont reliés entre eux par leurs canalicules.

Un ostéon est délimité pour sa paroi externe par la ligne cémentante, qui le sépare des autres
ostéons et du systéeme interstitiel de lamelles, qui sont en réalité des restes d’ostéons d’'une
précédente génération plus ou moins résorbés.

Pres du périoste et de I'endoste, les lamelles des ostéons ne sont plus concentriques mais
longent la surface. On parle ici du systéme fondamental externe et interne.

Enfin, quelques canaux transversaux, les canaux de Volkmann, traversent les ostéons
perpendiculairement a leur grand axe. Ils assurent la vascularisation et la nutrition des
systemes de Havers.

On retrouve ce type d’os a la périphérie des os et autour des cavités médullaires contenant la
moelle osseuse et I'os trabéculaire. Il forme la paroi épaisse de la diaphyse des os longs et
I'enveloppe extérieure beaucoup plus fine des os courts et des os plats, comme en particulier,
les os maxillaire et mandibulaire.

Fig. 4 : Structure macroscopique organisée en os cortical et spongieux. L’os cortical
est composé d’ostéons, de systémes de Havers et de vaisseaux sanguins.
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1.2.2.2. Os trabéculaire

L'« os spongieux » présente 30 a 90% de porosité. Tres peu dense, il occupe le centre des
espaces délimités par I'os cortical.

On le retrouve sous la forme d’'un réseau tridimensionnel de travées osseuses, ou trabécules,
ramifiées et anastomosées de 0.1 a 0.5 mm d’épaisseur. Ces travées osseuses se forment selon la
direction des forces exercées sur I'os et deviennent paralléles aux exigences de pression ou de
flexion. Cet agencement apporte une bonne robustesse mécanique en économisant le poids et
le matériel osseux.

De plus, ces trabécules délimitent des cavités plus ou moins réguliéres ot on retrouve la moelle
osseuse constituée d’adipocytes, de vaisseaux sanguins, de cellules souches
mésenchymateuses... Cette moelle osseuse, rouge, est dite hématopoiétique car c’est elle qui
fabrique activement les éléments figurés du sang, mais devient avec I'dge de la moelle osseuse
jaune, zone de stockage lipidique.

Les travées de I'os spongieux sont, elles-aussi, composées d'unités structurales, les ostéons,
séparées par des lignes cémentantes au milieu du systéme interstitiel, ce qui refléte le
remodelage actif de ce type d’os.

On retrouve toujours ce type d’os entouré d’os cortical : en faible quantité au centre de la
diaphyse des os longs, mais il forme surtout la majeure partie des métaphyses et épiphyses de
ces os ou il sert a absorber les contraintes mécaniques, et dans les os courts et plats tel le
diploé cranien compris entre les lames périphériques d’os cortical.

Fig. 5 : Image en
microscopie électronique
a balayage d’os
trabéculaire déprotéinisé,
a grossissement X100.

1.2.2.3. Le périoste

Cest le tissu conjonctif qui recouvre la surface externe de la plupart des os du corps. 1l sert de
zone de transition entre l'os cortical et les tissus mous, musculaires ou tendineux. On le divise
histologiquement en deux couches distinctes :
— la couche la plus externe, dite « fibro-élastique », est résistante et composée de
collagene, de fibres élastiques et de nombreux fibroblastes.
— la couche interne « cambiale », au contact direct de I'os, contient de nombreux
vaisseaux sanguins, des fibroblastes et un réseau dense de fibres de collagéne, ou
« fibres de Sharpey », qui s’ancrent dans 'os pour lier le périoste au tissu osseux. Elle
contient enfin des cellules souches mésenchymateuses, des cellules ostéoprogénitrices
et des préostéoblastes qui peuvent s’activer lors d'une réparation osseuse ou d’'une
croissance appositionnelle.
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1.2.2.4. L’endoste

C’est le pendant interne du périoste. Il se présente sous la forme d'une fine membrane qui
tapisse toute la face interne de I'os cortical et les parois des cavités de I'os spongieux. Il est
constitué d’'une couche unique de cellules ostéoprogénitrices, donnant naissance aux
ostéoblastes, et d’ostéoclastes.

1.3. Histologie de l'os

L’os est un tissu spécialisé composé de plusieurs types de cellules osseuses organisées et
disséminées dans une matrice extracellulaire organique, renforcée par des dépots de sels de
calcium.

1.3.1. La matrice osseuse

La fonction principale de la matrice extracellulaire est d’apporter ses propriétés biomécaniques
et biochimiques au tissu osseux.

Elle est composée d'une partie organique et d'une phase minérale, représentant environ 65 et
25% du poids de tissu osseux ; le reste (10%) étant de I'eau.

1.3.1.1. Matrice extracellulaire inorganique ou minérale (6-12)

La matrice minérale de 'os a deux réles principaux :

— lui donner sa dureté et sa rigidité permettant a 'os de supporter les contraintes

mécaniques qui s’exercent sur lui pendant la vie,

— constituer un réservoir d’ions nécessaires a 'homéostasie calcique, phosphorique, etc.
Cette matrice représente 65% du poids sec de l'os. Elle est constituée en majorité par des
cristaux d’apatite, formés par I'association de phosphate et de calcium.

Le cristal de phosphate tricalcique hydraté, connu sous son nom usuel d’hydroxyapatite, a pour
formule chimique Cas(PO,);(OH), habituellement reformulée en Ca,o(PO,)s(OH). pour bien
montrer que 'unité cellulaire du cristal comprend deux entités distinctes.

Cependant au niveau du tissu osseux, ces cristaux ne sont pas purs et jusqu’a 50% de
I'’hydroxyapatite en volume et 7% en poids sont des formes modifiées par remplacement
progressif mais quasiment total du OH" par des ions fluorure, chlorure, carbonate ou d’autres
imperfections. Ce sel de phosphate de calcium cristallise naturellement dans un systéme
hexagonal. Le cristal unitaire d’hydroxyapatite a une forme irréguliére et mesure environ 45
nanometres de longueur pour 30 de largeur et 2 a 4 d’épaisseur.

Au sein de la matrice minérale osseuse, ces cristaux se déposent sous le contréle des cellules
osseuses et s’associent grace aux protéines non-collagéniques avec les fibres de collagéne de
type L. IIs se disposent parallelement, entre eux mais aussi par rapport au grand axe des fibres
de collagéne. Cette micro-organisation permet d’apporter une grande résistance mécanique au
tissu osseux, en particulier vis-a-vis des forces de compression.

Fig. 6 : Propriétés physiques de I'hydroxyapatite. (60)
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Fig. 7 : Vue en microscopie
électronique a balayage des
cristaux unitaires
d’hydroxyapatite. (Os
déprotéinisé de crane de rat) (X
10 000)

Les cristaux d’hydroxyapatite développent une surface d’échange trés importante, de I'ordre de
200m? par gramme d’hydroxyapatite, ce qui favorise son association avec les protéines de la
matrice organique et les échanges ioniques, lui permettant de remplir son role de réservoir
d’ions pour 'organisme.

En effet, la phase minérale de I'os contient jusqu’'a 99% du calcium (= 1200 g), 85% du
phosphore (= 600 g) et 40 a 60% du sodium et du magnésium. Ces ions y sont stockés ou
relargués en fonction des besoins de I'organisme afin de maintenir les concentrations
plasmatiques nécessaires a certaines grandes fonctions comme la conduction nerveuse ou la
contraction musculaire.

Fig. 8 : Microstructure osseuse :
les cristaux d’hydroxyapatite (en
blanc) sont alignés sur les fibres
de collageéne de type I (en noir).

1.3.1.2. Matrice extracellulaire organique (6-12,14-16)

La matrice extracellulaire organique représente 35% du poids sec de l'os. Elle se compose
principalement de collagene (90%), majoritairement du collagene de type I, et pour 10% de
substance fondamentale contenant des glycoprotéines non collagéniques, des protéoglycanes
et de petites protéines non collagéniques comme l'ostéopontine, 'ostéonectine, 'ostéocalcine
ou les sialoprotéines osseuses. En raison de cette composition, elle a le méme aspect
anatomique que la matrice des tissus fibreux denses comme celle des tendons, des ligaments
ou des capsules articulaires.

Cette matrice organique donne sa forme a I'os et une partie de sa résistance mécanique, en
particulier aux forces de traction grace aux fibres de collagéne.
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1.3.1.2.1. Protéines collagéniques
Le collagene est une protéine fibreuse insoluble, retrouvée dans la matrice extracellulaire
organique de nombreux tissus conjonctifs. Cest la protéine la plus abondante du régne animal.
Elle est retrouvée sous une vingtaine de types de collagene différents, qui partagent une
structure moléculaire caractéristique en triple hélice. Cette famille de protéines résistantes et
inextensibles va former la charpente, la matrice tridimensionnelle extracellulaire permettant le
soutien des tissus, et en particulier donner leur structure a tous les tissus conjonctifs,
contribuer a leur stabilité et maintenir leur intégrité structurelle. Cependant, seul le collagéne
présent dans 'os possede la capacité physiologique de se minéraliser.

Dans le tissu osseux, les protéines de la matrice extracellulaire organique sont surtout du
collageéne de type I (95%), mais on retrouve aussi quelques fibres de collagéne de type V (5%)
et III.

Le collagéne de type V interagit avec les fibrilles de type I pour former des hétérofibrilles et a
un role dans la régulation de leur diametre et de leur orientation, tandis que le collagéne de
type III est généralement retrouvé dans quelques régions anatomiques bien délimitées comme
les insertions tendineuses.

Les molécules de collagéne de type I (90% des collagenes), I, 111, V et XI forment le groupe des
collagenes fibrillaires : elles consistent en une longue triple hélice qui s’auto-assemble et
s’organise en fibrilles, responsables des propriétés mécaniques du tissu conjonctif.

Chaque molécule de collagene de type I correspond a une glycoprotéine asymétrique
composée de 2 chaines polypeptidiques ca et d'une chaine o2, d’environ 1000 acides aminés
chacune, qui s’enroulent pour former une triple hélice droite caractéristique de 1,5 nm de
diametre.

Procollagen (prototype)

g C-propetide
N-telopeptide C-telopeptide
N-propetide ,_p._p, gl:l P p\

4 o S - 1

Procollagen- (Tropo) collagen Procollagen- -+ich 0.8,
N-Proteinase C-proteinase

Fig. 9 : Structure schématique du collagéne de type I. Les fleches indiquent les sites
de coupures du peptide apres sécrétion pour donner le collagéne de type I mature.

Chaque chaine o, 1 ou 2, est formée de la répétition de tripeptides de glycine, proline, 4-
hydroxyproline et 5-hydroxylysine, mais présentant tous I'acide aminée glycine en premiére
position, suivant le schéma (Gly-X-Y),.

Ces chaines sont sécrétées par I'ostéoblaste et s'enroulent dans
le réticulum endoplasmique pour former une molécule de
procollagéne ou collagéne immature. Celui-ci subit une
maturation lors de son exocytose et les telopeptides terminaux
N et C sont excisés par des protéases spécifiques ; les
molécules unitaires de collagéne mature, ou tropocollagéne,
de 1050 acides aminés, soit 300 nm de long, s’assemblent alors
cOte-a-coOte grace a des liaisons hydrogeénes entre la glycine et
I'hydroxyproline pour former les microfibrilles.

Fig. 11 : Aspect du collagéne de type I en microscopie
électronique.
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Dans une microfibrille, chaque molécule est paralléle au grand axe et recouvre le collagéne
voisin sur une distance multiple de 67 nm. Ce recouvrement régulier, et I'écart de 40 nm entre
chaque tropocollagéne d'une méme rangée, donne I'aspect strié caractéristique visible en
microscopie électronique.

Ces microfibrilles d’environ 50 nm de diametre peuvent a leur tour s’assembler en fibrilles de
500 nm, puis en fibres de collagéne de 14 10 pm de diameétre.
Les fibres de collagéne restent alors orientées aléatoirement en formant une matrice
tridimensionnelle de soutien comme dans la peau, ou s’organisent en un réseau de fibres
paralléles denses et résistantes orientées selon les directions des forces comme dans l'os ou les
tendons.
Les cristaux d’hydroxyapatite formant la majeure partie de la portion minérale de la matrice
extracellulaire se déposent entre ces fibres lors de la minéralisation de celle-ci.

Fig.10:

* Assemblage du

(f,__._.____ _"_"__‘j) collagéne : les
* . molécules de
No banding patterns \
collagéne
approx. 300 nm mature ou
tropocollagéne
s’assemblent en
microfibrilles,
qui
s’assemblent a

i’" "| leur tour en

‘ fibrilles de
collagene, qui
s’assemblent a

2O D D D D D D e
OJ))))))))))))nmuagéne.

) D D B D D
) B D B D D D
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1.3.1.2.2. Protéines non collagéniques
La matrice organique osseuse contient une grande variété de protéines en dehors du collagene,
prédominant. Malgré leurs quantités bien inférieures a celles des protéines de structure, ces
protéines non collagéniques jouent un role non négligeable dans la physiologie osseuse. Elles
interviennent dans I'organisation de la matrice, jouent le role de nucléateurs du dépét des
cristaux d’hydroxyapatite dans la matrice lors de la minéralisation osseuse et modifient le
comportement de certaines cellules osseuses.
Voici une liste non exhaustive de certaines des protéines non collagéniques les plus retrouvées
dans la matrice organique du tissu osseux. Elle est résumée dans le tableau plus loin (fig. 13).

— Ostéocalcine
C’est 'une des protéines non collagéniques les plus abondantes de la matrice osseuse (15 a
20%). Elle fixe les ions calcium et adhére aux cristaux d’hydroxyapatite, régulant ainsi la
nucléation et la croissance des cristaux et stoppant le processus de minéralisation. Elle est
également impliquée dans les phénomeénes de résorption et le remodelage osseux en favorisant
le recrutement et la différenciation des ostéoclastes.

— Biglycane et décorine
Membres de la famille des protéines SLRP (small leucine-rich proteoglycan), ces protéines
participent a la mise en place du réseau fibrillaire collagéniques de la matrice osseuse. Elles
participent aussi a la minéralisation en régulant la taille, la morphologie et la croissance des
cristaux d’hydroxyapatite. Elles jouent un réle dans la prolifération et la différenciation des
ostéoblastes, activateur pour le biglycane et inhibiteur pour la décorine.

— Ostéonectine (ou SPARC, secreted protein, acidic, cysteine-rich)
Elle se lie au collagene et aux cristaux d’hydroxyapatite et inhibe la nucléation et la croissance
de ces cristaux. Elle régule aussi la prolifération des cellules osseuses et surtout la
différenciation, la maturation et la survie des ostéoblastes. Elle maintient donc un remodelage
et un renouvellement osseux constant.

— Ostéopontine
Retrouvée dans de trés nombreux tissus (os, dentine, muscle, fluides biologiques...), elle
constitue un récepteur de la famille des intégrines et favorise I'attachement des cellules
osseuses sur le tissu osseux. Elle inhibe aussi la minéralisation osseuse en stoppant la
croissance des cristaux d’hydroxyapatite.

— Sialoprotéine osseuse (BSP, bone sialoprotein) :
Tres proche de l'ostéopontine, elle initie la formation des cristaux d’hydroxyapatite et se
comporter en nucléateur de la minéralisation osseuse.

— Facteurs de croissance et cytokines :
La matrice osseuse constitue un véritable site de stockage pour beaucoup de facteurs de
croissance et de cytokines. Ces polypeptides sont synthétisés par de nombreuses cellules, dont
les cellules ostéoformatrices lors de la synthése de la matrice organique. Ils vont contréler la
prolifération, la différenciation et la maturation des cellules osseuses, ainsi que I'activité des
cellules osseuses : ostéoblastes et ostéoclastes.
Ces protéines sont responsables de l'effet ostéoinducteur de certains matériaux.
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Elles sont emprisonnées a I'intérieur de cette matrice qui devient imperméable lors de sa
minéralisation, et relarguées intentionnellement ou passivement lors de la résorption
ostéoclastique du tissu : ’est I'origine des propriétés d’ostéoinduction des DBM comme nous
le verrons plus tard.

Fig. 12 : Différenciation des cellules ostéoprogénitrices, périodes et durée d’action
de certains facteurs de croissance. (170)

On retrouve les :

— facteurs de croissance dérivés des plaquettes (PDGF) ;

— facteur de croissance transformant-f3 (TGF-B) ;

— facteur de croissance fibroblastique (FGF) ;

— facteurs de croissance ressemblant a I'insuline (IGF-I et IGF-II) ;

— protéines de la morphogenése osseuse (BMP) : cette famille, qui regroupe une
vingtaine de protéines a ce jour, est impliquée dans la synthése de 'os et du cartilage.
Huit d’entre elles appartiennent a la superfamille des TNF- : BMP-2a 9 ;

— interleukines et prostaglandines : en plus de leur réle dans la prolifération et la
différenciation des ostéoblastes (Il-1), elles activent aussi la résorption osseuse par les
ostéoclastes (II-6, 11 et prostaglandines). (16)

Page suivante, fig. 13 : tableau récapitulatif des familles de protéines non
collagéniques les plus abondantes de la matrice organique et les fonctions qui leur
sont attribuées.
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Famille Molécule Fonctions (avérées ou probables)
Versican , ., ; '
(PG-100) Capture l'espace destiné a devenir de l'os ?
Se fixe au collagéne et régule le diamétre des fibrilles, lie
Protéoglycanes Décorine TGF-f3 et module son activité, inhibe l'attachement des
protéines LRR}; cellules a la fibronectine
(Leucine-Rich Biglveane Se fixe au collagéne, au TGF-f3, déterminant génétique
Repeat | &Y de la masse osseuse
Proteins) et
SLRP (small Fibromoduline Seﬁxe au collagéne et régule la formation des fibrilles, se
leucine-rich lie au TGF-B
proteoglycan), | Ostéoglycine .
Glycosamino- | (Mimecan) Se lie au TGF-B
lycanes
el Ostéoadhérine | Médie l'attachement cellulaire
Acide e . , L .
hyaluronique Similaire a Versican, capture l'espace destiné a devenir
de l'os
(Hyaluronan)
Phosphatase Hydrolyse les inhibiteurs de la minéralisation comme
alcaline les pyrophosphates, transporte Ca**
Ostéonectine Médie le dép6t d'hydroxyapatite, lie les facteurs de
croissance, régulateur positif de la formation osseuse
Tétranectine Se lie les plasminogenes, régule la minéralisation de la
matrice
Thrombo- Attachement cellulaire, lie I'héparine, les plaquettes, le
spondines collagéne de type [ et V, le fibrinogéne... Régulateur
p négatif de la formation osseuse
Glveoprotéines | Fibronectine Se lie aux cellules, la fibrine, I'héparine, la gélatine, le
yeop collagéne
Vitronectine Attachement cellulaire, lie le collagéne, le
plasminogene, et I'héparine
Fibrilline Régule la formation des fibres élastiques
Ostéopontine Se lie aux cellules, régule la minéralisation, la
P prolifération Régulateur de la résorption osseuse
Sialoprotéine . L o
osselse Se lie aux cellules, initie la minéralisation
BAG- Lie le Ca**, attachement cellulaire, régule la résorption
75 osseuse
umine nhibe la croissance cristalline de I'hydroxyapatite
Alb Inhibe 1 lline de I'hydroxyap
Protéines
sériques o2HS Favorise l'endocytose, attire pour les monocytes,
glycoprotéine | Facteur de croissance
. Matrix-Gla Métabolisme du cartilage, régulateur négatif de la
fr oCteu];es Gla protéines minéralisation
y-Carboxy —— .
Glutamic Acid- Régule 'activité des ostéoclastes et de leurs
Containing Ostéocalcine précurseurs, marque le tournant entre formation et
proteins) résorption osseuse
Protéine S Son défaut provoque une ostéopénie
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1.3.2. Les cellules de l'os (6-12,17-20)

La néoformation osseuse, son remodelage physiologique et sa cicatrisation sont réalisés par 4
différents types de cellules : les ostéoblastes, les cellules bordantes et les ostéoclastes présents
autour des surfaces osseuses, et les ostéocytes enchdssés a I'intérieur de la matrice osseuse.

Les cellules souches mésenchymateuses pluripotentes et les cellules souches hématopoiétiques
CFU-M présentes en grande partie dans la moelle osseuse jouent également un role dans le
renouvellement des cellules du tissu osseux.

Fig. 14 : Ostéoblaste
adhérant sur une matrice
synthétique (Guocheng
Wang and Zufu Lu,
University of Sydney)

1.3.2.1. Ostéoblastes

Ce sont de larges cellules ostéoformatrices cubiques ou cubo-cylindriques situées a la surface
externe (périoste) et interne (endoste) du tissu osseux en croissance. Mesurant de 20 a 30 pm,
ils forment une couche monocellulaire continue sur ces surfaces et sont reliés entre eux par des
jonctions communicantes ; ils communiquent également avec les ostéocytes par leurs
prolongements cytoplasmiques.

Fig. 15 : Ostéoblaste
(a) synthétisant la
substance ostéoide
(b), et ostéocyte (c)
au sein de la matrice
osseuse (d) dans son
ostéoplaste (e). Les
cellules restent reliées
entre-elles par les
canalicules (f).
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Les ostéoblastes sont issus des cellules souches mésenchymateuses de la moelle osseuse et du
périoste. Leur différenciation débute par un premier stade de pré-ostéoblaste, activé par la
TGF- (transforming growth factor B) et les protéines de morphogénese osseuse BMP2, BMP4
et BMP7, qui activent la synthese de collagéne de type I d’'ostéopontine et de sialoprotéine
osseuse.

Le pré-ostéoblaste termine sa différenciation en ostéoblaste sous I'influence d’autres facteurs
de transcription. Il perd alors sa faculté a se diviser mais acquiert un potentiel de syntheése
protéique important : collagéne de type I en grande quantité, ostéocalcine et phosphatase
alcaline, nécessaires a la minéralisation de la trame osseuse.

Fig. 16 : Voie de
différenciation
ostéoblastique.

Polarisés, ils synthétisent les constituants organiques de la matrice osseuse organique,
constituée a 90% par du collagéne de type I, et apposent cette substance pré-osseuse ou
ostéoide de facon unidirectionnelle sur la surface en contact.

Puis ils assurent la minéralisation de celle-ci, avec la sécrétion de protéines non collagéniques
comme l'ostéopontine, I'ostéonectine et la sialoprotéine.

Ces « nucléateurs » déclenchent la formation, entre les fibrilles de collagéne de la matrice
organique, de cristaux d’hydroxyapatite par combinaison de phosphate et de calcium, amenés
sur place par un transfert actif et passif des constituants depuis 'ostéoblaste.

Le dépot de la matrice extracellulaire organique (substance ostéoide) se fait généralement de
maniére polarisée en regard de la surface osseuse préexistante, mais de temps a autre elle
devient plus globale et entoure I'ostéoblaste actif, le transformant en ostéocyte inclus.

La minéralisation progressive de la matrice extracellulaire (front de minéralisation) par les
cristaux d’hydroxyapatite la rend imperméable aux échanges, et les ostéoblastes établissent
préalablement de nombreuses connections entre eux, qui sont conservées sous formes de
prolongements cytoplasmiques a I'intérieur de canalicules et qui permettent leur survie dans
ce tissu minéralisé.

Les ostéoblastes sont donc responsables de la synthése, de la mise en place et de la
minéralisation de la matrice osseuse.
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Ils ont aussi un réle important dans la régulation du métabolisme osseux, par la sécrétion de
facteurs de croissance a activité autocrine (insulin growth factor IGF, platelet-derived growth
factor PDGF, Fibroblast growth factors FGF, transforming growth factor TGF-f, protéines de la
morphogénese osseuse BMP), ou paracrine avec la régulation de l'activité des ostéoclastes par
sécrétion du RANK-L (ligand du receptor activator of nuclear factor k B) qui se fixe sur le
récepteur RANK des progéniteurs ostéoclastique et déclenche la différenciation en ostéoclastes
matures.

Apreés avoir sécrété la matrice osseuse et initié sa minéralisation, 'ostéoblaste peut évoluer
selon 3 voies :
— transformation en ostéocytes en s’entourant complétement de matrice
minéralisée (20 a 30% dans I'os trabéculaire),
— mise au repos sous forme de cellules bordantes tapissant les surfaces osseuses (5
a15%),
— mort par apoptose (65%).

1.3.2.2. Ostéocytes

Dérivant des ostéoblastes apres différenciation, ils sont progressivement et passivement
incorporés dans la matrice osseuse minéralisée apposée tout autour par eux-mémes et les
ostéoblastes environnants.

Cellules mononuclées elliptiques d’aspect dendritique ou étoilé, les ostéocytes siegent dans des
logettes, ostéoplastes, d’ou partent des canalicules anastomosés et contenant leurs fins
prolongements cytoplasmiques reliés entre eux par des jonctions communicantes. Ce véritable
réseau est indispensable a la survie de ces cellules, car la diffusion des nutriments et des
déchets métaboliques dans la matrice osseuse minéralisée et imperméable est quasiment
impossible. Ce moyen de communication a toutefois des limites et le transport s’effectue sur
une distance maximale d’environ 100 pm, ce qui explique la taille des ostéons de 'os
trabéculaire.

La principale fonction des ostéocytes est d’activer le métabolisme osseux, et ainsi d’adapter le
tissu osseux aux contraintes mécaniques externes qui s'appliquent sur lui. Agissant comme un
mécanorécepteur, il transforme le stress mécanique en signal biochimique, transmis aux
cellules environnantes par leurs prolongements cytoplasmiques.

Ce signal va, selon les besoins :

— activer les ostéoblastes voisins, par la sécrétion de la prostaglandine E2, PGe2,
et inhiber les ostéoclastes par la sécrétion de monoxyde de carbone, NO. Cette
voie anabolique stimule la croissance osseuse.

— activer la différenciation des ostéoclastes par la sécrétion de RANK-L, et
stimuler leur prolifération par la sécrétion du facteur de stimulation des
colonies macrophagiques, M-CSF. Cette voie catabolique active la résorption
osseuse ostéoclasique.

Les ostéocytes jouent donc un réle central dans le remodelage osseux. Ils contribuent
également a la régulation du métabolisme minéral, et plus particuliéerement a 'homéostasie de
la calcémie et de la phosphatémie.
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1.3.2.3. Cellules bordantes

Considérées comme le troisieme type de cellules de la famille des ostéoblastes, ce sont des
cellules allongées et aplaties qui recouvrent toutes les surfaces osseuses qui, a un moment
donné, ne sont soumises ni a formation ni a résorption osseuse.

Les cellules bordantes sont en général considérées comme des ostéoblastes au repos, ou
inactivés, susceptibles, s’ils sont sollicités, de redevenir actifs.

Elles posseédent donc peu d’organites intra-cytoplasmiques, signe d’une faible activité
métabolique et sécrétoire, et restent reliées aux autres cellules par les mémes jonctions
communicantes.

Ces cellules pourraient aussi participer a l'initiation de la résorption osseuse ostéoclasique par
leur sécrétion de facteurs activateurs des ostéoclastes, et par leur contraction qui révélerait les
plages de matrice osseuse sous-jacente a résorber ou viendraient se fixer les ostéoclastes.

1.3.2.4. Ostéoclastes (6,21-24)

Cellules post-mitotiques « ostéorésorbantes », rares (2 a 3 par mm?), volumineuses (20 a 100
um de diameétre) et plurinucléées (10-12 a 100 noyaux), elles sont hautement mobiles et
capables de se déplacer a la surface des travées osseuses d’'un site de résorption a un autre.

Les ostéoclastes sont issus des cellules
souches hématopoiétiques de la moelle
osseuse, de la rate ou du foie. Sous
lI'influence du facteur de transcription

Hematopoietic stem cell (HSC) @

Monocyte/macrophage
common progenitors @

$ e S PU.1, ces cellules proliférent et se
3 crrr . y ey .
Mononuclear osteoclast o>  TRAP différencient en cellules progénitrices
CTR I .
‘ MMP9 mononuclées (GM-CFU). Celles-ci
ok Bone teopisd survivent puis proliférent a leur tour
usion ETRESD . . .
sous l'action du facteur de stimulation
* des colonies macrophagiques ou M-CSF
Multinucleation -sti i
Multinuclear osteoclast Sealing zone (macrophage ?OIOHY stimulating
) §  Ruffled boarder factor), produit par les cellules de la
ranscytosis s
f \ moelle et les ostéoblastes. Ces cellules
Sealing zone Ruffled border progénitrices donnent alors les lignées
(Actin ring) . . .
o g BOnematrix cellulaires monocytaires,
< macrophagiques et pré-ostéoclastes qui
TeAnacyinate se dirigent vers le tissu osseux.
: Les pré-ostéoclastes immatures
Bone resoption 3 \ .
(Pit formation) expriment a leur surface membranaire
) ) un récepteur activateur du facteur
Fig. 17 : Développement des ostéoclastes depuis nucléaire kB (receptor activator of
les cellules souches hématopoiétiques. (23) nuclear factor-kB) ou RANK. Ce

récepteur se lie a une cytokine clé
membre de la superfamille des TNF (tumor necrosis factor), présente au niveau de la
membrane cellulaire des ostéoblastes ou produite sous forme libre par les cellules
immunitaires : le ligand du récepteur activateur du facteur nucléaire kB (receptor activator of
nuclear factor-xB ligand) ou RANK-L.
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La reconnaissance de RANK-L par les pré-ostéoclastes induit une cascade d’évenements a
I'intérieur des cellules, et déclenche la fusion de plusieurs pré-ostéoclastes en un ostéoclaste
immature a plusieurs noyaux ou polykaryon.

Celui-ci migre et évolue, aboutissant au stade d’ostéoclaste mature fixé sur l'os.

Le systéme activateur ligand-récepteur RANK décrit ici est régulé et modulé par
I'ostéoprotégérine ou OPG, synthétisée par les ostéoblastes, les cellules stromales, les
fibroblastes, les cellules lymphoides...

En se liant 8 RANK-L, 'ostéoprotégérine empéche sa fixation sur les pré-ostéoclastes et leur
différenciation. Elle agit donc en tant qu’inhibiteur de la résorption osseuse et la balance entre
les concentrations d’'OPG et de RANK-L régule la formation des ostéoclastes.
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Fig. 18 : Différenciation des cellules progénitrices mononuclées en ostéoclastes. Grace a M-
CSF et RANK-L. (23)

Le réle principal de ces cellules est la résorption du tissu osseux, formant des lacunes de
Howship a la surface de I'os trabéculaire et du périoste, ou de véritables tunnels de résorption
dans l'os cortical.

Lorsqu’ils sont activés, les ostéoclastes se polarisent fortement : dans la zone de leur
membrane en contact avec la surface osseuse apparaissent de nombreux replis qui forment la
« bordure striée » ou « en brosse», ou seront libérés les éléments permettant la lyse de la
matrice osseuse.

Fig. 19 : Section longitudinale de I'extrémité
d’un ostéon secondaire en activité : zone de

résorption ostéoclastique (fleches blanches),
vaisseaux sanguins (VL), ostéoblastes (OB),

substance pré-ostéoide (PB).
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Tout autour de cette bordure striée se développe un anneau qui ancre l'ostéoclaste sur l'os, la
« zone scellée » crée un compartiment sous-ostéoclastique étanche.

La phase minérale de la matrice extracellulaire est dégradée grace a I'acidification de ce milieu
sous-ostéoclastique. L'ostéoclaste libére des protons H+ pour atteindre un pH de 3 a 4 et co-
secréte des ions chlore Cl-, formant de 'acide chlorhydrique HCI qui dissout les cristaux
d’hydroxyapatite.

La phase organique est, elle, dégradée apres sécrétion des nombreuses enzymes contenues
dans les lysosomes du corps cellulaire. On retrouve des hydrolases acides, protéases
(cathepsine K), glycosidases et sulfatases, et des collagénases responsables de la lyse du
collagéne de type I. Les produits de la dégradation (calcium, eau et phosphate) sont alors
endocytés par I'ostéoclaste et excrétés au niveau du domaine fonctionnel de sécrétion au pole
opposé de la cellule pour rejoindre la circulation sanguine (transcytose).

L’ostéoclaste perd ensuite sa polarisation, se détache du tissu osseux résorbé et peut :
— disparaitre par apoptose ou se fractionner en cellules mononuclées,
— se déplacer vers un autre site de résorption pour une nouvelle phase d’activité,
C’est en effet une cellule a durée de vie longue.
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1.3.2.5. Cellules souches mésenchymateuses (CSM)

Ces cellules souches adultes mononuclées, retrouvées dans la moelle osseuse, le périoste, le
tissu musculaire, la peau, la graisse et les vaisseaux sanguins sont des progéniteurs
multipotents qui donnent naissance a certaines des cellules spécialisées des tissus
squelettiques - ostéoblastes, chondroblastes et adipocytes — mais aussi cellules musculaires
squelettiques et cardiaques, stromales du tissu hématopoiétique et cellules nerveuses.

Elles ont un réle important au niveau du maintien et du renouvellement osseux, mais aussi de
la réparation des fractures et de la cicatrisation osseuse en constituant les précurseurs des
ostéoblastes. En effet, les CSM se différencient en cellules ostéoprogénitrices déterminées et
inductibles. La premiere catégorie, présente dans la moelle osseuse, I'endoste et le périoste, se
différenciera directement en ostéoblastes. La seconde catégorie de cellules, en particulier les
cellules périvasculaires étoilées ou péricytes, va quant a elle, arriver au niveau d’une plaie, puis
se différencier en ostéoblastes secondairement, sous I'influence des protéines de la
morphogénése osseuses, les BMP.
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1.4. Formation, remodelage et cicatrisation
1.4.1. Formation et remodelage

L'ossification est le processus de la formation de I'os, que I'on différencie en ossification
primaire et ossification secondaire.

L'ossification primaire consiste en une premiere formation de tissu osseux réticulaire ou
fibreux, a la trame assez peu organisée. Elle se produit chez le feetus pour former les os plats
(ossification endomembraneuse) et les os longs (ossification endochondrale) et lorsque de I'os
est fabriqué trés rapidement comme dans les cals osseux d’une cicatrisation. L'ossification
secondaire décrit la transformation progressive d’un tissu osseux préexistant en os lamellaire
ou Haversien, ce qu'on appelle parfois « Haversification ».

L’ostéogénése, qu’elle soit primaire ou secondaire, se déroule toujours de la méme maniére au
niveau cellulaire : des cellules mésenchymateuses se différencient en ostéoblastes. Ceux-ci se
migrent a la surface d’'une travée directrice de nature variable (os, cartilage...), ils se polarisent
puis synthétisent et apposent les composants organiques de la matrice extracellulaire de l'os,
formant une substance pré-osseuse ou ostéoide.

Puis ces ostéoblastes inclus dans cette matrice - devenus ostéocytes — participent a sa
minéralisation par le dépot de sels de calcium.

Cependant, I'os n'est pas une masse statique, il est soumis a une transformation constante : I'os
réticulaire primaire sera remplacé graduellement par la forme définitive de I'os lamellaire,
durant toute la croissance et dans environ 10% du stock osseux chez 'adulte a un moment
donné.
Ce remodelage permanent permet :

— une adaptation fonctionnelle a des charges mécaniques,

— une réparation de microtraumatismes ou de fractures,

— une mobilisation rapide de calcium ou de phosphore.

Fig. 21 : Formation d’un ostéon secondaire lors du remodelage osseux.

Le remodelage se déroule en plusieurs étapes. Les ostéoclastes d’origine médullaire ou
périostique viennent d’abord creuser des lacunes transversales dans le tissu osseux primaire
pour mettre en place les canaux de Volkman. IIs continuent leur érosion longitudinalement,
définissant 'emplacement des futurs ostéons. Apres cette période de résorption, le
métabolisme s’inverse et les ostéoblastes migrent a l'intérieur de ces puits cylindriques et en
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tapissent les parois. Commence alors une succession de phases d’ostéogenése avec la sécrétion
de substance ostéoide qui se minéralise en emprisonnant les ostéocytes ; cette répétition crée
les lamelles osseuses caractéristiques des ostéons. L'espace laissé libre au centre forme le canal
de Havers qui permet le passage des vaisseaux sanguins et la vascularisation des cellules
présentes dans chaque ostéon.

Le remodelage osseux se présente a I'identique pour un matériau exogéne, mais les cellules
de l'organisme receveur doivent pouvoir interagir avec ce matériau : les ostéoclastes doivent
étre capables de dégrader chimiquement le greffon et les ostéoblastes le reconnaitre et migrer
a sa surface pour débuter 'ostéogénese.

Fig. 22 : Déroulement du remodelage osseux physiologique.

1.4.2. Cicatrisation (25)

La cicatrisation normale de I'os est un processus complexe qui met en jeu la prolifération et la
différenciation de nombreuses cellules : angiogenése, recrutement des cellules souches
mésenchymateuses et des ostéoblastes...

Elle voit se succéder trois temps : une phase inflammatoire, une phase de réparation et une
phase de remodelage. Bien qu’en théorie la cicatrisation soit présentée comme la succession de
trois étapes distinctes toujours dans le méme ordre, dans la réalité on constate que ces
différentes phases de la reconstruction osseuse se superposent dans le temps. Selon les
fractures, le temps de chaque phase peut varier de fagon significative jusqu’a disparition
compléte dans certains cas. (16)

1.4.2.1. Phénomenes précoces de la cicatrisation

1. La phase inflammatoire

Dans des conditions traumatiques telles qu'une fracture ou la pose chirurgicale d'un implant
ou de matériau de substitution, le tissu osseux agressé est le siege d'un hématome, ot a lieu
une réaction inflammatoire qui permet de dégrader les tissus dévitalisés ou voués a disparaitre
(perte de la vascularisation, nécrose, échauffement...) en laissant une zone favorable a la
restauration osseuse. Cette réaction inflammatoire est aspécifique et fait intervenir les cellules
habituelles de I'inflammation. Les polynucléaires neutrophiles et macrophages occupent ainsi
rapidement le site, assurent I'élimination de tous les tissus lésés de la zone et préparent la
revascularisation du lit osseux.
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Fig. 23 : Phénomenes locaux lors de la cicatrisation d’une fracture osseuse.

La néovascularisation qui se met en place possede une origine médullaire qui alimente les cals
endosté et cortical, et une origine extra-osseuse temporaire qui alimente le cal périosté.

Deés les premiéres heures, on observe une multiplication active des cellules souches de la
couche interne du périoste donnant naissance a d’autres cellules multipotentes, susceptibles
de se différencier en fibroblastes, chondroblastes ou ostéoblastes.

2. La phase de réparation

Un premier tissu de granulation sans tenue mécanique remplace rapidement ’hématome. 11
abrite un grand nombre de cellules pré-ostéogéniques (fibroblastes, préostéoblastes,
chondrocytes). Les facteurs de croissance comme le TGF-, les IGF et les BMP interviennent
dans le contréle de la multiplication et de la différenciation, puis I'activité de sécrétion de ces
cellules.

Le tissu conjonctivo-vasculaire initial envahi par des préostéoblastes évolue progressivement
vers une organisation tridimensionnelle de plus en plus solide appelée cal. Si I'apport
vasculaire en oxygéne le permet et si la fracture est réduite (dans le cas d’'une fracture), les
cellules se différencient en ostéoblastes qui constituent alors directement un cal « osseux »,
alors qu'un défaut d’oxygéne ou une relative mobilité ameénent a la formation d’un cal fibro-
cartilagineux par les cellules devenues des chondroblastes.

La phase d’ostéogenese s'initie par des dépots de matrice extracellulaire organique au sein du
cal : les collagenes I, 111, V et XI sont disposés en réseau. Puis intervient la minéralisation de la
trame collagénique : en périphérie des fibres de collagene, un agencement de cristaux de sels
de calcium métastables se dépose de fagon radiaire et s’étend de proche en proche jusqu’a
confluence. La vitesse de cristallisation faible augmente a mesure que le phénomene s’étend.
La précipitation des cristaux d’hydroxyapatite est initiée au sein de la matrice par des protéines
non collagéniques. L'installation et la croissance des cristaux d’hydroxyapatite sont aussi
régulées par des protéines non collagéniques tels I'ostéopontine ou 'ostéonectine synthétisées
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dans le tissu de granulation et le cal. Leur synthése est sous la dépendance de facteurs de
croissance (TGF-f, IGF1 et IGF2) mais aussi d’hormones systémiques et des conditions
mécaniques locales.

A la fin de cette phase de réparation, le défaut osseux est tres rapidement comblé par un tissu
cicatriciel minéralisé immature non lamellaire. Pour présenter une organisation lamellaire, il
doit ensuite étre remanié par le processus physiologique de remodelage.

1.4.2.2. La phase tardive de remodelage

A la suite de la mise en place du cal osseux, le tissu cicatriciel subit des cycles de résorption et
de reconstruction jusqu’a obtention d’'un os de type haversien.

Pendant une période de 2 a 12 mois suivant sa formation, 'os immature est progressivement
réorganisé en os lamellaire mature : il est remodelé en fonction des forces qui s’exercent sur
lui, selon la loi de Wolff, par une succession de résorptions et par un renforcement des zones
sollicitées mécaniquement.

A mesure que l'os se répare, la vascularisation du foyer de fracture se réorganise elle aussi pour
atteindre le schéma d’un systéme haversien classique au bout de plusieurs mois.

1.4.3. Phases de la cicatrisation lors d’'une autogreffe

1.4.3.1. Greffe de tissu osseux autogéne ou autogreffe

Une autogreffe correspond au prélévement d'un greffon et a son implantation chez le
méme individu. Le greffon osseux autologue comprend alors une trame organique et
cellulaire vivante, et une portion minérale. Ce sont ces cellules osseuses, ostéoblastes et
ostéoclastes transplantés a I'intérieur du greffon, mais surtout des cellules souches ou
précurseurs (elles survivent en plus grand nombre car plus résistantes aux changements dus a
la transplantation) qui vont expliquer son caractére ostéogénique.

Grace a sa structure, a sa composition chimique et a la présence de protéines inductrices, 'os
autologue est aussi ostéoconducteur, ostéoinducteur et parfaitement biocompatible.
Grace a cette bioactivité, il reste aujourd’hui le « gold-standard » en régénération osseuse.
Cependant, il n’est pas exempt de défauts — volumes et quantités prélevables limitées, nécessité
d’'un second site donneur et donc chirurgical avec une certaine morbidité, résorption variable
en vitesse et en volume, résultats inhomogenes... - ce qui a entrainé le début de la recherche et
du développement du substitut osseux idéal. (26,27)

Lors de la réalisation d’'une greffe osseuse autogene, on assiste a une cascade d’événements au
niveau tissulaire et cellulaire qui aboutissent a I'intégration de la greffe osseuse. Lorsque les
conditions ne sont pas favorables, cette incorporation du greffon peut étre retardée, absente et
on peut parfois aboutir au rejet complet du greffon autogene.

L’os est un tissu vivant : lors d’'une greffe libre, 'apport sanguin au niveau des cellules est
coupé et 'ischémie qui en résulte entraine la mort de 9o a 95 % des cellules ostéogéniques
apportées, diminuant d’autant la propriété d’ostéogénie du greffon. Puis un hématome se
forme au niveau du site opératoire, envahi par un tissu de granulation. Le greffon est alors
colonisé par les vaisseaux, selon un temps dépendant du type de greffon spongieux ou cortical,
puis par les cellules ostéogéniques.
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1.4.3.2. Cas de l'os spongieux (28)

Comme vu précédemment la cicatrisation osseuse autour d'un greffon d’os autogéne spongieux
se divise en 2 phases : une phase précoce et une phase tardive.

La premiére se déroule dans les 4 premiéres semaines et se caractérise par des phases
inflammatoires, de revascularisation et d’ostéoinduction.

Les ostéocytes et leurs précurseurs qui survivent a la greffe commencent a produire un
nouveau tissu osseux. Une nécrose de la moelle osseuse apparait, suivie d'une invasion du tissu
de granulation de I'organisme héte. La revascularisation apparait dans les 2 premiers jours et
progresse rapidement. Les BMPs et autres facteurs de croissance induisent la migration des
ostéoblastes et des cellules souches au niveau du tissu greffé, en empruntant les espaces
creusés par les vaisseaux lors de la revascularisation ou les canaux déja existants entre les
trabécules de 'os spongieux.

Ces cellules se différencient et se multiplient. Deés la premiére semaine, elles déposent du tissu
ostéoide qui se minéralise au fur et a mesure en nouveau tissu osseux vivant sur toutes les
surfaces d’os nécrotique ; puis a 4 semaines, une résorption de I'ancien os du greffon apparait
et I'os néoformé remplace peu a peu le tissu greffé par ostéoconduction.

La phase tardive poursuit cette résorption et permet l'incorporation totale du greffon vers 6
mois post-opératoires, puis son remodelage pour étre remplacé par du tissu osseux vivant
mature, ce qui marque la fin de la cicatrisation osseuse a 1 an environ.

Cette incorporation particuliére spécifique au greffon spongieux est appelé « creeping
substitution » : les ostéoblastes déposent le nouvel os sur les travées osseuses, puis 'ancien os
alors inclus est résorbé par les ostéoclastes. (17)

1.4.3.3. Cas de 'os cortical (28)

Les phases de la cicatrisation sont semblables a celles qui se produisent avec de 'os spongieux.
Cependant la revascularisation est moins bonne et surtout bien moins rapide, ce qui
retarde et rallonge la durée de l'incorporation du greffon. La raison semble étre la structure de
l'os cortical, dont la porosité réduite et la densité accrue freinent la pénétration des vaisseaux
sanguins. La revascularisation a partir de I'os receveur et des tissus environnants, obligatoire
pour débuter la cicatrisation, se fait de fagon totalement aveugle car n’empruntant pas I'ancien
réseau vasculaire de l'os greffé. Ce retard dans la revascularisation provoque la mort des
quelques cellules du greffon encore vivantes qui de ce fait ne participeront pas a 'ostéogenése :
l'os cortical n’est donc pratiquement plus qu’'ostéoconducteur et ostéoinducteur.

La résorption se poursuit et vers le 6éme jour post-opératoire, elle est suffisante pour
permettre aux vaisseaux puis plus tard aux cellules ostéogéniques d’envahir le tissu greffé. C’est
pourquoi la cicatrisation d'un greffon cortical débute par une phase de résorption
ostéoclastique plutot que par I'activité ostéoblastique retrouvée avec I'os spongieux : a I'inverse
du greffon spongieux, ce phénomeéne est donc appelé « reverse creeping substitution ».

Dans la deuxiéme semaine, on observe une résorption généralisée du greffon qui se poursuit
ensuite pendant les 6 premiers mois.

Bien que de 'os néoformé commence a se former a 3 semaines, la greffe de tissu cortical
aboutit a un mélange de tissu nécrotique et de nouvel os vivant, et on peut encore observer
entre 40 et 50% de l'os cortical nécrotique a 1 an post-opératoire.
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Nous pouvons voir que la cicatrisation lors d’une greffe autogene d’os spongieux ou cortical se
déroule selon les mémes grandes phases.
Cependant, on constate que :

le greffon d’os spongieux est revascularisé plus rapidement et plus complétement que
le greffon cortical,

le greffon spongieux subit une intégration par « creeping substitution » : il est envahi
par le nouveau tissu par les canaux creusés par les vaisseaux lors de la revascularisation
ou ceux existants entre les trabécules de I'os spongieux. Viennent en premier les
ostéoblastes qui déposent du nouveau tissu osseux vivant sur toutes ces surfaces d’os
nécrotique ; puis I'ancien os est résorbé et remplacé.

L'os cortical subit, lui, une intégration par « reverse creeping substitution » : le tissu
osseux nécrotique doit d’abord étre résorbé avant que les ostéoblastes ne puissent
déposer le nouveau tissu osseux. Le phénoméne de « creeping substitution » est un
atout pour le greffon spongieux, car il permet une stabilité accrue et plus précoce,
d’autant plus qu'il sera revascularisé rapidement ce qui améliore encore sa vitesse de
cicatrisation.

I'autogreffe spongieuse sera entiérement intégrée et remplacée par un nouveau tissu
osseux, alors que la greffe corticale laissera des portions d’os nécrotiques incluses dans
le tissu néoformé. (26,28,29)

Lors de I'implantation d'un matériau de substitution osseuse xénogene ou allogéne, les phases
de l'intégration et de la cicatrisation seront similaires a celles d’'un greffon osseux autogene
cortical, car méme si on utilise un matériau dérivé de tissu osseux animal, il aura été dévitalisé
et sera donc en général uniquement ostéoconducteur.
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2. Caractéristiques idéales d'un substitut
osseux

L'utilisation d’implants dentaires ostéointégrés, courante aujourd’hui, autorise des
thérapeutiques de réhabilitation nouvelles, plus compleétes ou plus confortables pour le
patient. Mais dans le cas d'un manque d’os au niveau de la créte édentée ou du sinus
maxillaire, on doit greffer au niveau du site désiré un matériau (os autogene, allogéne,
xénogreffe ou synthétique) qui assure le support mécanique et structurel et permette la pose
du ou des implants.

Par définition, la « greffe » ou « transplantation » implique un tissu transféré a I'hote
contenant des cellules vivantes, alors qu’on parle d’« implantation » lorsque I'on transfére un
matériau inerte ou contenant des cellules non vivantes : c’est alors un « implant » osseux.
Cependant ces définitions ne sont pas forcément respectées dans la littérature internationale
et, par simplification, on parlera plutét par la suite d'implantation pour la mise en place d'un
implant dentaire et de greffe pour la mise en place d'un greffon osseux ou d'un matériau de
substitution osseuse lors de la réhabilitation préimplantaire.

Le plein succes de cette greffe est conditionné par I'apposition graduelle d’os néoformé, le
remodelage fonctionnel physiologique du site et la disparition progressive du matériau greffé,
remplacé par un véritable nouveau tissu osseux vivant capable de s’adapter a son
environnement et en particulier aux contraintes de forces. (30)

C’est ainsi que Kirkpatrick et coll. distinguent la « réparation », premier stade d’adaptation
tissulaire qui redonne sa fonction a l'os (et permet déja une réhabilitation implantaire), de la
véritable « régénération », reconstitution ad-integrum du site. Avec la résorption progressive
du matériau couplée a I'apposition osseuse, on voit apparaitre dans le site greffé un matériau
composite hétérogene composé d’os néoformé et de particules de matériau résiduelles, c’est la
réparation osseuse. On considére que la régénération osseuse est effective lorsque toutes les
particules de biomatériau ont disparu. (31) Ce stade peut n’étre atteint que de nombreuses
années apreés la greffe (20 ans pour l'os bovin inorganique), voire ne jamais I'étre du tout pour
certains matériaux. (32)

Fig. 24 : Représentation schématique des phénomenes de réparation et de régénération du
tissu osseux. (32)

Théoriquement, l'os autologue présente des caractéristiques offrant les meilleures chances de
succes dans ces thérapeutiques de régénération osseuse ; c’est le « gold standard » en thérapie
régénérative osseuse car il posséde I'ensemble des caractéristiques nécessaires a la croissance
osseuse et a son remodelage ultérieur : ostéoconduction, ostéoinduction, ostéogenése,
possibilité de résorption par les cellules de I'organisme, mais aussi une parfaite compatibilité
immunitaire, sans toxicité ou risques infectieux pour I'’héte.
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Mais le manque de disponibilité, la quantité restreinte, la qualité variable de I'os entre les
patients et les sites, I'ajout d'une étape chirurgicale de prélevement du greffon, la morbidité
associée au prélévement et sa résorption variable une fois en place limitent actuellement son
utilisation clinique. (33-42)

De ce constat découle la quéte par le chirurgien d’'un nouveau matériau de substitution a 'os
autogene, naturel (allogreffe, xénogreffe) ou synthétique, essayant de réunir ces
caractéristiques particulieres.

Le matériau de substitution osseuse doit donc, au niveau biologique, étre ostéoconducteur ou
mieux, ostéoinducteur, favoriser 'angiogenése et la prolifération cellulaire, et pouvoir étre
résorbé puis remplacé par un nouvel os de bonne qualité. Idéalement, il doit aussi étre
biocompatible et montrer le minimum de réaction fibrotique, subir un remodelage
physiologique et disparaitre complétement de I'organisme au profit d’'un nouveau tissu osseux
régénéré, mais sa vitesse de résorption doit étre proche de celle de la néoformation osseuse
pour conserver la résistance mécanique au niveau de la greffe pendant la cicatrisation. (42-

48,5,49-53)

D’un point de vue purement mécanique, le biomatériau idéal se doit de posséder une
résistance similaire a celle de 'os remplacé, cortical ou spongieux, tout en s’assurant de
conserver un module d’élasticité proche de celui de 'os pour éviter 'apparition d'un
phénomene de « stress-shielding ». Dans ce phénomene, les contraintes mécaniques sont

« déroutées » par I'implant qui supporte trop les forces, ce qui diminue les contraintes
biomécaniques exercées sur 'os sous-jacent, donc sa stimulation et provoque sa résorption
selon la loi de Wolff.

De ce module d’élasticité dépend la ténacité - la quantité d'énergie qu'un matériau peut
absorber avant de rompre - qui va prévenir la fatigue mécanique sous l'effet d'un chargement
cyclique (forces masticatoires) et donc les fractures qui en découlent. L'os néoformé par la
suite doit aussi posséder les mémes propriétés mécaniques que I'os environnant pour mimer
au maximum l'os physiologique.

Les matériaux possédant tout ou partie de ces propriétés sont en général composés de calcium,
de silicium et d’aluminium. Cependant la plupart présentent des inconvénients cliniques plus
ou moins prononces : résorption rapide, inconnue ou absente, difficultés de synthése ou de
manipulation, propriétés physiques ou chimiques inadaptées, reconnaissance du matériau
comme un corps étranger et apparition de phénomenes inflammatoires...

De nouveaux matériaux apparaissent sur le marché pour remédier a ces problémes, comme de
nouvelles céramiques de sels de calcium qui seront exposées ici. (27)

En résumant ces qualités, Hutmacher a essayé de préciser un cahier des charges pour la
création d’'un matériau de soutien destiné a étre utilisé dans I'ingénierie des tissus musculo-
squelettiques. Idéalement, la structure doit :

— étre tridimensionnelle et poreuse avec une structure de pores interconnectés pour la
croissance vasculaire et cellulaire et le transport des nutriments et des déchets
métaboliques ;

— étre biocompatible et biorésorbable avec des vitesses de dégradation et de résorption
contrélées, adaptées a celle de la croissance des tissus et des cellules ;

— avoir une chimie et un état de surface appropriés pour I'accrochage, la prolifération, et
la différenciation des cellules de I'hote ;

— posséder des propriétés mécaniques s'approchant de celles des tissus au site
d’implantation.
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Fig. 25 : Présentation des diverses propriétés requises dans I'application d'un matériau
pour la substitution osseuse. Elles font intervenir de nombreuses disciplines.

Par ailleurs ces produits doivent répondre a certaines caractéristiques pratiques pour
I'utilisateur et le fabricant :

— fabrication, stockage et conditionnement ;

— stérilisation sans modification des propriétés ;

— facilité d’utilisation, étre aisé a «travailler» pour pouvoir s'adapter ou s'appliquer a de

multiples indications.

Enfin, il ne faut pas oublier le c6té économique ; ces matériaux ne doivent pas avoir un colit
prohibitif au prétexte qu’ils sont d’'usage médical. (48,54-56)
Ces points seront revus par la suite en détail.

Remarque 1 : les événements qui aboutissent d la cicatrisation osseuse et a sa régénération sont
influencés par toutes les variables propres a chaque matériau citées précédemment. Cependant,
du cété de l'organisme héte de nombreux facteurs interviennent eux-aussi : la quantité et la
qualité osseuse globale et locale, la vascularisation du site receveur, l'addiction au tabac peuvent
influencer trés largement le résultat d’une régénération osseuse faisant intervenir de l'os
autogéne ou un matériau de substitution osseuse. (26,41) Ces facteurs ne seront pas détaillés ou
explicités mais une abondante littérature existe sur le sujet.

Remarque 2 : le contréle d’'une bonne ostéointégration du matériau greffé et de la néoformation
osseuse se fait souvent par une étude radiographique, mais la radio-densité osseuse post-
opératoire est un mauvais indicateur de la réussite de la greffe. C'est I'évolution de la charge
minérale et de la radio-opacité du site greffé que l'on doit rechercher pour pouvoir évaluer la
réussite du traitement et la néoformation osseuse, certains matériaux n’étant méme pas
minéralisés lors de leur insertion (facteurs de croissance...). Ces quelques subtilités au niveau du
contréle compliquent la tdche de comparaison des différents biomatériaux de substitution
osseuse en rendant peu homogénes les résultats des travaux de recherche, en particulier au
niveau de lactivité du matériau une fois implanté. (57)
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2.1. Caractéristiques biologiques
2.1.1. Bioactivité

Un matériau, une fois greffé, peut se comporter de diverses maniéres vis-a-vis de 'organisme
hote : rester stable, ou déclencher une activité biologique et interagir avec le tissu receveur ; on
parle respectivement de bio-inertie ou de bioactivité.

Inerte et stable (ou peu dégradé) dans le temps, il n'y a aucune activité de 'organisme a
l'intérieur de la greffe et le matériau se recouvre en général d'une capsule fibreuse plus ou
moins importante qui le sépare du reste des tissus. On retrouve dans cette catégorie des
matériaux synthétiques polymeres comme les PMMA, des céramiques a base d’oxyde, de
carbure ou de nitrure et les matériaux métalliques (aluminium, titane) ou trés denses.

A Topposé, la bioactivité va se traduire par 'apparition au niveau du site greffé d’une activité
biologique de 'organisme hote et I'existence d'un lien, d’échanges a l'interface entre le
matériau greffé et les tissus vivants. (58) On retrouve dans cette catégorie les autogreffes, les
allogreffes, les céramiques poreuses a base de sels de calcium (sulfates de calcium et
phosphates de calcium) et certains verres et vitrocéramiques.

Ici et dans ce but bien spécifique de recréer un tissu osseux physiologique, la bioactivité voulue
se caractérise par 'apparition progressive d'un dép6t minéralisé a la surface ou a la place du
matériau. Cette néoformation osseuse dépendra de I'activité du matériau qui peut étre de
plusieurs types :

— Tlostéoconduction est due surtout a la structure du matériau organisée en réseau
tridimensionnel, qui est utilisé comme une charpente sur laquelle le nouvel os peut
croitre depuis 'os vivant adjacent. Certains auteurs, comme Hench, parlent de
bioactivité de « classe B ». (46,59)

— lostéoinduction est la prolifération, la conversion phénotypique et la différenciation
par une stimulation appropriée, en général protéinique, des cellules de I'ho6te alentour
en précurseurs osseux puis en ostéoblastes matures qui viennent coloniser le greffon et
synthétiser I'os. On parle de bioactivité de « classe A ».

— lostéogeneése est la formation de tissu minéralisé directement par les ostéoblastes du
tissu transplanté, qui doivent donc étre encore vivants au niveau du site receveur. (60-

63)

Remarque : La quantité absolue d’os néoformé aprés la greffe d'un matériau de substitution
osseuse n'est que trés rarement évaluée dans les études de la littérature, qui se déroulent en
général sur des défauts osseux différents artificiellement créés chez des animaux d’espéces
différentes. Ces études ne parviennent en général qu’a démontrer 'apparition d'un nouvel os ou
d’'une minéralisation, et concluent sur la bioactivité d'un matériau donné. Malgré cela, les
informations tirées de ces études, lorsqu’elles se recoupent, permettent de comparer Uefficacité de
certains matériaux dans la cicatrisation osseuse. (64)

Au final, on recherche une ostéointégration du matériau, c’est-a-dire une interface
mécaniquement fonctionnelle entre I'os et le matériau. On parlera plus précisément
d’ostéointégration lorsqu’il n’y a pas d’interactions biologiques entre I'implant et I'os
receveur, dans le cas d’'un matériau bio-inerte, et d'ostéocoalescence dans le cas
d’interactions chimiques ou biologiques entre le matériau et l'os. (58)

Une autre propriété de plus en plus recherchée actuellement est la biorésorbabilité du
matériau greffé, c’est-a-dire sa capacité a disparaitre de 'organisme. (26)



37

Elle se fait principalement par deux voies : une dégradation chimique passive ou dissolution, et
par l'activité biologique de cellules (ostéoclastes ou macrophages).

Ces deux facettes de la bioactivité sont intimement liées et on reconnait désormais que
I'activité de résorption des ostéoclastes et celle d’ostéoformation des ostéoblastes travaillent en
collaboration, comme dans les mécanismes osseux physiologiques. (65)

Toutes ces activités et facultés biologiques sont influencées ou sont directement dues aux
propriétés physico-chimiques des matériaux de substitution osseuse que 'on détaillera plus
loin : leur porosité, leur état de surface et leur constitution chimique de surface en sont une
partie. Nous les détaillerons plus loin. (26)

Fig. 26 : Comparaison des propriétés de quelques familles de biomatériaux avec 'os
autologue. (27)

Fig. 27 : Caractéristiques biologiques des autogreffes et allogreffes. (27)

2.1.1.1. Ostéoconduction (26,28,39,41,57,58,60,61)

Cest la propriété passive d’'un matériau a servir de charpente sur laquelle les cellules de 'héte
viennent se développer et apposer du tissu osseux : le matériau doit pouvoir recevoir la
repousse osseuse, par invasion vasculaire et cellulaire a partir du tissu receveur a son contact.
Ce lien qui se crée entre le matériau et le tissu receveur est appelé « fixation bioactive », elle
apporte une stabilité de plus en plus recherchée en substitution osseuse. (46,66)

Si I'invasion du matériau ne se fait pas correctement, la fusion avec l'os du site ne sera pas
compléte et on aboutira a une réhabilitation osseuse non intégrée au métabolisme osseux
physiologique et donc a de mauvaises caractéristiques physiques et biologiques de I'os a ce
niveau.

Attention, un matériau ostéoconducteur seul ne peut pas créer d’os ou induire/déclencher de
néoformation osseuse, que ce soit in-situ ou a distance. (57)
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L’ostéoconduction est la caractéristique la plus fréquemment retrouvée dans les matériaux de
substitution osseuse sur le marché. Elle est présente pour les greffons vivants comme pour les
matériaux implantables non vivants ou synthétiques.

Cependant, elle possede de nombreuses limites liées au site receveur : taille du défaut osseux a
combler, cellularité du lit implanté, intimité et stabilité du contact avec 'os, vitesse de
développement osseux depuis le lit receveur, régulation par 'organisme de la vitesse de
résorption et de remodelage.

Au niveau du matériau, cette caractéristique dépend de la composition chimique de I'implant
et de sa surface, de sa forme et aussi de beaucoup des propriétés structurelles du matériau :
porosité (micro- et macro-) dont taille et interconnexions des pores, état de surface et rugosité.
Les études sur 'adhérence des cellules a un matériau et I'invasion cellulaire détaillent tous ces
parametres physicochimiques.

Lors de I'implantation d'un matériau bioactif, les cellules osseuses et en particulier les
ostéoblastes viennent coloniser la surface du matériau directement ou aprés modification de la
surface de I'implant. Celle-ci dépend du type de matériau, et donc de sa composition
chimique de surface, et du temps apres l'intervention.

Par exemple, pour un bioverre actif on retrouve toujours une succession de 11 réactions
précédant I'apposition du néo-tissu osseux :

— 1) [Echange rapide de cations alcalins avec les H;O* du milieu physiologique.
Si-O-Na* + H* + OH™ — Si-OH + Na“*solution + OH"

2) Perte de silice soluble sous la forme de Si(OH), vers la solution.

Les liaisons SiO-Si se rompent et formation de SiOH a l'interface verre/solution.
2(Si-O-Si) + 2(OH) — Si-OH + HO-Si

3) Condensation et repolymérisation en surface d’'une couche riche en SiO, appauvri en
cation alcalins ou alcalino-terreux.

2 (Si-OH) — -Si-O-Si-O-Si-O-Si-O-

4) Migration de Ca** et PO vers la surface a travers la couche riche en SiO, pour former
un film riche en CaO-P,Os au-dessus de la couche de SiO.. Puis croissance d'un film
amorphe riche en CaO-P,Os par incorporation progressive de calcium et phosphate
soluble provenant du milieu.

5) Cristallisation du film amorphe riche en CaO-P,Os par incorporation d'OH et CO5>

- pour former une couche d’hydroxyapatite carbonatée (HAC).

[ 6) Absorption de substances biologiques dans la couche d'HAC.
7) Action des macrophages.
8) Attachement des cellules souches.
9) Différenciation des cellules souches.
10) Apposition de matrice osseuse.
_ 1) Cristallisation de la matrice.

Jusqu'a la cinquiéme étape, les réactions qui créent une couche d’hydroxyapatite en surface
peuvent se dérouler in-vitro dans des solutions tampons. Elles ne font pas intervenir de cellules
de 'organisme hote mais uniquement des réactions chimiques avec le milieu : on parle de
bioactivité acellulaire. Cette formation d’hydroxyapatite est parfois mise en évidence lors
d’une immersion dans du fluide corporel artificiel (SBF, simulated body fluid) et rapportée
comme le signe d'une « bioactivité » dans certaines études. (54,67)
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On peut ainsi obtenir une couche d’'HA cristallisée en trois a six heures, avec une adsorption
des protéines environnantes. La formation de cette couche d’hydroxyapatite carbonatée est
une composante importante de la bioactivité car c’est elle qui conditionne I'ancrage et la
prolifération des ostéoblastes. (66)

La surface du matériau est alors chimiquement et structurellement proche de celle de 'os
naturel, permettant une accroche directe des cellules osseuses.

Ces étapes qui se déroulent lors des 12 a 24 premieres heures apres I'implantation dépendent
de la composition chimique et du type de matériau : I'’hydroxyapatite de synthese, par exemple,
permet un ancrage plus rapide des cellules précurseurs.

Pendant ce temps, les cellules ostéogéniques infiltrent le défaut osseux et rencontrent une
surface identique a celle de I'os contenant des composés organiques et non plus une surface
étrangére leur permettant de débuter leur activité de synthese.

Avec le temps, la colonisation cellulaire continue a la surface et commence a gagner la
profondeur alors que la synthése du collagéne s’intensifie et devient plus importante. Cela
aboutit a la formation d'un tapis cellulaire qui recouvre la surface du substitut et comble les
pores en commengant par les micropores. (54)

Fig. 29 : Images en microscopie confocale a 9, 18 et 24 jours de la colonisation de la
surface puis de l'intérieur d’'un bioverre poreux : en gris le matériau, en rouge les
cellules et en vert le collagéne de type 1. (54)

Les étapes suivantes sont celles de la cicatrisation osseuse physiologique (vues au chapitre
précédent) qui permettent la liaison biologique du matériau a I'os autogene.
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Etudiant 'ostéoconduction, Vrouwenvelder et coll. observent quapres 6 jours de culture in-
vitro les ostéoblastes forment une couche confluente dense sur la surface d'un bioverre et
commencent a synthétiser du collagéne de type I apres 12 jours. (54,68) Cependant, ce temps
est réduit lorsque le matériau subit une modification de surface conduisant a la formation
d’une couche d’'HAC recouverte de protéines de sérum. L'adhésion cellulaire ainsi que les
fonctions des cellules et leur différenciation sont améliorées, comme démontré par El
Ghannam. (54,69,70)

De méme, la synthese du collagéne lors de I'apposition de la matrice pré-ostéoide puis son
intégration a I'hydroxyapatite lors de la minéralisation, sont accélérées en présence de
mucopolysaccharides adsorbés a la surface du matériau. Ceux-ci forment avec des
glycoprotéines et autres nectines une zone amorphe de 8o a 100 nm entre fibres de collagéne
et surface. Ce joint, uniquement visible a I'interface entre un matériau bioactif et les tissus,
permet l'attache du collagéne directement dans 'hydroxyapatite et se minéralise avec le recul
du front de minéralisation. (46,54,66)

Au niveau des autres parametres physiques, de nombreuses études ont été réalisées. Tsuruga et
coll. ciblent en particulier 'effet de la porosité sur la formation osseuse. Ils observent a
I'intérieur d'implants d’hydroxyapatite pure avec des pores de différents diametres (106-212,
212-300, 300-400, 400-500 et 500-600 pm) les changements histologiques qui apparaissent :
apres 1 semaines, les pores sont colonisés et remplis par du tissu conjonctif lache. A 3 semaines
la formation d’os sur la surface interne des pores est mise en évidence et progresse jusqu’a
emplir la quasi-totalité de la lumiére des pores, laissant un espace pour le tissu vasculaire en
son centre.

Dans les pores de large diamétre (>300 ou 400 pm), ces vaisseaux s'accompagnent d’autres
types cellulaires, adipocytes et cellules de moelle osseuse, préfigurant une évolution en os
trabéculaire. Cependant, apres un certain stade d’augmentation du diametre on observe une
raréfaction de la formation d’os sur les parois internes et plus de néoformations osseuses
isolées a l'intérieur des cavités.

Il semblerait donc que le diameétre des pores dans un matériau joue un role trés important
dans 'ostéoconduction et que des pores d'un diametre de 300 a 400 pm soient les plus
adaptés pour 'attachement, la différenciation, la prolifération des ostéoblastes et une
vascularisation correcte. (71,72) Cependant, Gotz remarque que, bien que la quantité d’os
formé soit plus importante pour des pores de 300 um, I'ostéointégration est un peu plus lente
que pour ceux de 200 pm, siirement a cause de la surface d’échange un peu moins grande. (73)

07—
it Fig. 30 : Activité de la
2000 — * % .
phosphatase alcaline
i Jpsamnimd -t (ordonnées) en fonction du
‘E: ] | | diametre des pores (abscisses)
T 1000 | | l sur des implants d’'HA poreux
' mélangés a des BMP, a 4
son - i semaines post-chirurgicales.
: el | | @

106-212 212-300 300-400 400-500 500-600

Pore size ( um )

Ce résultat, confirmé par d’autres études (54,71,72,74-76), serait expliqué par la similarité de
structure entre les pores de 300 a 400 pum de diameétre et les ostéons de 200 a 300 pm avec un
canal central de 20 a 50 pm.



41

Lors des phases précoces, si le diameétre des pores est suffisant, I'implant est envahi par du tissu
conjonctif puis par des petits capillaires (= 50 pm de diametre, 20 pm pour Davison (77)) qui
apportent le sang nécessaire a la formation osseuse. L'interconnexion des pores facilite cette
vascularisation par des vaisseaux qui, chacun, peuvent permettre la formation d’'un ostéon : on
retrouve ensuite un espace de 50 pm laissé libre pour la vascularisation au centre des pores
minéralisés.

Cette vascularisation initiale, en plus de favoriser 'activité de formation osseuse, permet une
ostéogénese directe, sans passage par une phase ostéochondrale retrouvée dans les conditions
hypoxiques en I'absence de capillaires, comme cela se déroule dans les petits espaces (<150

um). (78,79)
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Fig. 31 : Formation osseuse dans le cas de pores de faible (9o-110) et de grand diametre (>300
um) : chondrogeneése puis remplacement par de I'os, contre ostéogénése directe. (79)

La forme cylindrique ou concave des pores pourrait également influer sur 'ostéoformation par
la variation de densité cellulaire. Enfin, dans les pores de grand diameétre, de nombreux
vaisseaux colonisent l'intérieur d'une seule lumiére mais la formation d’os est interrompue sur
les parois. Il semblerait qu'ils soient moins adaptés a la formation osseuse, leur lumieére large
diminuant la stabilité mécanique. (71)

Fig. 32 : Formation osseuse dans des pores de diameétre croissant, respectivement 106-212,
300-400 et 500-600 pm, d’'une céramique poreuse d’HA a 4 semaines. Noter la finesse des
parois osseuses a droite et les minéralisations a l'intérieur de la lumiére (fleche). (71)
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Lofti et coll. montrent dans une étude qu'une trop grande irrégularité de surface (rugosité)
d’un matériau s'oppose a I'adhésion cellulaire puis a la prolifération des cellules. De méme, le
caractére hydrophobe d'un matériau diminue I'attachement initial.

Ils démontrent aussi qu’'adhésion et prolifération ne sont pas corrélées entre elles : les cellules
peuvent se développer rapidement sur un matériau peu accueillant au départ. (80)
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Fig. 33 : Etude de divers matériaux : pas de corrélation entre adhésion et prolifération. (80)

En dehors du déroulement de la colonisation de la surface du matériau par les cellules, trés peu
d’informations plus détaillées sur les facteurs favorisants ou inhibants I'ostéoinduction et
I'ostéoconduction se dégagent des études malgré I'importance de cette bioactivité dans le
choix d’'un matériau de substitution osseuse.

Quelques études ont mis en place des co-cultures recréant I'échange bidirectionnel entre
ostéoblastes et ostéoclastes sur un matériau synthétique, mais aucune pour le moment ne
recrée un modele permettant I'analyse simultanée des propriétés d’ostéoconduction et
d’ostéoinduction. De nouvelles techniques de culture in-vitro seraient nécessaires pour mieux
comprendre ce phénomene. (57,81,82)
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Fig. 34 : Culture de cellules a la surface d'un bioverre poreux en MEB : ostéoblastes
a gauche, fibroblastes a droite. Les ostéoblastes se développent + facilement. (54)
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2.1.1.2. Ostéoinduction (2,26,41,57,58,60,61,63,83-86)

C’est la propriété active permettant a un matériau de venir stimuler localement par des
protéines, les cellules souches de I'héte au niveau du site receveur, conduisant a leur
prolifération et a leur différentiation en préostéoblastes et en ostéoblastes matures.
Aujourd’hui, ces matériaux sont utilisés pour venir recréer de I'os au niveau de défects, ou
favoriser la minéralisation d’un autre matériau greffé.

A l'inverse de I'ostéoconduction, cette activité est amenée par le matériau et s’il est placé dans
une zone de tissu mou sans contact avec l'os, il y aura tout de méme néoformation
osseuse. Cest d'ailleurs cette propriété qui, selon Marshal Urist, définissait originellement
I'ostéoinduction : placé dans un tissu non minéralisé comme un muscle squelettique, le
matériau ostéoinducteur devait induire une néoformation osseuse. (87)

Cette capacité est trés intéressante en substitution osseuse. (88) Elle se retrouve dans les
matériaux contenant des facteurs de croissance, comme par exemple le GEM 21S (thPDGF-BB),
mais surtout dans la matrice osseuse déminéralisée (DBM, Demineralized Bone Matrix) issue
de tissu osseux humain, sous toutes ses formes et présentations.
Dans les facteurs stimulant la prolifération ostéoblastique, on retrouve aussi :
— les BMPs (bone morphogenetic proteins) dont le BMP2 produit sous forme
recombinante, thBMP-2,
— les facteurs de croissance dérivés des plaquettes (PDGF, platelet-derived growth
factors),
— les facteurs de croissance I et Il ressemblant a I'insuline (IGF-1 et 2, insulin-like growth
factors-1 et 2),
— les facteurs de croissance des fibroblastes (FGF, fibroblast growth factors),
— le facteur de croissance épidermique (EGF, epidermal growth factor),
— le TGF-B (Transforming growth factor Beta),
— Tacide rétinoique.

Pour les matériaux présents sur le marché a ce jour, on constate de grandes disparités dans
I'efficacité de la stimulation osseuse et donc dans le résultat clinique.

Quelques études ont été menées pour déterminer les facteurs favorisant ou diminuant
lefficacité de cette bioactivité, principalement pour les DBM qui sont trés utilisés.

Pour certains auteurs, comme Kay et Vaughan, la stimulation de la genése osseuse est
directement fonction de la composition du matériau de substitution osseuse, en particulier du
pourcentage de DBM ostéoinducteur dans le matériau par rapport au pourcentage de matériau
support ou de mise en forme. (89)

Pour d’autres, c’est le traitement des allogreffes qui modifie I'efficacité du matériau.

L’étude de Takikawa et coll. a mis en évidence que la méthode de préparation des DBM était
stirement plus a l'origine des variations d’efficacité constatées entre les différents matériaux
présents sur le marché que les différences individuelles des lots dues aux inhomogénéités chez
les donneurs humains. Pour cela, ils ont greffé plusieurs lots différents de DBM de plusieurs
marques chez des rats (Grafton Putty®, Osteofil®, et témoin de DBM de rat). A 28 jours, aucune
différence significative n’a pu étre relevée entre les différents lots d'un méme produit, mais le
DBM de rat avait permis de produire plus d’os que Grafton, qui avait produit plus d’os
qu’Osteofil®.

Il reste cependant a déterminer 'importance relative et le poids de chacun de ces facteurs dans
les variations d’efficacité : les traitements des os dont la méthode de déminéralisation, les
matériaux « support » ou vecteurs, la quantité relative de DBM dans le produit fini, ou d’autres
facteurs qui sont encore inconnus. (9o)
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Parallelement, on a commencé a observer des propriétés ostéoinductrices chez des matériaux
synthétiques a base de phosphate de calcium. Yuan et coll. ont ainsi commencé a étudier les
différences de bioactivité de plusieurs matériaux : HA, B-TCP ou BCP 20/8o0. IIs trouvent que
des céramiques de phosphate de calcium de compositions chimiques différentes auront des
potentiels ostéoinducteurs différents, le plus élevé se retrouvant pour le B-TCP. Cependant, les
caractéristiques structurelles auront aussi une influence sur cette propriété ostéoinductrice

et le BCP u50 (voir fig. 35) montrera une néoformation osseuse 2 fois supérieure a celle du BCP
1300 (17,7% contre 1%). (86)
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Les mécanismes de cette propriété biologique restent encore a élucider mais les pistes
éventuelles sont :
— la présence d’ions calcium et phosphate
— Tactivation « mécanobiologique » par la topographie de surface,
— Tl'adsorption et la présentation par la matrice de facteurs de croissance ostéogéniques
endogenes. (5)

Récemment, une nouvelle théorie a été avancée : certaines molécules tres simples seraient
capables d’'induire directement la différenciation des cellules souches ou précurseurs, qui
secréteraient ensuite leurs propres facteurs de croissance, la lignée cellulaire activée dépendant
du type de molécule initiale. (5)

Fig. 36 : Théorie des inducerons : des molécules simples induisent la différenciation de
cellules souches puis la sécrétion de facteurs de croissance par celles-ci. La voie de
différenciation dépendra du type d'induceron. (5)
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Ces molécules signal, nommées « inducerons », permettraient d’éviter l'utilisation de facteurs
de croissance humains recombinants, en particulier le rhBMP-2 en substitution osseuse, et
leurs inconvénients : (91)

— cout élevé (3000€ pour une seule dose en France en 2009), (92,93)

— dosage nécessaire inconnu et en général trés largement supérieur aux taux

physiologiques, (94)

— réactions immunes rares mais potentielles, (95)

— développement ectopique indésirable de tissus osseux, (96)

— fragilité des facteurs de croissance et complexité de 'administration. (5)

Dans une expérience sur des matrices biodégradables a base de poly(lactide-co-glycolide)
(PLGA) plus ou moins combinés a de 'hydroxyapatite, Cushnie et coll. ont pu observer que les
cellules souches cultivées sur une matrice PLGA et hydroxyapatite se multipliaient un peu
moins que celles cultivées sur la matrice seule, et que le manque de prolifération était un signe
de différentiation des cellules souches en ostéoblastes, objectivée par la sécrétion
d’ostéocalcine.

Fig. 37 : Taux de minéralisation, normalisé par nombre de cellules et apres
soustraction de la minéralisation due a la matrice (TCP = polystyréne de culture
tissulaire). (5)

Fig. 38 : Le relargage d’ions Calcium stimule la sécrétion de facteurs de croissance
par les cellules différenciées. (5)
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Comme exposé dans le chapitre traitant de 'ostéoconduction, le matériau contenant de
I'’hydroxyapatite montrait une minéralisation acellulaire, due uniquement a sa composition ;
mais avec I'ajout de cellules souches on peut observer une minéralisation bien plus importante,
a médiation cellulaire. On peut en déduire que I'activité ostéoinductrice est intrinséque au

matériau et directement liée a la présence d’hydroxyapatite. (5)

Cette observation a depuis été étayée par Chai et ses collaborateurs. Ils ont mis en évidence la
prolifération puis la différentiation ostéogénique de cellules souches du périoste mises au
contact d’ions calcium et phosphate, confirmant ainsi que ce sont les ions eux-mémes qui
possedent une activité ostéoinductrice, par activation autonome de la voie des BMPs. Ces ions
pourraient étre les initiateurs d’'une boucle d’ostéoinduction auto- et paracrine, permettant la
formation osseuse sur des matrices phosphocalciques in-vivo. (84)
La voie de signalisation compléte menant de la présence extracellulaire de Ca** a la sécrétion
de BMP-2 est encore incompléte mais ferait intervenir certaines protéines kinases (MEK 1/2)
ainsi que de nombreux récepteurs. (97)
Beaucoup de travaux se penchent actuellement sur ces molécules signal, Ca** et P pour l'os, qui
permettraient a terme la régénération tissulaire in-situ compléte et physiologique en utilisant
des molécules simples peu onéreuses et les voies physiologiques de la cicatrisation. (88)
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2.1.1.3. Ostéogenese (26,41,57,60,61)

Cest la propriété du greffon de pouvoir former activement et directement une nouvelle
matrice osseuse. Elle découle directement de l'activité ostéogénique des cellules présentes dans
le matériau.

Certains auteurs étudient cette activité sans indiquer 'origine des cellules ostéoformatrices qui
peuvent alors étre issues de la greffe ou de I'hdte, mais on considérera ici qu’elle se produit
lorsque des ostéoblastes ou leurs précurseurs, les cellules souches, sont transplantés encore
vivants dans le greffon.

Dans un greffon non vascularisé, trés peu d’ostéoblastes survivent a la transplantation et ce
sont alors surtout les cellules souches qui vont permettre la reprise de la formation osseuse. Si
les conditions idéales sont réunies chez I'hote, ces cellules immatures présentes dans l'os, la
moelle osseuse, le périoste et 'endoste se différencient et deviennent de nouveaux
ostéoblastes. (28)

On retrouve cette capacité dans les autogreffes, la moelle osseuse plus ou moins enrichie en
cellules souches et les matériaux synthétiques augmentés par adjonction de moelle osseuse ou
de cellules. (57)

2.1.1.4. Intérét des mélanges de biomatériaux et combinaisons des
bioactivités

Comme nous l'avons vu précédemment, 'os greffé autogéne non traité est par exemple
ostéoconducteur bien siir, mais surtout ostéoinducteur et ostéogénique. Les cellules du greffon
créent de l'os directement et elles provoquent également la migration des ostéoblastes et
préostéoblastes alentour qui vont venir synthétiser du nouveau tissu osseux.

L’hydroxyapatite de synthése est par opposition uniquement « ostéophile », c’est-a-dire
« ostéoconductrice », comme le sont aussi les greffes d’os autogéne dévitalisé ou l'os de
banque : elle sert uniquement de support a la croissance osseuse. (60,61)

Remarque : cette idée serait toutefois remise en cause par la théorie des inducerons. (84)

Une idée courante dans la littérature est que le matériau de substitution osseuse doit étre mis
en place dans un site receveur permettant une bonne formation osseuse et I'intégration du
greffon, c’est-a-dire stable, bien vascularisé et riche en précurseurs ostéogéniques.

Pour augmenter cette derniére qualité, une méthode consiste a greffer de la moelle osseuse
autogene ou des cellules souches de la moelle, soit seules, soit en combinaison avec des
matériaux vecteurs comme le collagéne minéralisé (Healos®). On espére alors voir ces cellules
se différencier en cellules ostéogéniques matures ou sécréter des facteurs de croissance
permettant la migration et la différenciation des cellules de I'hote.

Dans les nouveaux matériaux commercialisés et ceux en cours de développement, nombreuses
sont les combinaisons. On retrouve par exemple des protéines BMP-2 mélangées a un ciment
de phosphate de calcium injectable, ou des mélanges de DBM et de matériaux polymeéres
résorbables apportant de meilleures propriétés mécaniques au produit ostéoconducteur déja
existant.

Enfin, les travaux de recherche se penchent déja sur de futurs matériaux qui allieraient les
cellules ostéogéniques, une matrice ostéoconductrice et des facteurs de croissance
ostéoinducteurs. (57)
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2.1.2. (Bio-)Résorbabilité et taux de résorption

Idéalement, on recherche une régénération, c’est-a-dire une cicatrisation physiologique
complete, « ad integrum », du site greffé permettant de retrouver un tissu osseux vivant,
capable de s’adapter a I'environnement et aux forces qui s’exercent sur lui, de se défendre en
cas d’infection, de cicatriser...

De plus, la persistance d'une matrice de biomatériaux dans I'os peut affecter ses propriétés
mécaniques et créer ou entretenir un phénomene inflammatoire a ce niveau.

Le matériau de substitution osseuse doit donc étre intégré au processus de remodelage et
disparaitre de I'organisme paralléelement a la formation d’'un nouvel os au niveau du défect.

(43,81,98-100)

Cependant, lorsque 'augmentation de volume a pour but une réhabilitation implantaire, la
stabilité volumique devient le facteur majeur. Un équilibre doit donc étre trouvé entre la
vitesse de résorption et la capacité de formation de nouvel os chez le patient. (43,101,102)
Chaque patient possédant une situation buccale initiale, une structure et un métabolisme
osseux propres, le praticien doit s’adapter au cas clinique qu’il a en face de lui en choisissant le
bon matériau : il est nécessaire de connaitre les taux de résorption des matériaux disponibles
sur le marché avant de les mettre en ceuvre. (43)

Remarque : malgré l'utilisation fréquente de ce terme en biologie, il est difficile de donner une
définition stricte de «matériau résorbable » et on rencontrera indifféremment les termes
«biorésorbable », « biodégradable », « bioérodible » ou « bioabsorbable » avec ou sans préfixe
« bio- », d’autant plus dans la littérature anglophone.

Vert, qui étudie les matériaux polymeres résorbables, propose ces définitions plus précises :

— «biodégradable » : suite a une attaque biologique, le matériau se désagrege a un niveau
macromoléculaire et ses fragments ou ses produits de dégradation se dispersent, sans
obligatoirement étre éliminés totalement de I'organisme. C’est un phénomeéne
enzymatique a médiation cellulaire, contrairement a une dégradation enzymatique due
a des enzymes isolées.

Remarque : « Dégradation » et « dégradable » sont des termes a utiliser uniquement lorsque le
processus chimique de diminution de la masse molaire, de découpe des macromolécules est de
nature inconnue ou abiotique. Une décomposition de nature physique sans diminution de la taille
des molécules sera, elle, appelée « fragmentation » ou « dissolution ».

— « biorésorbable » : le matériau se dégrade en totalité et se résorbe in-vivo, par
métabolisation et assimilation, ou plus simplement élimination par excrétion des
produits de dégradation (en particules fines). Plus général, le « concept de
biorésorption » cherche a obtenir une disparition complete du matériau étranger
implanté et de ses sous-produits de dégradation par des voies d’élimination naturelles
et sans persistance d’effets indésirables.

— «bioérodible » : le matériau présente une dégradation de surface et se résorbe in-vivo,
par métabolisation ou élimination des produits de dégradation. Le « concept de
bioérosion » est similaire a celui de biorésorption avec une dégradation de surface.

— « bioabsorbable » : le matériau se dissout plus ou moins rapidement dans les fluides
liquidiens corporels sans destruction des chaines polymériques ou diminution de
masse moléculaire. Un polymeére bioabsorbable peut donc étre également
biorésorbable si les macromolécules dispersées sont ensuite attaquées et excrétées. (55)
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Ici, nous utiliserons indifféremment les termes de « biodégradation », « résorption » et

« résorbable » pour décrire un matériau implanté dans I'organisme qui va disparaitre
progressivement du site d'implantation avec le temps, sans prendre en compte le mécanisme
qui va provoquer cette disparition. (100)

Cliniquement cette biodégradation se fait conjointement par la « résorption » due a
I'activité biologique des cellules ostéorésorbantes, les ostéoclastes qui sont retrouvés a la
surface du matériau, et par une dégradation passive physicochimique : dissolution ou
fragmentation (fracture selon taille), puis phagocytose et dégradation des produits par les
macrophages disséminés dans les tissus adjacents. (35,74,98,102-106)

La premiére voie serait a préférer, car le mécanisme de résorption cellulaire est semblable a
celui qui a lieu dans le remodelage physiologique du tissu osseux, et il ameéne des conditions
optimales pour le développement ultérieur des ostéoblastes et des tissus vasculaires. (98,99)
Le greffon, ou le produit synthétique se substituant a 'os, ne doit donc pas inhiber I'activité
normale des cellules osseuses et en particulier le seul type de cellules capable de résorber l'os,
les ostéoclastes, afin de ne pas perturber la physiologie du futur remodelage osseux qui se
développe au niveau du site greffé. (34)

La biorésorbabilité des biomatériaux sur le marché par des cellules osseuses a été étudié a
travers des modeles animaux (rats, lapins), mais ces études ont démontré leurs limites (durée,
colt, éthique) et posent le probléme de la transposabilité des résultats obtenus a 'homme.

En effet, les facteurs biologiques qui influencent le taux de biodégradation ou de biorésorption
physiologique de 'os autogeéne, ou du greffon qui s’y substitue, sont :

le type d’os et sa localisation (crane, mandibule, créte iliaque), 'espece animale, I'dge, le sexe,
les taux hormonaux, le degré de contact osseux, la chute du pH induite par des facteurs
cellulaires (macrophages, ostéoclastes, fibroblastes), et les infections ostéolytiques, maladies
osseuses et prédispositions génétiques.

Dans les tests chez I'animal, la plupart des facteurs difféerent : cellules du métabolisme osseux
dont les ostéoclastes différentes des cellules humaines, métabolismes osseux et hormones
différents, os, localisation, forces exercées... (102)

Fig. 40 : Effet visuel de 'activité de résorption sur différents blocs tests implantés chez le
lapin (NN= phosphate de calcium biphasique, NC=ciment apatitique plein, PC=BCP
poreux) extraits a 21 et 56 jours. Noter la dégradation avancée du BCP poreux. (540)
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Récemment, des études cultivant in-vitro des ostéoclastes humains directement sur des
couches de biomatériaux, en milieux controlés favorables a une ostéoclasie, arrivent mieux a
reproduire les conditions physiologiques de la dégradation d’'un matériau, et permettent le
choix d'un matériau de substitution osseuse adapté a la situation clinique en fonction de sa
vitesse de résorption. (43,101)
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Fig. 41 : Schémas de résorption de dentine par des ostéoclastes humains, a 3 (A) et 4
semaines de culture (B). (43)

Enfin, les échelles de vitesse de résorption des grandes familles de matériaux de substitution
osseuse sont connues depuis longtemps (HA pur résorbé plus lentement que B-TCP...) (74)
mais les comparatifs entre produits commercialisés sont rares dans la littérature, ou encore
peu représentatifs d'une situation in-vivo, donc d’un indice de signification faible.
On peut par exemple citer une étude de Keller et coll., qui a essayé de comparer plusieurs
produits présents sur le marché en 2012 :

— Lactosorb® (acide poly-L-lactique et polyglycolique (PLLA-PGA)),

— Calciresorb® (B-TCP pur),

— Calcibon® (HA carbonatée déficiente en calcium/phosphate de calcium

hydrogéné/carbonate de calcium),

— ChronOs® (B-TCP et polymere de poly(lactide co-g-caprolactone)),

— Cerasorb® (B-TCP pur),

— Cerasorb M® (composition identique a Cerasorb mais porosité augmentée),

— Tutogen bovine® (=Tutobone, os bovin anorganique),

— Tutobone human® (=Tutoplast, matrice osseuse déminéralisée humaine (DBM)),

— Biobon® (sel de phosphate de calcium synthétique),

—  PerOssal® (mélange de phosphate de calcium nanocristallin et de sulfate de calcium).

Fig. 42 : Ligne du haut, quantification de la
résorption du biomatériau (résorption par
ostéoclaste). Ligne du bas, coefficient de
résorption relatif : Tutogen Human et Bovine
montrent la plus grande activité. (82)
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Pour les comparer, Keller introduit une notion de standard dans la quantification des vitesses
de résorption avec le « coefficient de résorption relatif » calculé comme le quotient de la
résorption d’'un matériau sur la résorption de la dentine témoin.

Un exemple en est montré fig. 42.

Les résultats de cette culture in-vitro d’ostéoclastes mettent en évidence de tres grandes
disparités et on observe de plus grand taux de résorption relatif pour les matériaux d’origine
naturel, en particulier Tutobone human® et Tutogen bovine® (DBM tous les deux). Des
matériaux comme Calcibon® (HA carbonatée), Chronos® (B-TCP + polymeére) et Biobon®
(Phosphate de Ca) présentent expérimentalement des vitesses de résorption similaires ;
cependant, bien qu'on puisse observer une stimulation de l'activité des ostéoclastes sur la
dentine, eux-mémes souffrent d'une résorption limitée (coefficient de résorption relatif de o,5),
tout bonnement inférieure a celle des tissus osseux environnants. (82)

Cette étude montre aussi un lien significatif entre les modifications initiales de pH du milieu
en fonction du matériau, le nombre de noyaux des ostéoclastes et la résorption du matériau.
(82)

Fig. 43 : Images au microscope électronique a balayage de pistes de résorption
ostéoclastiques sur divers matériaux a 21 jours. (118)

D’autres études sur la résorption ont montré que certains parametres inhibent ou, au
contraire, accélérent l'activité des ostéoclastes. Par exemple, la composition physico-chimique
du matériau de substitution est un facteur important pour la vitesse de résorption
ostéoclastique. (33-35,99,101,107,108)
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— Les facteurs physiques tendant a augmenter la biodégradation ou sa vitesse sont
I'augmentation de porosité, la réduction de la taille des cristaux, 'augmentation du
nombre de défauts cristallins et la diminution de la taille des grains.

— Les facteurs chimiques tendant a augmenter la biodégradation ou sa vitesse sont la
présence de substitutions dans 'hydroxyapatite (CO;2-, Mg** ou Sr**) ou dans le B-TCP
(AB*), la présence d'impuretés sous forme de particules ou de grains d’'une seconde
phase apparaissant lors du frittage, ou un pourcentage plus élevé de B-TCP dans les
BCP.

— Alinverse, les facteurs chimiques qui tendent a diminuer la biodégradation ou sa
vitesse sont la substitution par des ions fluorés pour '’hydroxyapatite, la substitution
par du Mg** dans les B-TCP, et un pourcentage moins élevé de B-TCP dans les BCP.
(102)

Tadic et Epple ont étudié les propriétés physico-chimiques de 14 substituts osseux
actuellement sur le marché. Les résultats sont visibles dans le tableau ci-dessous. (109)

Fig. 44 : Comparaisons physico-chimiques des substituts osseux et résorption selon
Tadic. (109)

Grace aux données tirées de ces recherches cliniques, les industriels ont adapté les propriétés
de leurs matériaux.

Pour venir contrdler le taux et la vitesse de résorption, les fabricants vont avoir deux
approches.

La premiére consiste a optimiser la géométrie du matériau.

Le point essentiel est la présence ou I'ajout d’un réseau de pores interconnectés ou de canaux a
I'intérieur du matériau. Ces espaces doivent étre assez grands (jusqu'a 500 pm de diamétre)
pour permettre I'invasion du matériau par les cellules et les futurs vaisseaux sanguins, ce qui
permettra la biodégradation du matériau et la croissance d'un nouvel os a sa surface. De plus
une porosité élevée augmente la surface d’échange du matériau, ce qui permet une dissolution
passive plus rapide. Cette approche explique I'ajout de pores pour les ciments injectables de
phosphate de calcium.
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La deuxiéme consiste a modifier les caractéristiques chimiques du matériau, en jouant sur
les parametres vus précédemment.

Pour les polymeéres, on va inclure plus de séquences dégradables, incorporer des sites de
coupures par les enzymes de '’hote dans les molécules ou modifier la cristallinité du polymere.
Pour les céramiques, les modifications chimiques vont réguler 'équilibre thermodynamique et
en particulier la solubilité.

C’est pour cette raison que, dans la catégorie des matériaux a base de phosphates de calcium,
on préférera les B-TCP plus réactifs a 'hydroxyapatite, et que I'intérét porté aux céramiques
d’hydroxyapatite frittées, pratiquement inertes, a diminué en faveur de matériaux plus réactifs
comme les phosphates de calcium biphasiques (mélange d’'HA et de B-TCP), les B-TCP, les o-
TCP ou les autres sels de calcium. (57,77,110-12)

Par exemple, on arrive a obtenir une bioactivité contrdlée grace aux différences de résorption
hydroxyapatite/TCP, ainsi qu'une dissolution/résorption plus ou moins rapide en fonction de
la porosité (macroporosité : 400 a 600 pm ou microporosité 1 a 10 um) et du caracteére
intercommunicant des pores. Actuellement, il est admis qu'une proportion de 40 % de 3-TCP
et 60 % d’hydroxyapatite permet un bon équilibre entre la résorption et 'apposition osseuse.
(60)

On va ici détailler les différents facteurs connus influengant la résorption.

Du point de vue de la composition chimique, les cellules ostéorésorbantes doivent pouvoir
s’attacher a la surface osseuse afin de créer la « zone scellée » ot ils libérent 'acide
chlorhydrique et les enzymes qui dégradent le tissu osseux.

Cette liaison au matériau va dépendre de sa composition et en particulier de la présence de
protéines comme le collagéne de type I et 'ostéopontine au niveau de la matrice extracellulaire
osseuse pour les greffes osseuses, ou des protéines similaires adsorbées a la surface des
matériaux de substitution osseuse.

O

Fig. 45 : Schémas de résorption sur un matériau d’origine bovine et équine.
Coloration (mAb) bleue du collagéne de type I, rouge de la F-actine, rose des sites
de résorption actifs. (101)

Les matériaux d’origine animale bovine ou équine non altérés par de hautes températures ont
été étudiés et présentent une composition assez proche de celle de 'os humain (70% de
collagéne de type I et proportion Ca/P) ce qui permet le développement normal des
ostéoclastes et une bonne résorption du matériau. (98,101)

Si les protéines nécessaires sont absentes, 'adhésion des ostéoclastes est compromise : on
observe une diminution de la formation des nouveaux ostéoclastes de 30% et I'absence
d’ostéoclastes matures polynucléés. (23,113)
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La résorption est, elle aussi, limitée a la surface du matériau. (35) Cependant des études
comme celle de Contractor et coll. ont mis en évidence une résorption ostéoclastique de
matériaux minéraux ne contenant aucunes protéines (exceptées celles du milieu de culture
nécessaires au développement des ostéoclastes) donc sans présence de collagéne de type I, et
ne faisant pas non plus intervenir 'ostéopontine. (105,114)

Le matériau en question doit également pouvoir étre dégradé par les ostéoclastes. Des
observations au microscope électronique in vitro et in vivo font apparaitre que les ostéoclastes
peuvent simultanément résorber et phagocyter les matériaux a base de phosphate de calcium,
et que les matériaux dégradés ou les déchets rejetés dans 'environnement par les ostéoclastes
peuvent a leur tour étre phagocytés par les macrophages avoisinants. (98,105,115,116)

Cest cette seconde voie qui prédomine pour les matériaux biodégradables non assimilables a
du tissu osseux comme les substituts polymeéres a base d’acide glycolique ou lactique. Enfin les
matériaux inertes comme le poly(méthacrylate de méthyle) ou PMMA, l'aluminium ou la
zircone n’ont montré aucun signe de dégradation ou de résorption active dans le temps et
persisteront donc indéfiniment au niveau du site greffé. (43,98,117)

Fig. 46 : Matériaux
a 28 jours
respectivement
sans et avec
ostéoclastes
humains :
PMMA (A/B),
dentine (C/D) et
ciment a base de
phosphate de
calcium (E/F).
(43)

Les autres critéres retenus et précédemment cités sont la solubilité du matériau, et ses
caractéres physiques : structure tridimensionnelle et état de surface, porosité... (33-
35,99,101,107,108)

Ainsi, la structure trés irréguliére d'un matériau d’origine équine dans 'étude de Perrotti et
coll. est un obstacle a une résorption réguliere et continue ; et a la place des pistes ou travées
de résorption physiologiques on trouve de petites lacunes de Howship bien distinctes. Cette
différence de schéma de résorption, qui ne modifie cependant en rien l'activité des ostéoclastes
(101), se retrouve aussi en présence d'un matériau a base de B-TCP. Les matériaux d’origine
bovine auront quant a eux une topographie de surface bien plus plate et réguliere, ce qui
ameéne a une résorption similaire a celle de I'os humain. (34,101)
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En analysant la présence de certains facteurs comme TRAP (tartrate-resistant acid
phosphatase), la formation et la taille des travées de résorption et I'expression de RANK, une
étude de Webster et coll. a démontré une activité ostéoclastique puis ostéoblastique similaire
sur de I'’hydroxyapatite nanocristalline et de I'os humain.

Elle fait suite a d’autres travaux de recherche qui démontraient jusqu’alors une grande
disparité de ces activités entre I'’hydroxyapatite microcristalline et 'os humain.

Une activité ostéoclastique physiologique a aussi été mise en évidence pour du B-TCP
nanoparticulaire, ce qui conforte aujourd'hui l'utilisation de ces matériaux présentant une
structure cristalline fine de 'ordre du nanométre en substitution osseuse. (118,119)

Fig. 47 : Composition et caractéristiques de quelques biomatériaux courants.

Autre caractéristique de la structure du matériau, la porosité, en taille et structure. Elle va
jouer un réle important dans la colonisation du matériau puis dans le développement des
cellules : des pores interconnectés d’'un diametre de 300 a 400 um vont permettre une
meilleure croissance osseuse par I'apport plus facile des nutriments aux cellules, et les études
de Sommer et coll. et de Gomi et coll. démontrent que '« ostéoclastogenese », le
développement des cellules ostéorésorbantes, sera elle aussi bien plus rapide sur une surface
poreuse que sur une surface lisse et polie. Cette caractéristique peut donc étre adaptée lors du
développement industriel du matériau, pour favoriser le développement et la migration des
cellules ostéoclastiques. (71,99,120,121)
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2.1.3. Biocompatibilité : lacceptation du matériau par Uhote

Lorsqu’une cellule entre en contact et pergoit grace a ses récepteurs un biomatériau, de
nombreuses réactions sont envisageables. La cellule en question va explorer les propriétés de
surface du matériau et vérifier que les caractéristiques de ce nouvel environnement sont bien
compatibles avec ses conditions physiologiques et favorables a son développement, ou en tout
cas a sa survie. Pour un matériau implantable par exemple, une réponse défavorable de 'hote
au matériau peut entrainer une encapsulation fibreuse, une hyperplasie, une inflammation
plus ou moins aigiie, voire une ostéolyse.

C’est pourquoi, avant d'introduire un nouveau matériau au contact de cellules, il est primordial
de vérifier la « tolérance biologique » a ce matériau, sa propriété a étre accepté par un
organisme vivant, sa non toxicité, sa non nocivité et I'absence de réaction immunologique.
C’est le principe de la biocompatibilité. Selon la définition de Williams de 1987, une
biocompatibilité active est la « capacité d'un matériau a induire ou permettre une bonne
adaptation de 'organisme et une réponse appropriée en vue des fonctions déficientes a
restaurer ». (80)

Historiquement, elle était toujours définie négativement. On décrivait alors les propriétés que
le matériau ne devait pas posséder :
— étre acceptable par le corps humain et ne pas induire de rejet c’est-a-dire de réaction
inflammatoire ou de réponse trop importante du systéme immunitaire.
— ne pas étre toxique (toxicité aigiie ou chronique), par lui-méme ou ses produits de
dégradation.
— ne pas étre carcinogéne (ou mutagene) a court ou long terme. (55)

Puis, les parametres régissant l'interface biomatériau/tissu vivant et la compréhension de ses
mécanismes ont été intégrés a cette définition : « la biocompatibilité est 'ensemble des
interrelations entre un biomatériau et son environnement, et leurs conséquences biologiques,
locales ou générales, immeédiates ou différées, réversibles ou définitives ». (122)

Cette nouvelle définition introduit donc la notion d'une action réciproque du matériau sur les
tissus et inversement, des tissus sur le matériau. Ces phénomenes dépendront du matériau, des
tissus en contact et du temps d’application.

Fig. 48 : Aucune réaction tissulaire

7 jours apres implantation
intramusculaire d'une céramique a base
d’oxyde de silicium (*)(grossissement
x80).

Ici, on recentrera cette caractéristique sur la « capacité d'un biomatériau a induire une réponse
appropriée de 'hote dans une application spécifique ».

C’est une notion relative et complexe, difficilement appréhendée et plutdt appréciée a travers
des comparaisons par rapport a un ou des matériaux de référence. (123-135)
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Dans le domaine d’application de la régénération osseuse, I'expression finale idéale de la
biocompatibilité est I'intégration tissulaire compléte avant une éventuelle inclusion dans le
remodelage physiologique. Elle se rapproche particuliéerement dans ce cas de la notion de
« bioactivité » vue précédemment et qui s’exprime par le lien avec I'os autogeéne et la
stimulation d’une activité physiologique de synthése osseuse et de résorption.
Les facteurs qui participent a la biocompatibilité sont donc assez proches :
— parametres liés au matériau :
e composition et structure chimique (ratio Ca/P pour les céramiques de
phosphate de Calcium),
e pureté chimique,
e degré de raffinement des produits bruts (élimination des molécules organiques
pour les xénogreffes...),
e technique et degré de frittage pour les céramiques,
e stabilité chimique,
e structure cristalline,
e porosité et interconnexions des pores,
e morphologie superficielle,
e chimie superficielle,
e énergie libre superficielle et potentiel électrique de surface,
e chimie et caractéristiques physiques des produits de dégradation.
— parametres liés au dispositif implanté :
e taille et forme,
e comportement mécanique.
— parameétres liés a 'hote :
e espéce (uniquement en situation expérimentale, sinon humain),
e Jge et sexe,
e type de tissu et site d'implantation,
e état pathologique et traitements en cours (radiothérapie, médicaments,
bisphosphonates...).
— autres parametres :
e dextérité et expérience chirurgicale,
e relation implant tissu, stabilité au niveau du site greffé,
e facteurs pathologiques, en particulier infectieux locaux ou généraux. (136)

Pour étudier 'acceptation du matériau par 'hote et avant les tests in-vitro au contact des
cellules ou des organes puis in-vivo, on doit donc tout d’abord étudier ses propriétés, en
particulier celles de surface (topographie, état et rugosité, composition chimique...), pour
comprendre le comportement des cellules mises en contact et pouvoir ainsi ajuster ces
propriétés lors de la fabrication ou de la préparation du matériau dans le but d’obtenir une
réponse normale et physiologique des cellules mises au contact, réduire le temps opératoire
invasif et diminuer les risques pour le patient. Pour un matériau implantable, c’est une
caractéristique particuliérement importante, qu’il soit utilisé temporairement comme support
de la repousse osseuse ou définitivement. (137)

On cherchera a obtenir une disparition compléte de I'organisme sans phénomeéne
inflammatoire (présence de macrophages, de cellules géantes...) ou une ostéointégration des
particules non résorbables sans interposition de tissu mou, qui sont les signes clinique d’'une
bonne biocompatibilité. (136)

Sur le marché, les céramiques de phosphate de calcium sont considérées comme globalement
assez biocompatibles, méme si peu d’études le démontrent clairement.
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Comme des exceptions sont toujours possibles, des controles et de nouvelles études sont
nécessaires. (138)

Certains matériaux ont, par contre, été identifiés depuis longtemps comme cytotoxiques :
comme nous le reverrons plus tard, les bioverres par exemple provoquent la nécrose des
cellules proches. (136)

De nouveaux biomatériaux de plus en plus efficaces sont inventés continuellement. Ils
permettent d’'améliorer le résultat final dans I'intérét du patient. (80)

2.1.3.1. Immunogénicité ou antigénicité

Connu depuis longtemps, I'immunogénicité est un point essentiel de la notion de
biocompatibilité. En effet, dans le cas d’'un greffon provenant d’'un autre individu (allogreffe)
ou une autre espece biologique (xénogreffe) le greffon peut étre reconnu comme un tissu
étranger a I'organisme receveur, et déclencher une réponse immunitaire de ’hote envers ces
matériaux, a des degrés d’agressivité divers selon I'histocompatibilité de '’hote avec le tissu
d’origine du matériau, mais aboutissant a terme a un rejet du greffon.

Le tissu osseux autogene présente quant a lui un profil immunitaire parfait puisqu’appartenant
au méme organisme : il posséde les mémes antigénes et ne déclenchera aucune réaction
immunitaire.

Dans les cas d’un tissu provenant d'un autre donneur comme dans les allogreffes ou
xénogreffes, la greffe osseuse va rapidement étre reconnue comme étrangere par 'organisme
hoéte puis devenir la cible de la portion cellulaire de son systéme immunitaire : la réponse
initiale implique des macrophages et des neutrophiles, puis des lymphocytes T et B possédant
les récepteurs spécifiques aux antigenes de ce tissu allogénique.

Apres reconnaissance de I'antigéne, ces cellules se différencient en cellules spécifiques de la
réaction immunitaire secondaire : lymphocytes T auxiliaires (CD4+), T cytotoxiques (CD8+) et
plasmocytes, qui sécrétent a leur tour des cytokines favorisant I'activité ostéoclastique.

Le résultat de 'ensemble de cette chaine de réactions immunitaires est une résorption osseuse
excessive du greffon osseux et donc de moins bon résultats cliniques pour une régénération
osseuse. (28)

L'immunogénicité d’'un greffon est historiquement combattue par 'administration d’'un
traitement immunosuppresseur dans le cas courant des greffes d’organes, mais elle peut
cependant étre ici réduite en grande partie par les procédés industriels de conservation des
greffons allogéniques de banque d’os humain ou de transformation des tissus d’origine animale
en matériau de substitution : traitements physiques (thermique : chaleur ou congélation (139),
ou irradiation) ou chimiques provoquant la dénaturation des protéines et 'élimination des
cellules vivantes, la délipidation, le séchage, la déminéralisation....

Grace a ces procédés, les matériaux naturels ou de synthese actuellement sur le marché
montrent globalement une immunogénicité faible et permettent donc d’obtenir d’assez bons
résultats. (28,41)
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2.1.3.2. Non-infectiosité, non toxicité

Comme nous I'avons vu précédemment, les biomatériaux, pour étre bien assimilés par
I'organisme, ne doivent pas étre toxiques (ou carcinogénes), a court, moyen ou long terme, par
eux-mémes ou leurs produits de dégradation.

Ce point est essentiel en substitution osseuse car une toxicité locale trop importante peut nuire
aux cellules ou précurseurs osseux locaux, diminuant I'efficacité de la cicatrisation et de
I'ostéointégration et allant parfois jusqu’a 'empécher.

La toxicité inhérente au matériau va dépendre de sa composition chimique et sera différente
pour chaque famille ou produit. Les fabricants de biomatériaux vont en général s’adapter et
essayer de diminuer cette toxicité en incluant des étapes spécifiques lors de la syntheése et du
conditionnement de leurs produits.

Par exemple pour les matériaux contenant des bioverres, on trouve le probleme d’'une forte
cytotoxicité due a l'alcalinisation importante du milieu environnant apres leur greffe : le
processus de dissolution de ce matériau crée localement un pH basique (supérieur a 9) toxique
pour les cellules proches, ce qui conduit a leur nécrose.

Parmi d’autres études, Lefebvre a observé cette cytotoxicité en mettant en contact des cellules
osseuses et des bioverres poreux. Elle montre que le traitement préalable des matériaux par un
bain en solution de SBF (simulated body fluid) ayant des concentrations ioniques quasi
identiques au plasma humain pendant une durée allant jusqu’a 1 mois, permet de faire
retomber le pH du matériau en débutant le processus de dissolution et le relargage du
bioverre. Ce prétraitement diminue la toxicité et augmente considérablement la prolifération
et 'adhésion des cellules osseuses. (54)

Fig. 49 : Viabilité cellulaire sur des blocs de bioverre
poreux fritté a 800°C a 7 jours de culture. (54)

Les céramiques a base de phosphate de calcium sur le marché présentent généralement assez
peu de toxicité, qu’elle soit systémique ou locale au niveau des cellules osseuses, gingivales et
des cellules souches. (140,141)

Elles n’ont pas démontré non plus d’effet carcinogénique ou tératogénique. (142)
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2.2. Caractéristiques physiques et chimiques

Comme vu précédemment, un biomatériau interagit avec 'organisme selon ses propriétés
biologiques, qui dépendent en partie de sa composition chimique et de ses caractéristiques
physiques.

Pour caractériser un matériau quel qu'il soit en science des matériaux, on décrira ses
propriétés physiques globales. Pour un matériau de substitution osseuse, on pourrait donc
s'intéresser a :

taille et forme des particules

porosité (micro- et macroporosité, interconnexion ou non des pores), perméabilité,
état de surface, structure : texture et rugosité,

architecture tridimensionnelle,

surface développée par le matériau,

couleur, aspect, forme (particulaire ou en blocs),

cristallinité (taille des cristaux et des grains, bonne conformation de chaque cristal, le
tout pouvant étre plus ou moins altéré lors du frittage en céramique),

densité, masse volumique,

coefficient de dilatation,

point de fusion,

surface spécifique,

conductivités thermique et électrique...

On peut aussi citer certaines caractéristiques mécaniques :

résistance en flexion, en compression ou en traction, résistance a la fracture,
module de Young,
dureté Vickers.

Les propriétés chimiques incluent :

composition chimique et composition chimique de surface,

pH,

pureté, composition de phases,

réactivité, stabilité chimique, énergie de surface,

substitutions ioniques en particulier dans I'’hydroxyapatite et les B-TCP,
rapport 3-TCP/HA pour les BCP,

mouillabilité... (118,143-145)

Les produits mis sur le marché possédent des caractéristiques physicochimiques bien précises
fixées par le fabricant, mais la totalité de ces informations est rarement rendue accessible et le
plus souvent on les déduira a posteriori par des études de matériaux. Berberi et coll. ont ainsi
étudié les propriétés de 8 produits présents sur le marché et d’os autologue ; ils ont observé
que la taille des particules mais aussi les propriétés physiques et chimiques des matériaux
testés étaient différentes de celles mentionnées par le fabricant. (146)

Fig. 50 : Tailles des
particules de
spécialités sur le
marché : elles ne
correspondent pas a
celles données par les
fabricants. (146)
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Des études comme celle-ci permettent de connaitre plus en détail ces propriétés pour pouvoir
choisir le matériau le plus adapté a I'indication, au site anatomique...

On peut voir que tous ces matériaux différent significativement sur le plan de leur
concentration calcique (ratio Ca/P qui varie de 1,75 a 1,33), de la taille de leurs particules (voir
fig. 50) et de leur cristallinité.

On retrouve pour tous une composition a base de phosphate et de calcium, mais certains sont
cristallins - HA, Ingenios -TCP®, Macrobone®, Cerabone® ou BioOss® - tandis que d’autres
contiennent des phases amorphes (ou vitreuses) — OsteoSponge®, Puros® et os autogéne. Leur
structure cristalline est formée de cristaux anisotropiques hexagonaux (excepté Ingenios B-
TCP® et Macrobone® de type rhomboide et OsteoSponge® de type triclinique) d'une méme taille
(a=b=9, 42 A, c=6,89 A, B=90°, y=120°, excepté Ingenios 3-TCP® et Macrobone®) et est donc
assez proche de celle de I'os autologue. (146)

Fig. 51 : Formule et systéme cristallins de plusieurs produits actuels. (146)

Cependant, il existe des différences par rapport a 'os autologue et, bien que le mécanisme en
soit encore mal élucidé, celles-ci vont avoir une grande influence sur l'activité in-vivo du
matériau. Chaque matériau aura donc un comportement clinique différent et entrainera une
réponse biologique spécifique ; d’autres études sont nécessaires pour tester tous les matériaux,
leurs propriétés physico-chimiques et leur bioactivité.

Remarque : voir le chapitre sur les céramiques a base de phosphate de calcium pour lillustration
des différents systémes cristallins.

On va ici approfondir plusieurs propriétés des matériaux dont la modification entraine une
variation démontrée de I'action, de l'efficacité ou de la réponse biologique de I'organisme :
porosité, état de surface et résistance chimique et mécanique.

Fig. 52 : Relation
entre le module
d’élasticité (E) et la
ténacité (Kic) de
plusieurs matériaux
biologiques
minéralisés. (60)
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Méme si elles ne sont pas exposées, les autres propriétés physico-chimiques peuvent étre
intéressantes dans le choix d'un biomatériau par le praticien : la taille des particules, la forme
d’un bloc qui sera a adapter en fonction du défect, la composition chimique ou 'adjonction de
molécules dopantes... Elles seront plus ou moins citées dans les autres chapitres.

2.2.1. Porosité

En étant ostéoconducteur et résorbable (voir chapitre sur la bioactivité), un biomatériau en
régénération osseuse va servir de support physique sur lequel des cellules, osseuses ou non,
adhérent, migrent, profilerent et se différencient. Puis ce matériau va se vasculariser et se
résorber progressivement, préférentiellement de fagon concomitante a la néoformation
osseuse.

La porosité est un élément clé du succes de ces étapes et de I'efficacité de ce matériau car elle
va permettre ces différentes réactions cellulaires puis tissulaires ; le volume de vide, la taille
des pores et leur interconnexion vont étre déterminants. (147)

Sa nécessité en régénération osseuse a été mise en évidence par Kuboki et coll. alors qu’ils
étudiaient les caractéristiques idéales d'un matériau d’hydroxyapatite vecteur pour le BMP-2 :
aucune ostéogénése n’apparaissait sur les particules denses alors que du nouvel os se formait
directement sur et dans le matériau poreux. (79)

L’effet de la porosité et de la rugosité des surfaces sur I'ostéogéneése a ensuite été exploré plus
en détail lors d’études sur les revétements métalliques puis calciques de divers implants
osseux : la porosité augmentait toujours la quantité d’os formé ou la rapidité de cicatrisation.

(73,78,148-151)

La porosité est I'ensemble des vides (pores) d'un matériau solide. C’est une grandeur physique
et une valeur numérique définies comme le rapport entre le volume des vides et le volume
total d'un milieu poreux. Le corollaire de 'augmentation de cette porosité et de la taille des
pores est une diminution des propriétés mécaniques.

Un équilibre doit donc étre trouvé entre le besoin de résistance du matériau et la vitesse de
cicatrisation désirée. (78,152) En régénération osseuse, on retrouve fréquemment proposée une
porosité globale critique de 80% ; une porosité inférieure diminue l'interconnexion des pores
(153), tandis qu’'une porosité supérieure donne des matrices aux propriétés mécaniques
inadaptées car trop faibles (154).

Fig. 53 : Relation entre
la porosité totale et la
résistance en
compression de
différentes matériaux :
la famille des HA et
BCP non/peu poreux
(groupe bleu), les HA
poreuses (vert), les
BCP poreux (rouge),
les polymeéres +/- HA
(orange). (152)
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D’autres facteurs sont aussi a prendre en considération comme la vitesse de dégradation ou de
résorption du matériau. Ainsi, les matrices disparaissant rapidement de I'organisme ne
devraient pas avoir une porosité importante (> 90%) car la dégradation du matériau combinée
a la place importante des espaces vides, induit une perte précoce de sa structure et de ses
capacités mécaniques de support, avant méme que la substitution osseuse n’ait pu avoir lieu.

A linverse, les biomatériaux a résorption lente et résistance mécanique élevée gagnent a étre
hautement poreux : 'augmentation de la surface d’échange va permettre une accélération de la
dégradation biologique (ostéoclastes, macrophages) ou chimique (hydrolyse, oxydation...). (78)

Pour les biomatériaux de substitution osseuse poreux actuellement sur le marché, la porosité
varie énormément : elle débute aux alentours de 30% (Cerasorb Classic® (Riemser Arzneimittel
AG) : 30 a 35%) mais peut atteindre 9o % (PolyBone Dental® (Kyungwon Medical Co., Ltd.) : 75 a
85%, Reprobone® (Ceramisys Ltd.) : 83%...).

On retrouve cependant quelques tendances : les ciments ne sont pas ou peu poreux, les
granules a base de céramiques de phosphates de calcium (HA, B-TCP, biphasiques...)
possédent des porosités souvent comprises entre 60 et 80%, tandis que les verres et
vitrocéramiques ont une porosité un peu plus faible, située en moyenne aux alentours de 50 %.

Par définition, on appelle céramique dense une céramique qui contient moins de 5 % de
rosité, soi in o de son volume vide. rtaines céramiques encore disponi
orosité, soit moins de 5% de lume vide. (60) Cert es encore disponibles
sur le marché sont non poreuses et considérées comme non résorbables (OsteoGraf /D®

(Dentsply)).

Fig. 54 : Détail d’'un granule de céramique biphasique (Mastergraft) : diameétre des pores
(500 pum) et des interconnexions (125 pm).

Différentes porosités peuvent étre utilisées pour faire varier la vitesse de résorption d'un méme
type de substitut osseux et ainsi adapter un matériau a plusieurs indications : Cerasorb Perio®,
Cerasorb Classic®, Cerasorb M® (Riemser Arzneimittel AG) sont des matériaux a base de -TCP
synthétique respectivement poreux a 20%, 30-35% et 65%. Le premier aura une résorption
lente, adaptée a une indication en régénération parodontale, tandis que les autres auront une
vitesse de résorption plus élevée (4 a 12 mois pour le Cerasorb M°®).

Certains fabricants vont jusqu’a combiner des granules de porosité différentes au sein d'un
méme matériau : le Cerasorb Plus® (Riemser Arzneimittel AG) est par exemple un mélange de
granules de B-TCP de différentes porosités : 35% pour une résorption lente (support du volume
osseux reconstitué) et 65% a résorption plus rapide (libére de I'espace pour la croissance
osseuse).
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Fig. 55 : Microstructure d'une
céramique macroporeuse.

Pour une « porosité totale » donnée (= volume de vide dans le matériau), on peut retrouver
différents degrés de porosité :

— microporosité (pores de diamétre < 2 um),

— mésoporosité (2 a 50 pm),

— macroporosité (> 50 um). (144)

Cette classification, utilisée en physique des matériaux, est donnée a titre d’information car
d’autres auteurs fixent les différents types pour des diameétres de pores variables (< 5 um et >
100 pm par exemple). (58)

Cependant, elle permet de comprendre son effet sur la bioactivité lorsque I'on compare la taille
des pores avec celles des cellules osseuses.

La microporosité est inférieure au diameétre cellulaire (20 a 100 pm pour les ostéoclastes, 20 a
30 pour les ostéoblastes) ou des vaisseaux capillaires les plus fins (8 a 10 um) et ne permettra
aucune pénétration vasculaire ou cellulaire, elle jouera un réle par la taille de la surface
d’échange et agira sur les réactions chimiques. De son c6té, la macroporosité permet une
colonisation par les tissus mous, elle aura un lien avec la bioactivité cellulaire.

En plus du type de porosité du matériau, une autre caractéristique importante est
I'interconnexion de ces pores. La porosité est dite continue lorsque les pores sont
interconnectés entre eux, et ouverte si les pores débouchent a la surface du matériau. (58)
C’est cette continuité des vides dans le matériau qui va permettre in-vivo I'accessibilité a
l'intérieur du matériau, promouvoir la vascularisation et la colonisation cellulaire puis
tissulaire depuis la périphérie, et par conséquent la résorption si elle a lieu. (74)

On considere que des espaces interconnectés laissés libres de plus de 20 pm de diameétre, pores
ou canaux, sont assez larges pour permettre une infiltration cellulaire et vasculaire permettant
la perfusion sanguine nécessaire a la survie des cellules osseuses. (77,78)

Fig. 56 : Microstructure d’'une
céramique avec une porosité
non interconnectée. (x 107)
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La macroporosité retrouvée dans de trés nombreux matériaux fournit donc I'espace dans lequel
l'os va se développer par ostéoconduction. D’abord situé aux alentours de 100 pm par les
travaux d’'Hulbert (155), il a été démontré que le diamétre des pores pour une colonisation
cellulaire optimale se situait entre 150 et 500 pm, depuis ramené a un diameétre supérieur a
300 pm (300-400 pm pour Tsuruga et Kuboki).

Des matériaux poreux situés dans cette fourchette présenteront une bonne vascularisation par
les capillaires puis une colonisation et une prolifération des cellules osseuses plus importantes
et donc une ostéoclasie - ostéogénese plus efficace. (39,71,73,75,76,78,79,156-159)

Une étude sur des structures 3D biodégradables de porosités différentes a ainsi calculé un
maximum de pénétration des cellules pour des pores de 300-500 pm, jusqu’a atteindre 240 + 82
um de profondeur a 56 jours, (75) c’est-a-dire que les cellules pénétrent le matériau jusqu’a des
distances comparables a la dimension de leurs pores. (54,160)

Pour d’autres auteurs, des pores plus larges offrent une pénétration plus profonde des
nouveaux tissus dans le matériau, mais une efficacité moindre en quantité d’os néoformé.

(54,71,143)

Il est courant en pratique de combler de larges défauts osseux avec des matériaux de
substitution osseuse en granules, et 'espace laissé libre entre ces granules aprés une
compaction légeére est en général bien plus large que la microstructure ou que la porosité
inhérente au matériau. Ce volume vide « intergranulaire » est parfois utilisé par les fabricants
pour permettre une plus grande infiltration des cellules et nutriments et ainsi favoriser la
colonisation cellulaire et l'ossification. Ils vont alors concevoir des granules aux formes
spécifiques, auto-imbriquantes... (143,161)

De plus petits pores (1-100 pm) sont, quant a eux, moins utiles pour la croissance osseuse mais
pourraient augmenter la diffusion liquidienne, la surface de contact et d’échange, la
dissolution du matériau et donc améliorer I'environnement métabolique dans la matrice.
(77,162) Selon la théorie des inducerons, ils pourraient également étre a I'origine des propriétés
d’ostéoinduction intrinséques au matériau. (5,162)

Fig. 57 : Images au MEB de la surface de
blocs poreux apres 30 jours de culture :
influence de la taille des pores sur la
colonisation cellulaire. (54)
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Certains fabricants ont ainsi mis sur le marché des matériaux avec un assemblage de micro- et
de macroporosité pour concilier ces propriétés. Par exemple, ReproBone™ (Ceramisys Ltd.) est
poreux a 83 %, complétement interconnecté et combine des micropores de 1 a 10 um pour la
bioactivité et de plus grands pores pour la croissance osseuse de 200 a 800 pum.

Enfin, les derniers parametres qui pourraient jouer sur la formation osseuse sont
I'architecture interne des vides de la matrice et la géométrie des pores et « canaux ». Bien
que ne modifiant pas significativement la quantité d’os néoformé, Chu et coll. ont montré que
ce dernier se formait différemment sur une matrice a architecture canalaire orthogonale et une
a architecture radiale. La structure orthogonale donne naissance a une interpénétration de la
matrice d’hydroxyapatite par I'os néoformé tandis que dans le design radial, I'os est retrouvé en
bloc au centre de I'implant. Il serait donc possible de contréler I'architecture de 'os régénéré
par le design de la structure de la porosité interne de la matrice. (79,163)

La géométrie des pores joue aussi un role sur la formation osseuse : des espaces longs et
courbes vont entraver la colonisation cellulaire et capillaire et permettre une formation
osseuse uniquement sur la surface externe du matériau, alors que dans le cas d’interconnexion
des pores ou d'un systeme de particules on retrouvera de I'os formé a l'intérieur de la matrice.

(164)

Pour conclure, les ordres de grandeurs idéaux donnés ici pour le volume de porosité et la taille
des pores restent théoriques au vu du tres large champ de biomatériaux, de cellules, de
facteurs de croissance et de sites d'implantations possibles. IIs sont donc a adapter en fonction
du produit utilisé et de I'indication posée précisément par le chirurgien.

La grande variété de morphologie et de propriétés mécaniques observées dans les tissus osseux
physiologiques complique la tache des fabricants de biomatériaux de substitution osseuse qui
doivent adapter ici la porosité au cas par cas, en fonction du site d’application.

Pour réussir a produire des matériaux poreux aux caractéristiques précises, blocs homogénes
de porosité ouverte d'un diametre donné et interconnectée, les fabricants semblent utiliser de
multiples techniques, développées et améliorées constamment : ajout de grains de polymeres
ou de sels (porogénes) ensuite éliminés, imprégnation de préformes de billes frittées, de
mousse de polyuréthane, « gel-casting », double imprégnation, « freeze-casting »,
stéréolithographie et fabrication de solides a forme libre (« solid-free form »)...

En fonction de la méthode utilisée, les pores auront une architecture différente. Lefebvre
constate par exemple que les matériaux poreux réalisés par ajout de grains de polymeres sont
moins interconnectés que ceux obtenus par imprégnation de mousse, et que la taille moyenne
de leurs pores est inférieure. (54,78,80,165)

Fig. 58 : Techniques de fabrication d’'un biomatériau poreux : (a) coulée avec un
solvant et lixiviation de I'agent porogeéne, (b) imprégnation par un agent moussant
gazeux, (c) séparation de phases liquide-liquide, (d) moulage d'un produit fondu
sur préforme et (e) lyophilisation d’'un solvant. (80)
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2.2.2. Etat de surface

L’état de surface pour un matériau regroupe plusieurs propriétés chimiques et physiques :
— composition chimique de surface, qui peut étre différente de celle du cceur du matériau
ou des granules dans le cas des revétements de surface ;
— réactivité chimique de surface ;
— taille et forme des particules de matériau (pour une poudre) ;
— structure cristalline du matériau en surface, fonction de la taille des cristaux ;
— rugosité ;
— surface développée (m?/g), donc d’échange ;
— porosité, déja vue précédemment.

Fig. 59 : Images au MEB, x7000 (gauche)
et x40000 (droite) : (A) os spongieux,
(B) os cortical, (C) nano-HA poreuse,
(D) nano-BTCP poreuse, (E) nano-
BTCP/HA biphasée poreuse, (F) nano-
HA frittée dense, (G) micro-HA poreuse
avec substitution par du silice, (H)
micro-BTCP poreuse, (I) micro-
BTCP/HA biphasée poreuse. (118)
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Comme vu précédemment, la composition chimique d’'un matériau, son état de surface,
rugueux, et une porosité spécifique peuvent améliorer significativement I'interaction des
cellules osseuses avec le matériau et donc leur activité : ostéoinduction, ostéoconduction et
vitesse de résorption.

La composition chimique est en général fixée et dépendra du type de matériau donné, sauf
dans les cas particuliers de granules enrobés.

L’état de surface va donc tout d’abord dépendre des autres facteurs comme la porosité ou la
structure cristalline du produit. Elle peut ensuite étre modifiée par le fabricant.

Fig. 60 : Détail de 3 céramiques aux propriétés physiques comparables mais de composition
chimique différente (MEB) et leurs caractéristiques : la composition modifie I'état de
surface malgré des caractéristiques physiques trés proches. (Barnes S. J., Harris L. P., Tissue
Engineering: Roles, Materials, and Applications, 2008)

Ainsi, une surface nanoporeuse provoque une adhésion puis une prolifération cellulaires
augmentées par rapport a une surface lisse du méme matériau. (165,166)

Cette caractéristique se retrouve pour tous les matériaux : du titane TiO, aux sels de phosphate
de calcium, HA et B-TCP, et verres. (167) Une simple matrice tridimensionnelle de collagéne
(trés peu ostéoconductrice) va accélérer la prolifération de cellules souches osseuses par
rapport a une surface plane (comme le polystyréne des boites de culture). (168,169)

Fig. 61 : Les caractéristiques physiques de certains matériaux : taille des grains et
surface d’échange. (118)
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Selon certains auteurs, cette différence s’explique par la nanostructure et la topographie du
matériau a 'échelle nanométrique : 'adhérence est favorisée par 'augmentation de la
surface d’échange, donc de I'adsorption de protéines dont les intégrines et les nectines, et
'acces plus facile aux sites de liaison des protéines par une meilleure conformation spatiale.
(167,170-172)

Cette nanostructure va aussi jouer sur l'ostéoinduction, la aussi sirement grace a 'adsorption
importante de protéines d’adhésion cellulaire. Une étude d’'Hatakeyama et coll. montre que la
différenciation des cellules souches est plus rapide pour une matrice de nanocristaux
d’hydroxyapatite et collagéne (40 nm de diamétre) que pour une matrice d’hydroxyapatite
classique (porosité interconnectée et diamétre des particules de 500 a 100 um) et collagéne,
I'unique différence étant la taille des particules. De plus, les particules fines de n-HAP sont
phagocytées par les cellules osseuses, ce qui accélere encore la différenciation cellulaire. (169)

La structure cristalline dépend du type de matériau, qui ne varie pas apres sa synthese, et aussi
en grande partie des modifications qu'il va subir par la suite. Par exemple, le traitement
thermique subit lors du frittage d’'une céramique a base de phosphate de calcium ou d'un
bioverre peut transformer le matériau et sa surface et provoquer une cristallisation
progressive. (173,174) Peitl Filho, LaTorre et Hench montrent que cette cristallisation lors de la
chauffe d'un matériau (bioverre 45S5) n’inhibe pas la formation précoce de la couche
d’hydroxyde de calcium de surface mais diminue sa vitesse d’apposition (de 10 h non traité, a
22h pour la céramique). Le maximum de réactivité se retrouve pour un taux de cristallisation
inférieur a 60%. (174)

7 . \ ) g
2.2.3. Résistance a l'environnement

Pour son application en chirurgie osseuse, un biomatériau doit conserver ses propriétés
mécaniques pendant la période de temps désirée et étre dégradé selon une cinématique
connue. Greffé dans I'organisme et plus particuliéerement dans la sphére orofaciale, il subit de
nombreuses contraintes liées a son environnement ; il doit posséder une bonne résistance a la
fois chimique, biochimique et physique.

Lorsqu’il est implanté dans un organisme vivant, le matériau subit des contraintes chimiques
fortes : immersion dans un milieu riche en eau, associée a l'effet corrosif du milieu biologique
(qui est une solution électrolytique complexe) et la présence potentielle de molécules
chimiques trés oxydantes. Certains matériaux de substitution osseuse sont par exemple connus
pour leur faible résistance chimique. Les polymeéres (PLA, PLGA) deviennent friables dans un
environnement humide et se désintégrent complétement ou perdent toutes propriétés
mécaniques avant le début de la formation osseuse. Le sulfate de calcium a lui aussi montré
une désorganisation rapide et commence méme & disparaitre avant 21 jours. (143)
L’environnement cellulaire et tissulaire fait apparaitre des contraintes biologiques et
biochimiques, avec en particulier la présence dans le milieu biologique d’enzymes activées :
protéases, hydrolases, peroxydases, catalases...

Fig. 62 : Propriétés mécaniques de l'os cortical et trabéculaire. (170)
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Enfin, le site d'implantation en réhabilitation buccale est particulier. Les arcades dentaires, les
sinus et le reste de la face sont soumis a de multiples forces qui s’exercent dans plusieurs
directions et d’intensité parfois élevée : pression de la langue, des joues, des muscles
péribuccaux, occlusion, mastication, déglutition... Le matériau doit donc posséder une certaine
résistance mécanique a ces contraintes physiques.

Le matériau, une fois implanté, doit « résister » a son environnement et a ses sollicitations
chimiques et mécaniques. On essaie de définir le mode de dégradation le plus probable —
corrosion, rupture mécanique ou association des deux (corrosion sous contrainte) —, puis on
adapte le matériau et ses capacités au cahier des charges de I'indication en régénération
osseuse : remplacer I'os physiologique, conserver son volume initial et ses propriétés dans le
milieu biologique, encaisser les forces environnantes, puis supporter I'activité biologique de
formation osseuse avant de disparaitre de I'organisme.

Fig. 63 : Propriétés physiques et chimiques de I'’hydroxyapatite pure. (60)

Sur le plan mécanique, un matériau peut étre caractérisé par de trés nombreuses propriétés :
(175-179)

— résistance : caractérise la contrainte maximale que peut supporter un matériau avant de
rompre. Elle se quantifie pour des sollicitations statiques : résistance a la traction, a la
compression, a la flexion, a la torsion, ou dynamiques : fatigue en traction,
compression, flexion, torsion, cisaillement...

- — rigidité : module d'élasticité ou module de Young (E) qui relie la contrainte (de traction

ou de compression) et le début de déformation du matériau. Fonction de I'intensité des

A liaisons entre atomes ou molécules, il caractérise la raideur du matériau : E élevé-
matériau rigide, E faible-matériau souple.

— souplesse : capacité a subir de grandes déformations sans déformation irréversible.

~ — ductilité (déformation) : capacité du matériau a se déformer de maniere irréversible

avant de rompre. Propriété grace a laquelle un matériau peut se déformer de facon

permanente avant de se rompre (aptitude des matériaux a la déformation plastique).

. Elle induit la capacité a étre mis en forme, a étre travaillé.

— dureté : capacité a ne pas étre rayé, quantifie la résistance d’'un matériau a la
pénétration sous une certaine charge F. Elle induit une résistance a l'usure, une
mauvaise usinabilité.

— fragilité : n'empéche pas la propagation d'une fissure, mauvaise résistance au choc.

— ténacité : capacité d'un matériau a emmagasiner de I'énergie avant sa rupture, Elle
caractérise la résistance du matériau a la propagation brutale de fissures résistance a la

L propagation d'une fissure — bonne résistance aux chocs.

La connaissance de certaines de ces caractéristiques mécaniques est nécessaire pour pouvoir
synthétiser ou simplement sélectionner le matériau le plus adapté.

En régénération osseuse, le matériau ostéoconducteur va servir de matrice, de support a la
cicatrisation osseuse. Le choix de ses caractéristiques mécaniques est critique pour le succes
de la greffe et va dépendre du tissu dans lequel il doit étre implanté. (180)



71

Fig. 64 : Propriétés
mécaniques de quelques
phosphates de calcium et
tissus osseux : résistance
a la traction (a), a la
compression (b) et a la
flexion (c). (80)

Premiérement, le matériau doit avoir des propriétés mécaniques correspondantes a celles du
nouveau tissu osseux alentour pour permettre une certaine homogénéité face a
I'environnement riche en stress mécanique du squelette humain. (181)

En effet, une matrice avec un module élastique trop élevé et éloigné de celui de I'os adjacent
conduira & un phénomeéne de « stress-shielding » apres un temps de cicatrisation variable, ce
qui peut nuire voire faire échouer la régénération osseuse. (67)

Cependant, un minimum de propriétés mécaniques est nécessaire pour ne pas qu'’il s’affaisse
sous la pression.

Le but d’un substitut osseux biologiquement actif étant d’étre remplacé par de l'os, il doit
maintenir le volume osseux apres comblement d’'un défaut avant de montrer une résorption
controlée et synchronisée a la formation osseuse.

Lorsque, peu ostéogénique, il supporte une membrane, résorbable ou non, en chirurgie
préimplantaire ou parodontale, la capacité a maintenir cet espace est trés importante. La
membrane permet de restaurer progressivement l'intégrité du défaut en évitant I'effondrement
des tissus mous et donc la perte du contour osseux que I'on peut retrouver en 'absence de
membrane ; on recherche la aussi une résistance a la compression. (64,182)

Le matériau idéal doit donc posséder une résistance aux forces buccales comparables a celle de
l'os qu’il va remplacer. Les os possédent des propriétés mécaniques anisotropiques (leur
résistance dépendra de I'axe d’application de la force) (183), sont inhomogenes et d’élasticité
non linéaire. Cependant, on peut assimiler avec d’assez bons résultats les matériaux a des
estimations supposées isotropiques, homogeénes et linéaires (152,184-191) s'approchant de la
résistance de l'os cortical ou de I'os spongieux (voir le chapitre I).

Certains matériaux possédent naturellement des propriétés compatibles, mais le plus souvent
le fabricant doit ajuster certaines caractéristiques physiques - porosité par exemple - pour
améliorer les propriétés biologiques, et ce faisant modifier les propriétés mécaniques. (78,170)
Dans le cas de la porosité, comme vu dans le chapitre précédent, elle est indispensable a la
colonisation cellulaire mais les propriétés mécaniques diminuent significativement avec son
augmentation (300 MPa de résistance en compression a 28% de porosité - 8 MPa a 80%). (152)
Ce sont donc elles qui fixent la limite haute maximale de la porosité globale (8o % dans la
plupart des cas) et de la taille des pores. (78)
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La relation entre porosité et résistance a, depuis, été étudiée par de nombreux auteurs et pour
de nombreux matériaux de substitution osseuse.

Zhang et coll. ont méme proposé un modéle informatique pour pouvoir prédire les effets de la
porosité sur les propriétés mécaniques d’'un matériau micro- et macroporeux interconnecté
(composite poly(L-lactide)/verre bioactif). (192)

La résistance mécanique a aussi été reliée a d’autres caractéristiques géométriques (grace a des
tests sur des matrices fabriquées par micro déposition robotisée) : micro- et macroporosité,
travées, espacements... Il apparait que c’est la macroporosité qui joue le plus grand role dans la
chute des propriétés mécaniques, que la taille des micropores a peu d’influence sur celles-ci
(193) ou encore que la diminution du diameétres des travées augmenterait la résistance du
matériau. (172)

Certains chercheurs ont, la aussi, suggéré de nouveaux modeéles algorithmiques, basés sur
I'optimisation de la topologie, qui, pour des propriétés mécaniques données, associent a une
porosité une certaine géométrie du matériau. (194)

Une derniére fagon d’ajuster les propriétés mécaniques d’'un matériau est de modifier ses
constituants ou leurs concentrations - faire varier les pourcentages de matériau vecteur,
d’hydroxyapatite/B-TCP dans un phosphate de calcium biphasique...

Ainsi, les céramiques de phosphate de calcium sont connues pour leur faibles propriétés
mécaniques (58). En augmentant le pourcentage de phosphate de calcium dans un matériau
composite, on améliore les résistances mécaniques et le module d’élasticité (195) tandis que
dans un BCP, si on augmente le pourcentage de B-TCP (par rapport a 'HA) on les fait
diminuer. (152)

Les propriétés mécaniques des bioverres (faible résistance a la fracture, module de Young
élevé) sont régulées par I'adjonction de matrices non résorbable puis plus récemment de
matrices résorbables (collagéne, dextrane) qui permettent de conserver l'efficacité biologique
du matériau initial. (196)

Pour un ciment, on peut agir sur différents facteurs pour controler la résistance mécanique : le
ratio liquide-poudre, la forme et morphologie des grains, et la distribution des différents types
de matériaux (hydroxyapatite, sulfate de calcium, matériau vecteur...). Diminuer la quantité de
liquide dans le ciment augmente les propriétés mécaniques du produit mais le rend moins
facile a injecter tandis que modifier la forme des particules (autoimbricantes par exemple)
influe sur sa résistance. (197)

Les opérations de fabrication et d’'utilisation dépendent de ces propriétés physiques
(composition de phase, structure, porosité...) et mécaniques (résistance en compression, en
traction, a la fracture...). (144) Les fabricants vont donc essayer d’améliorer leurs produits en
proposant des compromis entre les différentes caractéristiques ou en en améliorant certaines :
frittage, recuisson des céramiques, dopage des matériaux avec d’autres molécules... (198)

De nouveaux matériaux sont en cours de développement pour essayer d’'améliorer les défauts
des biomatériaux sur le marché et en particulier leurs faibles propriétés mécaniques. Une des
pistes suivie est la création de nanomatériaux. Les particularités structurales de ces matériaux
a I'échelle nanométrique permettent d’atteindre des valeurs tres élevées de limite d’élasticité
ou de résistance a la rupture tout en conservant de bonnes performances biologiques.

(177,181,199-202)

En plus de cette résistance a la compression permettant de conserver le volume greffé, le
matériau doit posséder une bonne résistance aux autres forces, en particulier la traction ; il
doit permettre de stabiliser un implant dentaire par exemple.

Le matériau de substitution doit étre remplacé par un os qui possédera des caractéristiques
meécaniques similaires a celles de 'os physiologique : sa résorption progressive ne doit pas
empécher 'os d’acquérir une structure puis une résistance mécanique normale, par exemple
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par la persistance d'imperfections ou de différences de phases au sein de I'os néoformé, ou
I'apparition d’un tissu cicatriciel composite au lieu de I'os régénéré. (32)

Une étude portant sur des implants dentaires mis en place dans un sinus, greffé ou non, a mis
en évidence la similarité de résistance apres cicatrisation d’un site régénéré par de l'os
autogeéne ou par un biomatériau (hydroxyapatite bovine en 'occurrence).

Un autre résultat est 'importance de la durée de cicatrisation.

Lors de tests standardisés d’arrachement d’implants dentaires, la force moyenne nécessaire a
leur extraction (os greffé ou non) est de 265,7 N a 12 semaines post-opératoires, 305,2N a 16
semaines et 438,3N a 26 semaines. Les implants laissés en place pendant 26 et 16 semaines
seront toujours plus résistants qu’a 12 semaines, et ce, quel que soit la méthode choisie. (30)

L’approche chirurgicale et le protocole d’augmentation osseuse ont aussi une influence sur la
résistance aux forces de l'os greffé : les implants dentaires mis en place dans un sinus
augmenté par de 'hydroxyapatite bovine montrent une résistance a la traction de I'implant de
393,0N, supérieure a celle du groupe témoin (non greffé) (259,3N), mais pas significativement
supérieure a celle des implants mis en place dans un sinus augmenté par de l'os spongieux

(356,7N).
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Les implants du groupe augmenté par de I’hydroxyapatite bovine possédent la plus grande
résistance a la traction a 12 semaines, supérieure a celle du groupe de contrdle non greffé et du
groupe augmenté par de I'os spongieux. Cependant, le groupe témoin montre une faible
augmentation de cette résistance (1.6N par semaine) tandis que celle du groupe a greffe
autogene augmente de 21.4N par semaine, doublant celle du groupe témoin et rejoignant celle
du groupe greffé par hydroxyapatite bovine a 26 semaines. Le type de matériau de substitution
joue un role important sur la résistance de I'os greffé et la stabilité, surtout primaire, des
réhabilitations implantaires que I'on va y placer ensuite. (30)

Traini et ses collaborateurs ont ainsi étudié les performances cliniques et biologiques in vivo de
plusieurs spécialités : BioOss®, Algipore®, Fingranule®, Apatos®, MBCP®, Biocoral®, Bioglass®,
Fisiograft®, PepGen P-15™ et Surgiplaster sinus®. Ils mettent en évidence une régénération
osseuse efficace a long-terme pour certains : a 20 ans, os régénéré et densité osseuse semblable
a de l'os de type D2-3 selon la classification de Misch (D4 - os trabéculaire fin a D1 - os cortical
dense) pour un sinus greffé avec de 'os bovin inorganique (BioOss®). Cependant ils retrouvent
a 6 mois (c’'est-a-dire a peu preés la date a laquelle sont généralement posés d’éventuels
implants dentaires) une densité D3 faible (comparable a de I'os spongieux) et en concluent
qu'aucun biomatériau étudié n’est encore parfait sur le plan mécanique. (32)
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2.3. Criteres subjectifs : cotit, présentation du matériau,
quantites et ergonomie

En général, pour une indication donnée (greffe de sinus, comblement d’alvéole, régénération
de hauteur crestale...) et pour un type donné (allogreffe, synthétique, céramique...), plusieurs
matériaux ou combinaisons de matériaux sont susceptibles de répondre au cahier des charges.
D’autres facteurs, plus ou moins subjectifs, interviennent alors.

Fig. 66 : Les différentes présentations de Reprobone® (Ceramisys Ltd.) : blocs,
cylindres et coins, granules en vrac de différents diameétres et seringue pour la
forme pdteuse.

Le chirurgien est amené a rechercher le produit qui remplit sa ou ses fonctions au meilleur
cott. Celui-ci doit étre faible et prévisible ; il dépendra en général de la présentation et de son
volume qui seront adaptés aux besoins et a I'activité du chirurgien-dentiste.

Pour s’y accommoder, les fabricants proposent des gammes larges et variées, et pour chaque
spécialité on trouve généralement plusieurs présentations :

— en vrac dans un bocal de verre ou un blister plastique pour les granules (céramiques
synthétiques ou allogreffes) avec des volumes tres variables, de 'unidose de moins d’1
ml a de grands volumes permettant plusieurs utilisations ;

— en blocs pour les céramiques, de formes et de tailles variées ;

— en seringue, déja mélangé ou a remplir apres avoir fait extemporanément le mélange
des composants pour les matériaux a plusieurs phases (liquide + poudre des ciments a
base de sulfates de calcium) ;

— en systéeme d’applicateur breveté propre a une marque (pistolet et cartouches d’Actifuse
MIS System®).

Fig. 67 : Systeme propriétaire Actifuse MIS System® (ApaTech, Itd.)
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Un autre critére de préférence peut aussi étre la qualité de 'ergonomie ou la simplicité du
protocole d’utilisation. Elles garantissent une mise en place reproductible et rapide, et donc
une activité moins complexe et plus rentable.

L’ergonomie est un élément non négligeable, qui intervient souvent largement dans le succes
commercial d’'un produit de régénération osseuse. Ainsi, certains produits sont pénalisés par
des problémes d’utilisation : un matériau au protocole de mixage complexe ou non-
reproductible, une pate ot les phases se séparent sous la pression du piston lors de I'injection,
de petites particules non-cohésives qui s'éparpillent et migrent dans la zone opératoire... (100)

De gros efforts sont donc mis en place par les industriels du secteur pour améliorer les qualités
de manipulation et d’utilisation propres a chaque type de matériau.
Par exemple, pour un ciment:
e propriétés rhéologiques :
0 injectabilité : problémes de séparation/migration de phases par effet « filtre-
presse »,
0 cohésion,
O viscositeé.
e temps de prise. (203)

2.4. Critéres industriels

En amont de I'utilisation clinique d’'un matériau par les chirurgiens, celui-ci doit répondre au
cahier des charges d’'une fabrication de fagon industrielle.

Idéalement, il s’agit d'un matériau créé a partir d’'une matiére premiére facile a recueillir et a
transformer ou a synthétiser

I doit ensuite étre stérilisable, puis stockable avec une période de conservation plus ou moins
longue et dans des conditions peu contraignantes. (55)

Pour pouvoir étre commercialisé, le produit doit étre validé par les agences de régulation des
médicaments et des biomatériaux des pays concernés. (55)
En France, c’est '’Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de santé
(ANSM) qui s’occupe de réglementer la mise sur le marché et la commercialisation de tous les
produits de santé, les biomatériaux de substitution osseuse appartenant au groupe des
dispositifs médicaux implantables.
Elle veille a ce que les matériaux ne compromettent pas, directement ou indirectement :

— I'état clinique et la sécurité des patients,

— la santé et la sécurité des utilisateurs ou d'autres personnes,

— la sécurité des biens.
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3. Les matériaux de substitution osseuse

Les substituts osseux font partie d'une classe particuliére de matériaux : les biomatériaux.
Une définition générale de ces derniers a été proposée en 1991 lors des conférences du
consensus de Chester : ce sont des « matériaux destinés a étre en contact avec les tissus vivants
et/ou les fluides biologiques pour évaluer, traiter, modifier les formes ou remplacer tout tissu,
organe ou fonction du corps ». (60)

IIs sont toujours choisis ou créés dans un but précis, pour une localisation donnée et une
indication connue.

Ici, on les destinera particulierement a remplacer 'os autogéne dans des cas pathologiques,
orthopédiques ou pour d’autres indications comme la régénération d’'un volume osseux
adéquat avant la mise en ceuvre d'une thérapeutique implantaire.

Comme nous l'avons vu précédemment, ils doivent alors posséder certaines caractéristiques
biologiques et physico-chimiques bien spécifiques : bioactivité, biocompatibilité, composition,
forme, porosité, résistance mécanique et a I'environnement buccal... (80)

3.1. Description générale des substituts osseux

Le terme « greffe osseuse » a d’abord été défini par Muschler : « tout matériau qui, implanté
seul ou en association avec d’autres matériaux, permet et favorise une cicatrisation osseuse
grace a des propriétés ostéogéniques, ostéoconductrices ou ostéoinductrices ». (26,41,57,110)
Le terme « substitut osseux » se veut plus précis, mais ne posséde pas de définition officielle
et unanime ; la Société francaise de recherche orthopédique et traumatologique (SOFROT) en
a donc proposé une :
« Tout biomatériau d’origine humaine, animale, végétale ou synthétique :

— destiné a I'implantation chez ’homme ;

— dans la perspective d'une reconstitution du stock osseux ;

— par le renforcement d’une structure osseuse ou le comblement d’'une perte de

substance osseuse d’origine traumatique ou orthopédique ». (58)

Cette définition correspond en partie aux indications mentionnées dans les avis des 26 mars et
8 octobre 2003 de la Commission d’évaluation des produits et prestations (CEPP, devenue
CNEDiIMTS) pour les substituts : « [...] dans les cas de comblement osseux, ou renforcement
d'une perte de substance osseuse d'origine traumatique ou orthopédique, dans la perspective
d'une reconstitution du stock osseux ». (204,205)

La LPPR (liste des produits et prestations remboursables) définie par I'Assurance maladie et
prévue a l'article L.165-1 du Code de la sécurité sociale rajoute dans sa propre définition une
fonction de soutien :

« Le substitut osseux est un matériau ostéoconducteur, reprenant partiellement la composition
et la fonction de I'os physiologique, avec une capacité de résorption et une fonction
mécanique et/ou volumétrique. » (1)
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3.2. Classification des substituts osseux

Les matériaux utilisés en greffe osseuse sont variés et le nombre de spécialités augmente
chaque année. IIs peuvent étre classés selon de nombreux parametres, dont l'origine, la
composition, leurs propriétés mécaniques ou biologiques... (57,62,206)

La classification habituelle est organisée en fonction de l'origine du matériau - humain, animal
ou synthétique - puis subdivisée en fonction de la composition chimique. (1)

Cette organisation est le plus souvent reprise dans la littérature ; elle est cependant complexe
et ne pose pas d’'indication d’utilisation. Un groupe de travail de la CNEDiMTS a donc essayé
de la réorganiser en une nouvelle nomenclature en fonction de la vitesse de résorption et/ou
d’ostéogenese des biomatériaux, critéres cliniques plus pertinents pour les professionnels de
santé au vu du choix tres large de matériaux sur le marché. Toutefois, en 'absence de données
globales ou de méthode standard pour évaluer ces deux parametres, cette proposition a été
écartée. (1)

Non exhaustivement, on décrira donc :
— les substituts d'origine humaine (allogreffes) ou comportant un composé d'origine
humaine ;
— les substituts d'origine animale (xénogreffes) ou comportant un composé d'origine
animale ;
— les substituts synthétiques ;
— les autres éléments de substitution et de comblement.

La famille des matériaux de substitution osseuse d’origine synthétique est celle qui nous
intéressera plus particuliérement ici. Elle se découpe en plusieurs groupes de produits suivant
leur composition :
e Phosphates de Calcium :
0 Hydroxyapatite (HAP, HA), ou hydroxylapatite, pure (> 95%) ;
0 Phosphate tricalcique (PTC), en anglais tricalcium phosphate (TCP), pur
(> 95%) ;
0 Produits biphasiques TCP/HA, en anglais biphasic calcium phosphate
(BCP) ;
0 Produits multiphasiques : par exemple, TCP/HA/Phosphate dicalcique
dihydraté (DCPD) ;
o0 Ciments phosphocalciques injectables : par exemple, HA + vecteur.
e Sulfates de Calcium (CaSO,) purs (>98%) ;
e Carbonates de calcium (CaCO;) purs ;
e Bioverres et vitrocéramiques ;
e Autres matieres : polyméres résorbables ou non... ;
¢ Composites ou hybrides : trame synthétique + matrice biologique ou
complément organique (facteurs de croissance par exemple).

En plus de cette classification largement utilisée, d’autres criteres permettent de classifier les
produits. Le groupe de travail de la HAS propose d’utiliser :
— levolume : <5cm3;5cm3ai5cms;>15cmd.
— la forme : particulaire (poudre, granulés, lamelles, copeaux...), géométrique (cubes,
coins, sphére, batonnets...), injectable ou modelable (ciments), anatomique (sur
mesure). (1)
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3.3. Biomatériaux d’origine naturelle

3.3.1. Allogreffes
RegenerOss Allograft® (Biomet 3i), Accell Connexus DBM®, Dynagraft Il Dental®, OrthoBlast

11® (IsoTis Orthobiologics Inc.), Grafton DBM® (Osteotech Inc.), DBX® (Musculoskeletal
Transplant Foundation)...

L’allogreffe (ou homogreffe) correspond a la transplantation d’'un organe ou d’un tissu d’'un
individu a un autre individu de la méme espéce mais possédant un génotype différent.
(207,208)

Des le XIXéme siecle, des médecins ont tenté de transférer des organes d'un patient chez un
autre malade, en particulier le rein. Ces techniques se sont grandement perfectionnées et
développées depuis la seconde guerre mondiale et aujourd’hui de nombreux organes peuvent
étre transplantés d’'un donneur, mort ou vivant, a un receveur : reins, foie, coeur, poumons,
pancréas, intestin...

On peut également prélever des tissus qui sont conservées dans des banques de tissus a des
fins de greffe : cornée, os, artéres, veines, peau, valves cardiaques, tendons... (209,210)

Comparée a l'autogreffe qui consiste a implanter un tissu provenant du méme organisme et
donc disponible en quantité limitée (207), 'allogreffe a théoriquement des propriétés et une
efficacité similaires mais permet une meilleure disponibilité et une plus grande facilité
d’utilisation. De plus, I'absence d'un second site opératoire entraine une réduction des risques
chirurgicaux, de la morbidité post-opératoire et de la durée de cicatrisation.

Cependant, la transplantation de cellules vivantes d’'un organisme a I'autre entraine leur
détection par le systéme immunitaire receveur, ce qui aboutit a terme a une réaction de rejet,
obligeant le patient a subir un lourd traitement immunosuppresseur. (211)

Des matériaux issus de tissus humains rendus acellulaires sont donc utilisés depuis les années
1940 pour remplacer les organes défectueux ou réparer les tissus.

Dans ces derniéres années, 'apparition de banques de tissus et d’organes (23 en France en

201 : BIOBank...), d’abord utilisées en chirurgie orthopédique puis en odontostomatologie
depuis les années 1970, a permis de généraliser leur utilisation. (212) Leur plus grande
disponibilité a rendu possible le développement d'une production industrielle de matériaux de
substitution osseuse issus de tissu humain, ostéoconducteurs et plus ou moins
ostéoinducteurs, résorbables et présentés sous forme de blocs (corticaux ou spongieux) ou de
particules. (27,208)

Les progres de 'ingénierie tissulaire ont aussi permis d’améliorer les processus de
transformations et de « décellularisation » de ces substituts, les rendant plus siirs, de modifier
les propriétés physico chimiques et mécaniques de ces matériaux ou de leur adjoindre des
facteurs de croissance pour augmenter leur bioactivité. (213-216)

Grace a cela, I'allogreffe est aujourd’hui le substitut osseux le plus fréquemment utilisé (peu en
France mais beaucoup plus aux Etats-Unis ot elle représente 1/3 des greffes en 1999 (217-219))
et est considéré comme le second choix juste apres l'utilisation de tissu autogene, encore
aujourd’hui définie comme le « gold-standard ».

Cependant, les matériaux allogénes présentent aussi certains inconvénients. (26)

IIs ne possedent pas toutes les propriétés biologiques et mécaniques du substitut osseux idéal
vu précédemment (pas de propriétés ostéogéniques, ostéoinduction et ostéoconduction
variables) et les résultats obtenus cliniquement sont hétérogénes.

De plus, ils présentent un risque de transmission de maladie infectieuse virale (VIH, hépatite
C) ou bactérienne, de cellules malignes, de syndromes auto-immuns ou encore de toxines du
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donneur au receveur. (220) Ce risque a été diminué tres fortement grace a une sélection
rigoureuse des donneurs et 'amélioration des traitements que subissent les tissus lors de leur
conditionnement ; il est bien inférieur a celui d’'une transfusion sanguine, mais il reste réel
(risque de transmission du VIH :1/1,6 million pour une allogreffe osseuse contre 1/450000 pour
le sang). (221,222)

Le prélévement chez le donneur mort concerne les corticales des os longs (plus riches en
protéines ostéoinductrices et moins d’activité antigénique) (208) dans les 24h apreés le déceés ;
les greffons provenant de donneurs vivants sont le plus souvent des tétes fémorales prélevées
lors d’arthroplasties de la hanche (21098 tétes fémorales envoyées aux banques en 20m). (223-
225)

Puis le tissu osseux est préparé par la banque de tissus ou le fabricant selon un protocole bien
précis. Voici 'exemple d’un protocole traditionnellement utilisé dans la transformation des
allogreffes de donneur mort sous forme de granules, selon Holtzclaw :

— séparation des restes de tissus mous (muscles, tendons, ligaments...) ;

— réduction de taille initiale : fragmentation en pieces de 5 mm de diameétre pour faciliter
le traitement ;

— nettoyage et décontamination initiale : rincage dans des bains ultrasoniques ou
centrifugation pour éliminer le sang et les cellules restantes, traitement a I'alcool
éthylique pour dénaturer les protéines, réduire 'antigénicité et désactiver les virus, a
I'acétone, au peroxyde d’hydrogene ;

— traitement microbiologique par des solutions antibiotiques et antifongiques ;

— congélation dans l'azote liquide a -80°C ;

— lyophilisation : déshydratation par une succession de solvants jusqu’a une teneur en
eau de 5% pour réduire 'antigénicité ;

— réduction de taille secondaire : fragmentation en particules fines de diameétre final en
général compris entre 250 et 750 pm ;

— déminéralisation par immersion dans des bains de d’acide chlorhydrique concentré a
0,5 a 0,6 M pendant des temps variables, destruction d’au moins 40% de la phase
minérale pour une meilleur ostéoinduction (226) ;

Residual Calcium
Time pH  (weight percent)

42 ?;‘5 gf; Fig. 68 : Déminéralisation progressive d'un matériau
%0 1.04 8.9 en fonction du temps selon Zhang et coll. (251)

135 1.04 22

180 0.75 20

300 0.65 1.2

— mise en solution tampon pour stopper l'effet de I'acidité résiduelle ;

— ringage final pour éliminer la solution tampon ;

— conditionnement du produit en sachets sous vide stériles ;

— stérilisation terminale par une méthode variable selon la banque : irradiation y, oxyde
d’éthyléne, chaleur. (207,212,215,226)
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Pour une allogreffe osseuse, on retrouve donc des tissus sous différentes formes et présentation
en fonction des traitements subis :

— os d’origine humaine frais, ou fresh bone allograft (n’est plus utilisé),

— os d’origine humaine frais congelé, ou fresh-frozen bone allograft,

— os d'origine humaine congelé lyophilisé, ou Freeze Dried Bone Allograft (FDBA),

— os d'origine humaine congelé, lyophilisé et déminéralisé, ou Demineralized/Decalcified

Freeze-Dried Bone Allograft (DFDBA).

Pour ce dernier, qui est aujourd’hui le plus couramment utilisé, on peut également rencontrer
le terme plus connu de matrice osseuse déminéralisée, ou Demineralized Bone Matrix (DBM).

(227-233)

Les différentes étapes de traitement du greffon et sa transformation en biomatériau sont
réalisées dans le but d’éliminer les cellules du donneur (congélation, déminéralisation) afin
d’éviter une réaction immunitaire de 'organisme hote mais aussi pour diminuer le risque de
transmission infectieuse. (214)

On considere que plus le traitement est poussé, plus on diminue la réponse immunitaire : le
greffon osseux frais provoquera une réponse immune forte et n’est plus utilisé cliniquement
pour cette raison (234) ; mais cette réponse diminue avec les étapes et I'os congelé provoque
une réaction immune supérieure a celle de 'os congelé lyophilisé, elle-méme supérieure a celle
de l'os congelé lyophilisé et déminéralisé (minime). (235-238)

Ces modifications permettent de diminuer drastiquement les risques de transmissions mais la
congélation ou l'irradiation, les deux phénomenes qui éliminent la portion cellulaire du tissu,
vont également supprimer toute activité ostéogénique et modifier la composition biochimique
du matériau, sa structure et son comportement biologique et mécanique, (80,220,227,239-243)
provoquant alors des variations de 'efficacité clinique des différents produits entre eux, (9o0)
mais aussi entre deux lots d'un méme produit issus d'un méme donneur. (244)

On peut observer que les greffons frais congelés sont plus ostéoinducteurs et ont la plus
grande résistance mécanique et que ces propriétés diminuent ensuite de fagon variable avec la
stérilisation et la lyophilisation ; que 'os congelé supporte mieux les contraintes de torsion que
l'os lyophilisé et que ce dernier résiste mieux en compression. (243)

Pour Kao et Scott, ce sont les traitements successifs qui diminuent les propriétés mécaniques.
IIs font apparaitre des micro-traits de fracture le long des fibres de collagéne, diminuant la
résistance. Les auteurs préconisent donc de réhydrater le produit pour lui redonner une partie
de ses propriétés mécaniques. D’'un autre c6té, Sandhu et coll. considerent que c’est la
réhydratation de 'os lyophilisé qui crée ces fissures et diminue la résistance mécanique. (245)

Du point de vue de la bioactivité, la matrice osseuse minéralisée (FDBA), utilisée dans des
protocoles de régénération parodontale, ne contient plus de protéines osseuses
morphogénétiques (BMP) actives et elle n’est donc plus qu'ostéoconductrice. La réparation
de l'os a son niveau et I'incorporation du matériau se font de la méme maniére que pour une
autogreffe mais moins rapidement et en laissant plus de résidus de tissu osseux nécrotique au
sein du nouvel os. (207)

Présentée dans la littérature pour la premiére fois par Salyer en 1992 (246,247), la matrice
déminéralisée (DFDBA) est obtenue par I'action d’acide phosphorique sur le tissu osseux, ce
qui diminue la charge minérale tout en laissant la portion organique intacte. Selon la théorie
des facteurs de croissance osseux d’Urist, (248) ce procédé libére une partie des BMPs associés
a la matrice organique mais inclus dans la portion minérale, et leur biodisponibilité accrue va
préserver une certaine partie de I'activité ostéoinductrice du tissu originel. (226,249,250)
Zhang, Powers et Wolfinbarger ont trouvé que le taux de déminéralisation permettant
'ostéoinduction la plus efficace se trouvait autour de 2% de calcium résiduel (en poids).
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Lorsque le pourcentage de calcium diminue progressivement de 32,7% (os non déminéralisé) a
2%, l'ostéoinductivité du DBM augmente avec I'exposition progressive des BMPs, puis en
dessous de 2%, cette activité diminue jusqu’a disparaitre complétement.

[ls suggérent qu'un minimum de calcium est nécessaire pour jouer le role de déclencheur de la
reminéralisation et de nucléateur du dépét de calcium. La déminéralisation des DBM doit donc
étre un compromis entre la destruction d’assez de portion minérale pour faciliter le relargage
des facteurs de croissance, et la persistance de suffisamment de cristaux de phosphate de
calcium pour permettre le dépot des minéraux dans la matrice. (251)

Cette propriété d’ostéoinduction n’est pas toujours présente car, en plus du réle du contenu
calcique, elle dépendra beaucoup des traitements éventuellement subis par le matériau.

(123,238)
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En parallele, la matrice de collagéne résiduelle aprés déminéralisation va apporter au matériau
ses propriétés d’ostéoconduction, mais une étude de Piattelli et coll. a montré que cette
ostéoconduction était inférieure pour la matrice déminéralisée (DFDBA) par rapport au
matériau minéralisé (FDBA). (123)

Scarano et coll. ont aussi comparé cette DFDBA a I'os autologue en termes d’efficacité et
retrouvent une néoformation osseuse relative de 29% pour le matériau, contre 40% pour l'os

autologue. (36)

Un point important a prendre en compte lors du choix d'un substitut osseux de cette famille va
étre le pourcentage relatif de DBM dans le produit final. En effet, les fabricants rajoutent le
plus souvent un matériau vecteur plus ou moins résorbable et qui, mélangé aux particules de
DBM, va donner sa forme, sa consistance (pate, putty) et son protocole d’utilisation et de
manipulation au produit commercial. (252)

Ce matériau vecteur peut étre un copolymere a phase inversée (poloxameére), qui devient un
gel tres visqueux lorsqu’il est réchauffé a la température corporelle et permet un durcissement
une fois le DBM placé dans le site chirurgical (Accell Connexus DBM®, OrthoBlast 11° (IsoTis
Orthobiologics Inc.)).(253)

On retrouve aussi des vecteurs a base de carboxymethylcellulose (SurFuse II® (HansBiomed
Corp.)) ou simplement de collagéne de type I (Dynagraft Il Dental® (IsoTis Orthobiologics Inc.),
de gélatine (Regenafil® (Regeneration Technologies, Inc.)) ou de lécithine de soja (RegenerOss
Allograft Putty® (Biomet 3i)).

On peut voir dans une étude de Kay et Vaughan que chaque produit aura une part différente
de matériau vecteur et donc de DBM. Selon la théorie de « 'ostéoinduction
proportionnelle » évoquée par Han et ses collaborateurs en 2003 : grace a son potentiel
ostéoinducteur da a la présence de BMPs, plus la concentration en DBM est importante, plus
le potentiel de formation osseuse d’'un produit par unité de volume est élevé. (83) Pour
s'assurer l'effet ostéoinducteur le plus efficace, il y aurait donc alors tout intérét a choisir les
spécialités contenant les plus hautes concentrations en DBM. (89)
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Fig. 70 : Matériau vecteur et pourcentage de DBM (en poids) pour plusieurs matériaux
de substitution osseuse a base de matrice osseuse déminéralisée.

*ne contient pas de matériau vecteur, présentation « Putty » uniquement grace au travail
du DBM. (89)

Cependant, une étude de Bae a mis en évidence de grandes disparités entre les lots d'un
méme produit en terme de concentrations en BMP (2 et 7) et donc en terme d’efficacité
clinique. (244)

Une autre étude de Zhang, Powers et Wolfinbarger a mis en évidence des variabilités
d’ostéoinduction selon les donneurs - surtout selon leur dge avec un maximum entre 30 et 50
ans, ou encore selon la taille des particules, activité maximale pour un diameétre de 500 a 710
pm - ce qui influe sur les produits finis. (251)

I apparait donc difficile de pouvoir prédire précisément le résultat d'une régénération osseuse
par DBM uniquement en fonction du type de produit utilisé ou de la spécialité.
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Fig. 71 et 72 : Contenu calcique des DBM en fonction de I'dge du donneur -
maximum entre 31 et 50 ans - (gauche) et activité ostéoinductrice en fonction de la
taille des particules - maximale entre 500 et 710 pm (droite). (251)

Enfin, malgré 'enthousiasme qui entoure I'utilisation des DBM, Drosos et ses collaborateurs
rappellent en 2007 I'absence de preuves évidentes et claires de la réelle efficacité des produits a
base d’os d’origine humaine.

Méme si plusieurs études montrent de bons résultats en régénération osseuse, ils pensent que
de nouvelles études sur 'efficacité globale de ces produits et le suivi sur le long-terme de
patients traités par des DBM sont nécessaires. (238)
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3.3.2. Xénogreffes

La xénogreffe est la transplantation d'un organe ou d’'un tissu entre deux individus appartenant
a des especes différentes, en 'occurrence entre un animal et 'homme. (207)

Apparues des ’Antiquité, puis popularisées dans les années 1920 par les greffes de testicules de
singes réalisées par le médecin francais Serge Voronoff, (254) les transplantations inter-espéces
de tissus puis d’organes n’ont réellement commencé a montrer des résultats qu’a partir des
années 1960 voire 1970, avec les progres des traitements immunosuppresseurs. (255)

Fig. 73 : Etudes et essais cliniques modernes de xénotransplantations. (255)

Aujourd’hui, en régénération osseuse, on arrive a produire des biomatériaux se substituant a
l'os a partir de tissus animaux non viables et débarrassés de leur moelle osseuse, ou de tissus
rendus non viables par des traitements assez similaires a ceux des allogreffes.

Ces tissus peuvent étre d’origines diverses : éponges (256), corail ou mammiferes comme les
bovins, les ovins, les porcins (257-259) et récemment les équins. (91,101)

De nouvelles pistes de recherche sont étudiées :

— le chitosan : tiré de I'exosquelette de crustacés, il a montré des signes d’ostéoinduction
(260) et peut étre combiné a de 'hydroxyapatite pour améliorer ses propriétés
d’ostéoconduction (80,261-263) ;

— le gu-sui-bu : rhizome d’une herbe, la Drynaria roosii, qui a des signes d’ostéoinduction
et favorise la calcification (264,265) ;

— Tlalgue rouge : découverte au début des années 1980, l'algue, pour stabiliser ses cellules,
accumule du carbonate de calcium poreux et interconnecté qui est transformé ensuite
en hydroxyapatite (phosphate de calcium). Une spécialité est commercialisée sous le
nom Frios Algipore® (Friadent GMBH). (266)

Sur le marché actuel cependant, la plupart des substituts osseux d’origine animale provient de
tissus osseux bovins, dont le plus connu est le Bio-Oss® (Geitslich AG). (212)

Pour pouvoir étre commercialisées, les xénogreffes vont subir différents traitements pour
améliorer leur biocompatibilité, leurs propriétés mécaniques ou leur comportement
biologique. Elles peuvent par exemple étre céramisées a trés haute température. Ce traitement
thermique provoque le frittage, la céramisation de la trame phosphocalcique et détruit les
éléments organiques ; on parle alors dans certains cas d’« hydroxyapatite biologique ».

Les principaux intéréts de ces matériaux sont leur structure proche de celle de I'os humain
(267) qui leur confére, aprés traitement, de bonnes propriétés d’ostéoconduction et parfois
d’ostéoinduction (268), leur disponibilité en grande quantité et un faible risque de
transmission infectieuse, bactérienne ou virale. (269) Par rapport aux autres types de greffes,
ils permettent de s’affranchir du besoin en donneurs humains et apportent une absence totale
de morbidité pour le patient.

Ces qualités ont permis a cette classe de biomatériaux de devenir la plus utilisée actuellement.
Parmi ces matériaux, on exposera ici les substituts issus du corail et de I'os bovin qui sont les
plus étudiés, si ce n’est les plus utilisés.
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3.3.2.1. Os bovin anorganique (Anorganic Bovine Bone ou ABB) :

Bio-Oss® (Geistlich AG), Endobon® (Biomet 3i Inc), OsteoGraf /N® (Dentsply)...

Le substitut utilisé le plus couramment aujourd’hui en régénération osseuse est I'os bovin
anorganique. (3,26,27)

D’abord étudié par de trés nombreux auteurs dans des expériences sur I'animal puis 'homme,
(270-275) il est utilisé depuis maintenant plus de 25 ans en régénération osseuse. La littérature
trés fournie rapporte dans son ensemble de bons résultats cliniques sur le long terme. (35-

37772779’917117)12‘9’268)276_2‘94)

Issu de 'os bovin, le matériau subit des traitements chimiques et thermiques (élimination des
débris cellulaires, déprotéinisation, délipidation, inactivation des virus et des prions,
stérilisation par irradiation) (212) pour extraire et détruire tous les composants organiques de
la matrice osseuse, ce qui permet de diminuer au maximum son antigénicité et de prévenir
complétement une réaction immune ou inflammatoire de I'hote lors de la greffe. (295,296)

Fig. 74 : Structure d'un os « entier » :
les fibres de collagenes sont
recouvertes de cristaux
d’hydroxyapatite, répartis tous les 70
nm, ce qui donne cet aspect
granuleux (microscopie électronique
a balayage a émission de champ de
faible voltage FE-LVSEM). (301)

On obtient a la fin de ce processus industriel une phase minérale cristalline d’hydroxyapatite
(Caw(PO,) sOH,) qui est réduite en particules d’'un diameétre variable selon les spécialités (250 a
1000 pm).

Sa composition chimique, sa conformation cristalline et sa structure tridimensionnelle micro
et macroscopique sont alors similaires a celles de la phase minérale de I'os humain. (270,297)
Le matériau possede donc naturellement une architecture poreuse interconnectée
(porosité totale d’environ 75 %) et une surface de contact élevée (jusqu'a 100m?/g). Ces deux
caractéristiques permettent une bonne colonisation et prolifération cellulaire et vasculaire, ce
qui ameéne une excellente ostéoconduction et améliore I'efficacité de la formation osseuse.
(298-301)

La bioactivité et la néoformation osseuse de ce matériau ont été étudiées par Scarano par
rapport a 'os autologue : dans une expérience, le Bio-Oss® donne a 6 mois une formation
osseuse de 39%, similaire a celle de I'os autogéne (40%), malgré son manque de propriétés
ostéoinductives. (36)

Un point important a noter est la faible vitesse de résorption de ces matériaux. De nombreuses
études cliniques montrent la présence de restes de matériaux non résorbés sur le site
d’'implantation aprés plusieurs années, (302,303) ce qui affecte les qualités biologiques,
mécaniques de I'os nouvellement formé et sa capacité a s'adapter a son environnement (26)
sans toutefois impacter le taux de survie implantaire a long-terme. (268)

Concernant la « résorbabilité » de I'os bovin inorganique, la littérature, pourtant fournie sur
ces matériaux, hésite entre les deux points de vue. (304)
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Fig. 75 : Comparaison de granules d’os bovin anorganique a gauche (BioOss) et
d’hydroxyapatite de synthese (IngeniOs) : la structure macroporeuse est similaire. (130)

Skoglund et coll. ont montré qu'un matériau a base d’os bovin inorganique (Bio-Oss®) ne
commengait a subir une résorption par des cellules ostéoclastiques qu’a partir de 3 a 6 ans
apres la greffe et qu’on pouvait encore retrouver des granules entiers jusqu’a 44 mois post-
chirurgicaux. (305) D’un autre c6té, Klinge et coll. ont retrouvé une résorption compléte de
granules de Bio-Oss® implantés chez le lapin en 14 semaines. (306) Ces différences dans les
observations seraient dues au modele animal utilisé, aux sites d'implantation et aux
contraintes subies par le matériau, une zone de forte contrainte favorisant un remodelage et
donc une résorption du biomatériau par les ostéoclastes. (41,307,308)

De plus, la porosité élevée du substitut entraine des caractéristiques mécaniques faibles et sa
présentation sous forme de granules ne permet pas une bonne stabilité initiale du site greffé.
(309) De nouvelles spécialités dérivées d’os animal (bovin, équin, porcin) sous forme de blocs
ont donc été mises sur le marché. Elles ont été testées dans des protocoles d’augmentation
osseuse verticale avec succes mais restent cependant fragiles et peuvent casser lors de la mise
en place des vis d’ostéosynthese. (310-312)

D’autres études de leur comportement mécanique et biologique in vivo sont nécessaires. (26)

Au niveau du risque infectieux, ces substituts sont siirs, mais il persiste un risque de
transmission de I'encéphalite spongiforme bovine (ESB). Des produits similaires ont donc été
développés a partir d’os de cheval ; par exemple Colloss® (Ossacur, AG) devient Colloss-E® (E
pour « equine »). IIs possédent globalement les mémes propriétés. (91)

Bien que certains points restent encore a approfondir au niveau des propriétés de ces
matériaux et de leurs qualités, ils ont déja montré de bons résultats cliniques, et leur facilité de
fabrication et d’utilisation en ont rapidement répandu 'usage en chirurgie orale. (3)
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Fig. 76 : Topographie de surface de
cristaux d’os bovin anorganique
(BioOss®, Geistlich)(a) et de cristaux
d’hydroxyapatite de synthese :
OsteoGraf/LD300°® (CeraMed)(b) et
OsteoGen® (Impladent)(c). (301)

3.3.2.2. Hydroxyapatite coralline :
ProOsteon® (Interpore International)

Une autre famille de substituts osseux créés a partir de tissus animaux est celle de
I'hydroxyapatite coralline, dérivée du squelette carbonaté du corail marin. (156,313-315)

Ce tissu a tout d’abord été ciblé pour sa porosité intéressante mais sa composition chimique
est différente de celle de la phase minérale de l'os.

Pour s’en rapprocher, de nouvelles techniques sont apparues dans les années 1970 pour
transformer ce squelette en hydroxyapatite. (3)

D’une fagon similaire a la transformation des algues rouges, le squelette principalement
composé de carbonate de calcium (CaCO;, cristallisé sous forme d’aragonite) de différents
coraux marins choisis spécifiquement (Gonites et Gonioporas) est récolté puis traité pour en
éliminer toute substance organique.

Le minéral (carbonate de calcium) est ensuite chauffé et soumis a une forte pression dans un
bain de phosphate de calcium pour aboutir a la transformation totale du squelette carbonaté
en un matériau composé de phosphate de calcium, et a sa stérilisation dans le méme temps.

(316)

Pour certains matériaux comme le ProOsteon 500R®, la modification chimique ne modifie que
la couche superficielle de carbonate de calcium (2 a 10 pm). La surface du squelette se recouvre
donc d’hydroxyapatite (13% en poids). Sa résorption lente fait apparaitre le carbonate de
calcium qui, une fois a nu, se dégrade ensuite en moins de 6 mois.
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Fig. 77 : Structure tridimensionnelle de
I'os humain spongieux (a gauche) et de
I'hydroxyapatite coralline (ProOsteon®) (a
droite).

Le squelette de ces coraux est poreux d’une facon similaire a I'os spongieux humain (porosité
100 a 200 pum, mais variable selon les produits : 435 um pour ProOsteon 500R®), ce qui en fait
un bon support ostéoconducteur. Une fois transformé, ses propriétés mécaniques sont elles
aussi proches de I'os humain avec une résistance en compression légérement plus grande mais
une certaine fragilité dans les autres directions (comme les autres hydroxyapatites). (163,317)
Ces similitudes permettent d’éviter un phénomeéne de « stress-shielding » et favorisent
I'intégration du matériau au remodelage osseux selon la loi de Wollff. (156)

Les principaux inconvénients de 'hydroxyapatite coralline restent une vitesse de résorption et
des capacités mécaniques variables (fonction de la transformation du carbonate de calcium en
hydroxyapatite) et une mise en forme difficile. (242)

Mais elle peut étre facilement utilisée en mélange avec de I'os autologue par exemple (315) et a
donné de bons résultats en chirurgie maxillo-faciale ou en régénération parodontale.
(126,156,318)
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3.4. Céramiques synthétiques (60,61,242,319,320)

Environ 60 % des substituts osseux contiennent des céramiques, qu’elles soient pures ou
associées a d’autres matériaux.

Ce sont des solides inorganiques et non métalliques, et comme les alliages métalliques, les
céramiques sont des solides polyphasés.

Pour la plupart elles sont constituées, comme les verres, de matiéres premieres minérales,
oxydes ou silicates, compactées et traitées a des degrés divers a plus ou moins hautes
températures. C’est le phénomene de frittage.

Au niveau de leur organisation atomique, on peut voir que ces composés céramiques sont
généralement cristallisés : leurs atomes constitutifs sont arrangés dans un ordre
tridimensionnel rigoureux, ot une « maille » répéte un «motif » cristallin selon des regles de
symétrie strictes. Pour les verres (composés silicatés fondus et refroidis), il peut subsister dans
I'empilement atomique un ordre a courte distance (quelques cristaux), mais 'ordre a grande
distance disparait. Ce sont donc des solides amorphes.

Fig. 78 : Schéma de la microstructure
d’une céramique cristalline :

(1) Joint de grains a la rencontre entre
deux cristaux

(2) Porosités résiduelles a
I'élaboration

(3) Grains (cristaux de la céramique)
(4) Microfissures dues aux
contraintes thermiques ou
mécaniques

(5) Particules ou grains d’'une seconde
phase (dans les alliages). (60)

Les propriétés chimiques et physiques de ces matériaux sont directement liées a leur structure
associant liaisons covalentes et liaisons ioniques, organisées et cristallisées dans le cas des
céramiques, amorphes dans celui des verres.
Leurs caractéristiques principales sont :
e propriétés mécaniques de résistance et de dureté élevées, entrainant une bonne
résistance a I'usure et a 'abrasion ;
e température de fusion souvent élevée et stabilité chimique expliquant un bon
comportement a chaud avec des applications de type réfractaire ;
e excellente résistance a la corrosion dans la plupart des cas ;
e propriétés électroniques liées a leur structure amenant a leur application en
électronique.
En revanche, ils souffrent d’'une grande fragilité : 'absence de déformation plastique, avec une
rupture se produisant dans leur zone de déformation élastique qui est trés mince, reste leur
principal inconvénient. La manipulation et l'utilisation clinique parfois difficile de ces
matériaux est un autre point négatif. (242)

Les conférences du consensus de Chester (1991) ont redéfini ces matériaux et ont préconisé
I'abandon du terme de « biocéramique », utilisé depuis les années 1970, au profit de celui de
biomatériau céramique. (155,321-325)
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Deux grandes catégories de biomatériaux céramiques peuvent étre distinguées : les céramiques
dites bioinertes et celles dites bioactives.

— Les céramiques bioinertes comprennent les céramiques a base d’oxydes, de carbures ou
de nitrures, et les matériaux carbonés. On y retrouve principalement I'alumine et la
zircone. Le terme bio-inerte se référe au comportement du matériau dans 'organisme :
la céramique reste stable dans le temps et méme si de petites quantités de produit de
dégradation se forment, ils ne produisent pas d’effets indésirables. Dans les tissus durs
et mous, ces céramiques se recouvrent en général d’'une capsule fibreuse.

— Les céramiques dites bioactives regroupent, quant a elles, principalement les
céramiques a base de sels de calcium (sulfates de calcium et phosphates de calcium),
ainsi que les verres et vitrocéramiques. La bioactivité de ces matériaux se traduit par
I'apparition d’'une activité biologique de I'organisme hote et 'existence d’échanges
entre le matériau et les tissus vivants.

Ce sont ces céramiques bioactives qui sont intéressantes en régénération osseuse. Elles
possédent souvent des propriétés ostéoconductrices et parfois ostéoinductrices.

Cependant, leur structure trés cristalline s’éloigne de celle de la phase minérale de I'os naturel,
ce qui entraine une résorption lente. (242,326)

Elles peuvent étre présentées sous de multiples formes : granules, blocs aux pores de différents
diametres, ou encore pour certains pate modelable et injectable dont 'avantage est de
s’adapter parfaitement a la forme de la perte de substance car injectée directement dans le
défect osseux.

On présentera ici les différentes familles de matériaux synthétiques : hydroxyapatite, B-TCP...

Fig. 79 : Images de quelques topographies de surface en microscopie électronique : A/B-
Highly porous B-TCP, C/D-B-TCP, E/F-Hydroxyapatite, G/H-Calcium sulphate. (143)
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3.4.1. Céramiques a base de sels de calcium : les phosphates de calcium
(60-62,66,80,144,181,206,319,323,324,326-336)

Apparues tres précocement en chirurgie (1920), ces matrices synthétiques sont utilisées
couramment en régénération osseuse depuis les années 1980, parallelement aux matériaux
dérivés de tissus animaux (corail et os bovin). (4,337-340)

L’intérét pour ces matériaux vient de leur composition chimique, a base de calcium, qui est
plus ou moins similaire a celle de la phase minérale de I'os, d’ou leurs caractéristiques proches
d’ostéoconduction, de biocompatibilité et d’ostéointégration. (2,163,327,341-351)

Le calcium joue un réle important dans I'ostéoconduction et pourrait méme améliorer
I'ostéointégration, par exemple en capturant des facteurs de croissance osseux circulant
comme les BMPs ce qui permettrait d’expliquer certaines propriétés d’ostéoinduction des
céramiques calciques. (327,352) Au fur et a mesure de la dégradation du matériau de
substitution osseuse, I'environnement proche se charge en ions calcium et phosphate qui
jouent sur la prolifération et I'activité des cellules osseuses, voire leur différenciation (théorie
des inducerons). (3) Le calcium libéré se redépose aussi dans la matrice osseuse avoisinante par
précipitation de cristaux d’apatite, c’est un processus de calcification et non d’ossification.

(328)

Lorsqu’elle est insérée dans un défect osseux, on assiste a une liaison de la céramique avec l'os.
Le substitut est directement recouvert de substance ostéoide qui se transforme en nouvel os,
sans interposition de tissu conjonctif ou sans passer par une encapsulation fibreuse. Au niveau
des muqueuses, on note une capsule fibreuse tres fine sans phénomeéne inflammatoire. Enfin,
ces matériaux ont prouvé leur efficacité dans les mélanges avec d’autres substituts, de I'os
autologue, ou en tant que support de facteurs de croissance. (327)

On classe en général les phosphates de calcium selon leur rapport de concentration en ions
calcium et phosphate :

Fig. 8o : Composition des différents phosphates de calcium et leurs propriétés. (203)

Ce rapport Ca/P varie de 0,5 pour le phosphate monocalcique monohydrate a 2 pour le
phosphate tétracalcique. Le B-TCP se rapproche ainsi de la composition de la substance
ostéoide amorphe, tandis que 'hydroxyapatite a une stoechiométrie similaire a la matrice
osseuse minérale.

On observe cliniquement que plus le taux de Ca** est élevé, plus le matériau aura un pH alcalin
et montrera une vitesse de résorption faible (hydroxyapatite). A I'inverse, plus le taux de Ca**
est bas et plus la résorption est rapide et le pH acide (phosphate dicalcique).
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On différencie ensuite ces phosphates de calcium en matériaux obtenus a haute température
(céramiques) et a basse température (ciments).

Fig. 81 : Composition des différents phosphates de calcium et leurs propriétés.

En tant que céramiques, ces substituts sont fabriqués a partir d'une poudre, produite par
synthése ou par traitement de matériau biologique (xénogreffes), compactée et frittée (cuisson
sans fusion associée a un effet de pression), permettant d’obtenir une densité élevée (porosité
fermée tres faible) et une structure cristalline fine, apportant des caractéristiques mécaniques
supérieures. (197)

Les fabricants ont réussi a recréer une certaine porosité, prérequis important pour la
régénération osseuse, et la grande majorité des céramiques sont aujourd’hui macro- (et plus ou
moins micro-) poreuses.

Malgré tout, leur fragilité relative et leur faible résistance en flexion et en torsion limite leur
champ d’application aux zones non soumises a des forces environnantes ou a celles supportant
une compression pure. (330,353-355)

Parmi ces matériaux, 'hydroxyapatite de synthése est arrivée sur le marché en 1980,
popularisée par Jarcho, de Groot et Aoki, (334,356,357) et s’est rapidement imposée comme un
substitut osseux incontournable en chirurgie orthopédique et maxillo-faciale ou implantaire.
(333,358,359)

Depuis, le phosphate tricalcique TCP, le phosphate tétracalcique (TTCP, de formule
Ca4(P0O4)20), le phosphate dicalcique anhydre (DCPA, de formule CaHPO,) et de nombreux
autres matériaux phosphocalciques sont apparus avec plus ou moins de succes clinique et
commercial. Sur le marché, la vaste majorité des produits de substitution osseuse sont
composés d’hydroxyapatite, de TCP (sous forme - ou a-) ou d'un mélange des deux pour
former les phosphates de calcium biphasiques (Biphasic Calcium Phosphate, BCP). (360-

374)
Des pistes de recherches associent maintenant les céramiques a des molécules inertes (oxydes

dopants), des fibres céramiques, des phases organiques (fibres de collageéne) ou encore des
biopolymeéres résorbables, pour former des matériaux composites. (375-380)

Fig. 82 : Formule chimique des différents phosphates de calcium et leurs propriétés. (60)
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De nouvelles formes sont également apparues et les ciments phosphocalciques injectables
apparus en 1985 sont une réponse aux difficultés de manipulation des céramiques. (131,132,381-
388) Le mélange de poudres de phosphates de calcium (ou de pétes) et d’'une solution aqueuse
crée une réaction chimique de prise qui aboutit a un nouveau dérivé phosphocalcique solide.
(389) Cette nouvelle forme permet de s’adapter au défect osseux, sans avoir besoin de préparer
le site chirurgical. Selon le produit final de la réaction, on peut avoir des ciments apatitiques
(hydroxyapatite) ou brushitiques (brushite). (26,212,384)

Enfin, de gros efforts sont en cours pour améliorer leurs propriétés biologiques et mécaniques.
(390-394)

Fig. 83 : Aspects
macromorphologiques de
plusieurs biomatériaux.
(109)
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3.4.1.1. Hydroxyapatite (HA) : (60,61,102,212,395)

ApaPore® (ApaTech), Bongros-HA® (BioAlpha Inc.), IngeniOs HA® (Zimmer Dental), Osbone®
(Curasan AG), OsteoGraf /® (Dentsply), Ostim® (aap biomaterials GmbH)...

Synthétisé chimiquement selon la formule de 'hydroxyapatite Ca,,(PO,)s(OH)., le composant
principal de la phase minérale de l'os, c’est le biomatériau le plus proche des cristaux de
I'apatite biologique du tissu osseux. Cette similarité au plan chimique et cristallographique des
molécules osseuses entraine naturellement une biocompatibilité totale du matériau, et les
études de la littérature montrent un « contact osseux direct entre ’hydroxyapatite et I'os

hote » sans encapsulation fibreuse. (136)

Ce « pentacalcium de phosphate » (396) cristallise naturellement dans le systéme hexagonal et
se présente apres synthése sous forme d’'une poudre blanche, que I'on peut fritter (compaction
et chauffage) pour obtenir la biocéramique.

Cependant, cette céramique d’hydroxyapatite synthétique n’est pas parfaitement identique a la
trame minérale osseuse : cette derniére peut comporter jusqu’a 50% de formes modifiée de la
molécule par des atomes de fluor, de chlore, de carbone, ou d’autres imperfections...
L’hydroxyapatite artificielle en difféere donc légérement en composition chimique, ratio entre
Ca et P, porosité, cristallinité et surface de contact, ce qui modifie ses propriétés de
résorption/dissolution. Elle difféere également de 'os bovin inorganique.

Fig. 84 : Structure des cristaux d’hydroxyapatite, les tétraédres
représentent les groupements PO,, les spheres vertes les
atomes de Ca. (395)

Elle n’est en elle-méme ni ostéogénique, ni ostéoinductrice. Elle est uniquement
ostéoconductrice : sa structure tridimensionnelle permet la pénétration des cellules osseuses
et le développement des vaisseaux, ce qui permet un dépdt d’os et d’accélérer la résorbabilité.
Elle peut ensuite étre directement intégrée dans le tissu osseux néoformé et son processus de
remodelage, et ne doit pas étre résorbée intégralement avant la néoformation osseuse.
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Tres stable, sa résorption se fait par phagocytose des macrophages et attaque des ostéoclastes
pour la forme non frittée.

Lorsqu’elle est frittée a forte densité, on considére que ’hydroxyapatite synthétique est inerte,
et il n’y aura aucune résorption du matériau. (397)

Pour moduler la vitesse de dégradation (I'accélérer ou la ralentir), certaines études ont tenté
d’incorporer des impuretés dans la structure cristalline par substitution ionique de carbonates,
fluor, strontium, magnésium, silicium... (395,398-404)

D’autres jouent sur les caractéristiques physiques du matériau (porosité, état de surface). (405)
C’est cette approche qui a abouti a la mise au point d’hydroxyapatite naturelle dérivée d’os
bovin : le matériau obtenu conserve des propriétés similaires a celles du tissu osseux
physiologique. (130)

Fig. 85:
Modification de
la bioactivité de
composite de
céramiques
d’hydroxyapatit
e et de B-TCP
+/- dopées au
strontium.
(398)

Plusieurs présentations et formes d’hydroxyapatite ont été utilisées expérimentalement et
cliniquement : d’abord présente sous forme de blocs de céramique solides et non résorbables,
les ciments sont apparus en 1992, (406) puis les particules poreuses en 1993. (407) Elle est de
plus difficile a faconner et a adapter au défect lors de la mise en place chirurgicale lorsqu’elle se
présente sous forme de blocs. (26,408-420)

Fig. 86 : Image macro (a) et microscopique d'une céramique macroporeuse
interconnectée d’hydroxyapatite. (b) Les pores sphériques (100 a 200um de
diameétre) sont interconnectés par des micropores ou « interpores » (10 a 8o pm).
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L’hydroxyapatite présentée sous forme de ciment (Norian SRS®, Bone Source®, Cementek®)
résulte du mélange de phosphate tétracalcique et de phosphate dicalcique en présence d’eau.
(421) Une réaction isothermique entre les deux composants a pH neutre forme une pate dense
d’hydroxyapatite peu cristalline et microporeuse qui durcit rapidement (20 minutes puis 10
minutes avec I'ajout d’eau stérile et de phosphate monocalcique). (422)

[’avantage majeur est alors la facilité de mise en forme du matériau dans un défect osseux et la
simplicité d’utilisation (matériau en seringue injecté directement sur le site chirurgical).
(399,423) Cette forme est donc largement utilisée en reconstruction cranio-faciale chez
I’humain, et a montré de trés bon résultats cliniques (maintien de I'intégrité osseuse, soutien
des tissus, conservation du volume). (247,422,424-427)

Cependant, la résorption du matériau et sa vitesse de dégradation semblent encore difficile a
évaluer. Dans une étude sur des cranes de chat, Costantino et coll. ont montré un
remplacement du matériau par du nouveau tissu osseux de 77,3% a 1an, supérieur au résultat
obtenu avec un mélange d’os autologue et de substitut osseux (64,7%). (406) Gossain et coll.
de leur c6té ont démontré I'absence de résorption de substituts a base d’hydroxyapatite sous
forme de granules ou de ciment dans un modéle animal (mouton) a 1 an, mais ils notent un
meilleur taux de remplacement par de I'os pour la céramique. (423) Ce résultat serait dii a
I'absence de porosité du ciment. D’autres études confirment la trées faible résorption des
ciments hydroxyapatitiques et le faible remplacement par du tissu osseux. (422) Des
recherches sont en cours pour augmenter la résorbabilité de ce type de ciment. On peut par
exemple citer les modifications des rapports stcechiométriques des produits entre eux pour
créer une hydroxyapatite déficiente en calcium (rapport Ca/P < 1.67, donc solubilité
augmentée) ou 'apport d'une portion d’apatite carbonatée a dégradation rapide.

L’hydroxyapatite synthétique sous forme de particules a fait 'objet de trés nombreuses
publications dans les indications de chirurgie orale pour la réhabilitation alvéolaire et
parodontale.

Holmes a par exemple étudié la résorption de cette forme en particules poreuses, plus ou
moins irréguliéres (428) : il observe une dégradation de 29% d’une réplique de squelette
corallien a1 an et 88% de néotissu osseux a 6 mois dans des défects chez le chien. Il décrit
aussi un os nouvellement formé de type réticulaire remodelé en os haversien a 6 mois. (156)
Dans d’autres études sur des défects alvéolaire ou craniaux, il montre une colonisation
compléte de 'implant et une nouvelle formation d’os. (429,430)

Le principal inconvénient de ces granules d’hydroxyapatite réside dans le manque de
résistance mécanique et une stabilité primaire légeére avec la fuite possible des particules en-
dehors du site greffé.

Elle est toutefois utilisée pour des défects de I'os zygomatique, maxillaire, de la mandibule, des
zones temporales, périalaires et périnasales (407) ; I'indication dans les cas d’apposition
crestale et vestibulaire a été abandonnée. On observe par contre de trés bons résultats
cliniques dans les indications de comblement sinusien ou d’alvéole déshabitée.

(60,61,102,212,247,395,431)
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3.4.1.2. Phosphate tricalcique (tricalcium phosphate, ou TCP) :
(60,61,102,212,432-434)

ChronOS® (Synthes), Cerasorb® (Riemser Arzneimittel AG), IngeniOs 8-TCP® (Zimmer Dental),
Calcibon® (Biomet), Ceros TCP® (Mathys Itd.)...

Le phosphate tricalcique, de formule Ca;(PO,),, a une composition chimique trés voisine de
celle de 'hydroxyapatite et est parfaitement biocompatible malgré son absence dans le corps
humain. De rapport Ca/P 1,5, il est plus soluble dans I'organisme, facilitant la phagocytose, et
sa vitesse de résorption est supérieure a celle de I'’hydroxyapatite. (26)

De nos jours, il est tres utilisé en chirurgie orthopédique et orale préimplantaire, avec de bons
résultats cliniques. Il se décline en de nombreuses spécialités. (435-442)

Ce sel de calcium étudié dés 1920 se présente sous les formes o et 3, cette derniere étant le type
le plus utilisé, d’oti le nom généralement reconnu de 3 -TCP.

Il existe également une troisiéme phase cristalline hexagonale, I'e’-TCP, mais qui ne sera pas
exposée ici car n’existant que pour des températures supérieures a 1430°C et se transformant
rapidement en a-TCP au refroidissement.

Fig. 87 : Systeme cristallin monoclinique. Pour
I'o-TCP : a=12.887 A, b=27.280A, c=15.219 A et
and b=126.20°. (432)

Fig. 88 : Systéme cristallin hexagonal. Pour le B-TCP :
a=b=10.439 A, c=37.375 A et a=B=90°, y=120°. (432)

Le B-TCP est la phase stable du TCP que 'on retrouve jusqu’a 1125°C, a partir desquels une
phase de plus haute température apparait, 'ae-TCP, stable de 1125 a 1430 °C mais métastable a
température ambiante. (81,443-446)

La phase o du TCP cristallise soit sous forme de prismes droits a base parallélogramme, soit en
un systeme cristallin monoclinique. La phase  du TCP cristallise, elle, soit sous forme de
rhomboeédres particuliers, soit en un systéme cristallin hexagonal.

Le B-TCP a donc une structure bien plus ordonnée que 'a-TCP, malgré la présence de 3 sites
de liaison au calcium surnuméraires par unité cellulaire. Ces 3 sites vacants sont répartis sur la
maille de telle sorte que I'on retrouve 6 sites pour le calcium a moitié occupés par maille. La
répartition des atomes de Ca peut donc varier, mais le B-TCP ou les sites de liaison au Ca
vacants sont distribués uniformément sera la forme la plus stable. (395,432)
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Grdce a sa structure plus ordonnée, le B-TCP est moins soluble et plus stable que I'a-TCP, et
ce, méme a température ambiante ol ce dernier est retrouvé sous forme métastable.

Dans I'organisme, 'a-TCP se dégrade rapidement pour reprécipiter sous forme
d’hydroxyapatite déficiente en Ca. On considére généralement qu’il aura une vitesse de
résorption plus élevée que le B-TCP et ne maintiendra pas une stabilité volumique suffisante
dans le temps.

Yamada et coll. ont observé a 8 semaines une dégradation pratiquement complete de blocs d’a
TCP greffés chez le lapin (débutée a 4 semaines), alors qu'au méme moment les blocs de B-TCP
commencaient seulement a montrer des signes de résorption. (447)

D’autres études apportent des résultats contradictoires, comme celle de Merten et coll. qui
retrouvent a 4 ans une résorption de 80% a 90% des granules d’a-TCP et 90% a 95% des
granules de B-TCP. (448)

Des recherches sont en cours pour essayer de stabiliser I'a-TCP (mais aussi le B-TCP) par
adjonction de dopants tels le strontium (Sr), le zinc (Zn), le magnésium (Mg) ou le silicium (Si)
qui vont augmenter ou réduire la bioactivité et la vitesse de résorption du matériau en
controlant la différenciation et I'activité des ostéoclastes. (401)

D’autres recherches se penchent sur cette grande vitesse de résorption pour accélérer la
formation osseuse ou utiliser 'a-TCP comme vecteur de médicaments ou autres molécules.

(444)

Fig. 9o : Comparaison de la structure de I'a-TCP (projection sur le plan (a, b) a
gauche, (b, ¢) au centre) et du B-TCP (projection sur le plan (a, c) a droite). Les
tétraedres représentent les groupements PO,, les petites spheéres

les atomes de Ca et les grandes le Ca a moitié lié. (432)
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D’autres tests ont démontré la grande vitesse de résorption du -TCP.

Il va disparaitre des sites d'implantation par biodégradation de la céramique, par dissolution
électrolytique des joints de grains du solide et par fragmentation et biorésorption active des
grains par les cellules de 'organisme hote : phagocytes et ostéoclastes, mais aussi ostéoblastes,
fibroblastes et cellules géantes. (34,444,447)

Ainsi, des céramiques macroporeuses de 3-TCP, ou la taille et I'interconnexion des pores sont
étudiés pour favoriser la croissance des vaisseaux et la colonisation par du tissu conjonctif (50 a
100 um), permettent d’obtenir en 2 semaines le remplissage de ces pores par du tissu
conjonctif, graduellement remplacé par de 'os, tandis que débute parallélement la résorption
de la céramique.

Les pores, initialement occupés par le tissu conjonctif, sont remplacés par du tissu osseux en
environ 6 semaines : environ 85% du B-TCP a été résorbé lors d'une expérience de Eggli et ses
collaborateurs, a comparer avec les 5% d’hydroxyapatite dégradés pendant ce méme laps de
temps. (74)

9 mois apres I'implantation, la totalité de la céramique a disparu, remplacée par du tissu
osseux lamellaire mature.

Les autres caractéristiques physiques du matériau, telles son état de surface ont aussi été
étudiées pour pouvoir réguler précisément sa résorption : une surface aux irrégularités
submicroniques favorisera la différenciation et I'activité des ostéoclastes par rapport a celle a la
topographie a I'échelle du micron. (77)

Aujourd’hui, les industriels ajustent ces deux parameétres physiques (porosité et état de
surface) lors du design et de la conception de ces substituts osseux a base de TCP, et chaque
spécialité aura des caractéristiques différentes, que le praticien devra prendre en considération
lors de son choix.

Fig. g1 : Topographie de surface de céramiques de 3-TCP (10%) / Alumine AL O,
frittées a 1600°C pendant (a) o min, (b) 30 min, (c) 6omin et (d) go min (MET). (80)
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De plus l'autre inconvénient du B-TCP est le méme que pour 'hydroxyapatite : sa fragilité et
ses faibles propriétés mécaniques, résistance a la fatigue par exemple, le limite a une
utilisation dans des zones sans contraintes de forces.

Le besoin d’une porosité élevée pour de meilleures propriétés biologiques augmente encore ce
défaut de résistance. (402,449-452)

Comme pour 'a-TCP, de nombreux auteurs et fabricants de biomatériaux effectuent des
recherches pour améliorer ce point. Ainsi, certains ajoutent des oxydes bioinertes métalliques
ou silicatés (alumine AL O;, titane TiO, zircone...) pour densifier et renforcer mécaniquement le
phosphate de calcium. (402,433,449-453)

Une étude de Pignatello en 2013 trouve les meilleures propriétés mécaniques pour un mélange
de 90% d’alumine et 10% de B-TCP et un frittage a 1600°C pendant 1h, avec une résistance a la
rupture de 13,5 MPa proche de celle de l'os spongieux (2 a 12 MPa). (80)

Malgré les bonnes propriétés biologiques des deux formes de phosphate tricalcique, c’est
aujourd’hui le B-TCP qui est le plus utilisé. En raison de sa relativement grande vitesse de
résorption, il n’est plus indiqué seul en vue d’'une mise en place d'implant au niveau du site
greffé. En revanche, il est souvent associé a de 'hydroxyapatite (famille des BCP, traitée dans le
chapitre suivant) pour augmenter la vitesse de remodelage de cette derniére lors de son
utilisation comme matériau de comblement des pertes de substance osseuse, ou a une
technique de plasma riche en plaquettes ou a la fibrine riche en plaquettes (PRF) dans les
greffes sinusiennes a visée préimplantaire. On obtient alors des résultats comparables a ceux
de l'os autologue. (436)

3.4.1.3. Céramiques biphasées (Biphasic Calcium Phosphate, ou BCP) :
(60,61,172,212,355,360)

BCP® (Graftys), Mastergraft® (Medtronic Sofamor Danek Inc.), MBCP® (Biomatlante),
OsSatura® (IsoTis N.V.), Osteon® (Genoss Co., Ltd.), ReproBone® (Ceramisys Ltd.)...

Présenté pour la premiére fois en 1985, c’était alors un mélange en proportion variable
d’hydroxyapatite HA et de B-TCP. (454,455) De nos jours, ce terme regroupe les mélanges de
différents phosphates de calcium, qu'ils soient de la méme famille (a-TCP + B-TCP) ou de
familles différentes (HA + B-TCP). (446,456-460)

Cette « nouvelle » famille de matériaux est tres étudiée dans la littérature.
(331,332,432,435,453,461-476)

Elle permet de combiner les caractéristiques des deux céramiques : ’hydroxyapatite est plus
stable et a une vitesse de résorption faible, alors que le phosphate tricalcique est plus soluble et
se résorbe rapidement in-vivo. Le mélange des deux dérivés calciques, en général dans des
proportions 60% hydroxyapatite et 40% B-TCP, permet de contrdler la rapidité de résorption
du substitut - celle-ci augmentant avec le pourcentage de TCP - et d’éviter la persistance de
I'hydroxyapatite sur le site greffé (a éviter en régénération osseuse). (80,462) La vitesse de
disparition du matériau est comprise entre celles de ses composants, donc celle du 3-TCP pur
(rapide) et celle de 'hydroxyapatite (lente). (34,102,355)

On retrouve aussi des céramiques multiphasées : Graftys® (Graftys), Hydr’'Os® (Biomatlante),
MCPC® (Biomatlante)... (355)

Ces produits sont des mélanges en proportions variables de plusieurs phosphates de calcium :
B-TCP, hydroxyapatite, brushite ou phosphate dicalcique dihydraté (DCPD)...
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Fig. 92 : L’ ArcaBone® est une céramique macroporeuse biphasée composée de 75%
d’hydroxyapatite et de 25% de phosphate tricalcique.

3.4.1.4. Ciments phosphocalciques (Calcium phosphate cements, ou
CPC) (60?61)143)203)388’477_481)

Encore appelés ciments ioniques ou hydrauliques, ils forment une nouvelle classe de substituts
osseux qui se caractérisent par une réaction de prise et un durcissement en milieu humide. Ils
résultent d'une réaction d’hydrolyse ou de type acide-base entre les deux constituants du
ciment, base et catalyseur, donnant naissance a un sel phosphocalcique qui précipite et durcit
au niveau du site greffé. (341)

On peut les diviser en ciments hydrauliques apatitiques et brushitiques selon le type de
phosphate de calcium obtenu a la fin de la réaction. Les ciments aboutissants a de
I'’hydroxyapatite ont été traités dans le chapitre correspondant.

Ceux qui aboutissent a de la brushite ou phosphate dicalcique (ChronOs Inject®, Vital Os®) ont
été développés par Mirtchi et coll. en 1990. (482) Ils sont moins utilisés que leurs cousins
apatitiques mais possédent toutefois des propriétés intéressantes.

Obtenus par plusieurs mélanges possibles, B-TCP + phosphate monocalcique monohydraté
(MCPM) ou B-TCP + acide phosphorique, le ciment subit une réaction de prise plus rapide que
celle du ciment apatitique. C'est un phénomeéne de dissolution/précipitation de la brushite a
un pH faible, inférieur a 6. (341)

Tout comme le ciment apatitique, sa facilité d’utilisation (injectable, conditionné en seringue)
a été démontrée cliniquement. Un autre avantage de ce type de ciment est la résorbabilité
supérieure de la brushite par rapport a I'’hydroxyapatite une fois pris. Cependant, une
conversion de la brushite en hydroxyapatite a lieu spontanément et des adjuvants sont
nécessaires pour éviter cette transformation. Une autre solution est la synthése de monétite,
qui correspond a de la brushite anhydre plus stable in-vivo, pour des résultats plus
prédictibles. (341,388,483)

Enfin, les ciments, en regle générale, montrent des qualités mécaniques insuffisantes qui
doivent étre améliorées pour s’adapter aux différents types de défects osseux. (484)
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3.4.2. Autres céramiques moins utilisées ou abandonnées

3.4.2.1. Nanocristaux d’hydroxyapatite synthétique :
(108,118,125,288,397,485-488)

Leur tres grande surface de contact facilite et accélere la résorption par dissolution dans les
fluides biologiques.

Des études ont montré l'efficacité clinique de '’hydroxyapatite nanocristalline, seule ou
mélangé a des sulfates de calcium par exemple. On les trouve dans les spécialités
commercialisées : Ostim®, Nanobone®, Perossal®.

3.4.2.2. Céramiques a base de carbonate de calcium, ou aragonite : (27)

La majorité des substituts osseux a base de carbonate de calcium sont d’origine naturelle -
corail, nacre ou os de seiche. Apres purification, élimination de la matrice organique et
stérilisation, le tissu restant correspond a un carbonate de calcium, de formule CaCO;,
cristallisé sous forme d’aragonite.

Ce matériau peut étre transformé en hydroxyapatite, ce qui a été traité dans le chapitre
correspondant, ou utilisé tel quel.

Sous sa forme carbonatée, il reste biocompatible et résorbable. Cependant, il est rapidement
résorbé et remplacé par de I'os néoformé mais aussi et surtout par du tissu ressemblant au
collagene non minéralisé et pauvre en cellules. Il n’est pas indiqué en régénération osseuse.
De plus, il possede une résistance a la compression importante, mais est fragile et possede une
faible résistance a la traction. Récemment, il a été employé comme support de facteurs
ostéoinducteurs (BMP) et de facteurs de croissance.(212)

On retrouve la spécialité Biocoral®.

3.4.2.3. Céramiques a base de sulfate de calcium :

Traditionnellement composé de sulfate de calcium hémihydraté de formule CaSO,, un premier
matériau obtenu par calcination du gypse servait a faire durcir les bandages utilisés pour
réparer une fracture (platre chirurgical de contention) depuis le 12°™ siécle et était méme
utilisé pour recouvrir les momies égyptiennes.

Cette famille de matériau se développe ensuite et est utilisé dés 1892 par Dreessmann et
d’autres chirurgiens orthopédiques dans une indication de régénération osseuse : plus connu
sous le nom de « platre de Paris », le sulfate de calcium est donc le plus ancien des substituts
osseux. (489)

Son efficacité et sa sureté d’utilisation dans plusieurs applications cliniques (comblement
osseux, barriére tissulaire parodontale...) ont été mis en évidence dans la littérature.

(131,171,490-499)

Le sulfate de calcium hémihydraté CaSO4, 1/2 H20 est un composant inorganique, non poreux
sous forme de poudre. Il se réhydrate facilement avec une suspension aqueuse pour donner un
dihydrate CaSO4, 2H20 au cours d'un phénomeéne de prise qui correspondant a la croissance
anarchique des cristallites de ce dernier. Cette réaction permet d’avoir un matériau malléable,
facile a manipuler et a placer en couches successives dans le défect osseux, qui durcit ensuite
rapidement sur le site chirurgical. (500) Mais le processus n’est pas contrélé et le produit final
n’est pas homogene, ce qui impacte ses propriétés biologiques et mécaniques. (242)
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Il n’est ni ostéoconducteur, ni ostéoinducteur et présente comme inconvénient majeur son
effet cytotoxique connu. Sa dissolution libére dans le microenvironnement du calcium bioactif
qui stimule la croissance osseuse. (501) Cette accumulation d’ions calciques acidifie fortement
le milieu et crée un phénomeéne inflammatoire local au niveau du site. (171,497,502,503)

De plus, il présente des qualités biomécaniques médiocres.

Parfaitement biocompatible, il se caractérise surtout par sa biorésorption variable mais tres
rapide, la plus rapide de tous les substituts disponibles (4 a 12 semaines). (497,500,502,503)
Cette vitesse de dégradation peut étre supérieure a celle de la néosynthése osseuse conduisant
a une perte de volume, un envahissement conjonctif ou une régénération incompléte. (171)

Sato et coll. ont démontré que la néoformation osseuse induite par les sulfates de calcium
pouvait étre augmentée par a une substitution d’au moins 50% du matériau par de
I'hydroxyapatite. (504)

Les fabricants ont aussi adapté leurs produits pour augmenter la prédictibilité des résultats.
Osteoset® est par exemple synthétisé a partir de sulfate de calcium hémihydraté de forme o, ses
cristaux sont prismatiques et réguliers, homogenes de forme et de taille, a 'opposé des cristaux
irréguliers de la forme  plus commune. La prise et donc la vitesse de résorption sont moins
variables, au prix d'une dégradation plus rapide. (231,502,505)

De nos jours, d’autres produits ostéoinducteurs plus fiables et aux résultats prévisibles 'ont
supplanté. Cependant, il reste facile a utiliser comme matériau de comblement et de nouvelles
études ont mis en évidence la possibilité de 'utiliser comme vecteur pour d’autres molécules
comme des antibiotiques ou des facteurs de croissance. (242)

On trouve encore sur le marché les spécialités suivantes : Ceraplast®, Ceraplast CMT®,
Osteoset®, Osteoset T®, Boneplast®, Surgiplaster®. (171,212,500,501)

Fig. 93 : Image en
microscopie
électronique a balayage
de sulfate de calcium
dihydraté durci : taille
et morphologie
caractéristiques des
cristaux de sulfate de
calcium. (568)
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3.4.3. A retenir : (60,61)

Les matériaux osseux a base de céramiques de phosphate de calcium sont le plus souvent
ostéoconducteurs (et non ostéoinducteurs) : ils nécessitent une immobilisation totale et un
contact intime avec le tissu osseux hote pour accueillir une croissance de 'os.

Pour permettre une bonne néoformation osseuse, la vitesse de résorption du matériau de
substitution implanté ne doit pas étre trop rapide, laissant le temps aux cellules
ostéoformatrices de coloniser la surface du matériau a travers les macropores. De ce constat,
on évitera certaines spécialités a dégradation rapide. On peut voir que :

— L’hydroxyapatite de synthése est tres peu soluble et son taux de dégradation est bas in
vivo, mais varie en fonction du pH et de la forme utilisée.

— Le B-TCP est plus soluble et présente une dégradation in vivo importante, ce qui peut
nuire au maintien du volume et a I'apposition osseuse.

— Les BCP ont des propriétés qui varient en fonction du rapport entre hydroxyapatite et
B-TCP, leur vitesse de résorption peut étre modulée.

Le résultat clinique, qui sera fonction du matériau de substitution osseuse choisi, dépend de la
cinétique de colonisation et de résorption conditionnée par les caracteres chimiques et
physiques ; ces parametres doivent étre parfaitement contrdlés lors de la fabrication (maitrise a
la fois du procédé de synthése, de la composition chimique et des propriétés structurales) pour
une bonne reproductibilité des résultats biologiques et une efficacité chimique optimale.

Aujourd’hui, la tendance est de vouloir associer a ces céramiques ostéoconductrices des
propriétés d’ostéoinduction. Par I'adjonction de facteurs de croissance ou le mélange avec des
protéines ou des molécules ostéoinductrices, on cherche a augmenter 'efficacité et la rapidité
des phénomeénes de régénération.

Une autre piste de recherche est I'élaboration de substituts composite ou bioartificiels : des
céramiques monophasées ou biphasées macroporeuses re¢oivent (in vivo ou in vitro) des
cellules souches ou précurseurs (ostéogéniques et pré-ostéogéniques).

Dans ce cas, on ne cherche plus I'ostéoinduction mais bien 'ostéogénese directement a
'intérieur du matériau greffé, qui servira alors de charpente au dépot du nouveau tissu osseux :
on essaie en quelque sorte de recréer artificiellement une autogreffe d’os spongieux. Nous
reverrons ce point dans | chapitre qui leur est dédié.
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3.5. Verres et vitrocéramiques (26,59,60,206,212,321,506,507)

Contrairement aux matériaux cristallins, le verre est un matériau amorphe, c’est-a-dire avec
une structure microscopique désordonnée, et présentant un phénomene de transition vitreuse.
Lors d'un refroidissement rapide en dessous de cette température, le matériau se vitrifie, il
passe a I'état vitreux.

En 1971, Hench recherche pour 'armée américaine un matériau qui pourrait s’intégrer aux
tissus humains, sans encapsulation fibreuse ou tissus cicatriciels. Il propose un nouveau
substitut amorphe, un verre de composition 45% SiO.,/24.5% Na,0/24.5% CaO/6% P20s5, et
découvre ses propriétés de liaison aux tissus vivants. Il démontre rapidement la grande
bioactivité de ce matériau, appelé 4555 BioGlass®, qui se lie a la fois au tissus mous et aux tissus
durs (ostéointégration) in-vivo, et provoque la précipitation d’'une couche d’hydroxyapatite a
sa surface in-vitro (508) grace a sa forte concentration en ions Ca, son alcalinité et sa forte
réactivité avec le sérum. (26)

Tres soluble, il reste 'un des matériaux avec 'attache osseuse la plus rapide et la plus grande
vitesse de résorption des bioverres. (127)

Cependant, ce matériau présente de faibles propriétés mécaniques et ne peut pas étre utilisé
dans les zones de forte charge. (509)

En 1973, Bromer et coll. diminuent le pourcentage d’oxydes alcalins et précipitent I'apatite
cristalline dans ces verres par un traitement thermique. En traitant thermiquement le verre
(frittage), ils controlent la cristallisation interne et obtiennent un matériau vitrocéramique, le
Ceravital®, plus résistant mécaniquement (150MPa en flexion) mais un peu moins bioactif que
le BioGlass®. Cette résistance n’est toujours pas suffisante pour une utilisation avec une mise
en charge.

Kobuko propose alors en 1982 un matériau similaire, A-W®, obtenu par cristallisation d’'un
verre de B-wollastonite (CaO-SiO2) au squelette silicaté. La poudre de verre de composition
4,6% MgO, 44,7% CaO0, 34% SiO, 16,2% P,Os et 0.5% CaF, est traitée pour obtenir un verre piys
dense et homogeéne composé d’oxyfluoroapatite (38%) et de 3-wollastonite (34%). (60) La
vitrocéramique résultante a une résistance en flexion de 200 MPa, supérieure a celle de I'os
spongieux (160 MPa) et augmente donc les champs d’application du substitut osseux.

Holand développe ensuite le Bioverit®, céramique vitreuse a base d’apatite et de phlogopite
((Na, K) Mg, (AlSiO,,) F.), usinable, bioactive comme le BioGlass® et pouvant étre utilisée en
chirurgie orthopédique (non-union vertébrale).

Berger, en 1989, prépare une autre vitrocéramique formée d’apatite et de wollastonite. Il
I'appelle IImaplant® et I'utilise en chirurgie maxillofaciale.

Ce bref historique montre I'évolution rapide de cette famille. Aujourd’hui de nombreuses
spécialités sont apparues sur le marché. Dans le domaine dentaire on peut citer par exemple le
Perioglas® et le Biogran®.

Attention toutefois, tous les bioverres ou vitrocéramiques ne sont pas forcément bioactifs et
selon leur composition ils auront une bioactivité et une vitesse de résorption bien différente.
(510) Certains peuvent s’encapsuler dans du tissu conjonctif fibreux comme les
vitrocéramiques riches en oxyde de bore. Ceux riches en fluorure de calcium aboutissent a une
ankylose, avec quelquefois apparition de tissu conjonctif fibreux. (60)

Dans le domaine de la régénération osseuse, on choisira des bioverres bioactifs poreux au
moins biocompatibles et ostéoconducteurs. (511,512) Certaines études ont aussi montré un
certain potentiel ostéoinducteur. (54,68,513-516) Ils permettent alors une régénération osseuse
rapide, (517) sont en général hémostatiques et peuvent étre utilisés en comblement osseux ou
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comme barriére tissulaire susceptible de retarder la migration épithéliale en régénération
osseuse guidée. De plus, ils adsorbent et concentrent les protéines osseuses de la matrice
extracellulaire en cours de formation, ce qui contribue a 'amélioration et a I'accélération de
I'ostéogénese. (60,517,518)

Ces différentes propriétés sont liées a la composition chimique du verre, qui modifie son
activité ionique et sa solubilité (de résorbable a non soluble). (212) La plupart des verres ou
vitrocéramiques bioactifs sont composés des mémes éléments de base : SiO,, Na,O, CaO, P,O,
mais les concentrations respectives en ces molécules font varier la réponse biologique. (519)
L’équilibre entre liaison ou non, activités de surface et dissolution est mince ; des études ont
montré que certains constituants peuvent inhiber la liaison a 'os comme Al203 ou ZrOz2 peut
étre par augmentation de la difficulté des échanges ioniques ou par précipitations d’ions
multivalents. (54)

Fig. 94 : Influence de la composition
chimique d’un verre (a 6% P205) sur sa
bioactivité, représentée par des indices de
bioactivité IB. En région 1, le verre se lie a
l'os, en 2 il est inerte et s’encapsule, en 3 il
est dissout rapidement (10-30 jours in-
vivo), en 4 il n’est pas synthétisable (non
vitreux). Au centre de la région 1, on
retrouve la plus grande bioactivité :il y a
une forte liaison aux tissus et
ostéoinduction. (519)

Une propriété retrouvée est le relargage d’ions qui modifient sa surface et permettent son
intégration aux tissus (voir le chapitre consacré a I'ostéoconduction). (510)

La dissolution du bioverre et 'augmentation de la concentration en ions basiques entraine une
augmentation du pH dans le microenvironnement, qui peut conduire a une nécrose des
cellules proches. Cet inconvénient est résolu par le prétraitement des matériaux avant
I'implantation. (54)

Ce processus de relargage ionique aboutit rapidement a la précipitation d'une couche
d’hydroxyapatite en surface, au-dessus de plusieurs couches intermédiaires fines, riches en
silice et en phosphate de calcium et ot s’ancrent directement les fibrilles de collagéne, les
glycoprotéines et les mucopolysaccharides de la matrice osseuse : liaisons covalentes avec
'apatite SiO-PO,, liaisons covalentes avec le collagéne SiO-NH; liaisons hydrogenes, liaisons
de Van der Waals. (247,319,520,521) Il résulte de toutes ces liaisons chimiques une adhésion os-
verre ou os-vitrocéramique supérieure a celle obtenue par le seul ancrage mécanique, qui
augmente avec le temps a la différence de celle du ciment-os, et méme supérieure a la
résistance de I'os lui-méme : si les forces exercées sur le site sont trop importantes, on aura une
fracture a l'intérieur du matériau ou de I'os mais pas entre les deux. (522,523)

Lefebvre constate que la transformation thermique du bioverre en vitrocéramique a pour effet
de ralentir la vitesse de formation de la couche d’HAC mais n’empéche pas le phénomene. (54)
Apres une courte période d'inhibition de la croissance osseuse, on obtient un contact direct
entre 'os et le biomatériau (6 a 7 semaines), sans interposition de tissu mou. Les cellules
osseuses se développent et proliferent a la surface, et a 3 - 4 mois, jusqu’a 70% de la surface du
verre est recouverte par de I'os néoformé ou incluse dans de I'os spongieux.
(54,68,70,160,350,512,513,524,525) Le remplacement du matériau par le tissu osseux se fait de
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maniére centripete, de la périphérie vers le centre du défect grace a la dégradation du substitut
par dissolution ou résorption ostéoclastique. (127,247)

Fig. 95 : Formation de la couche d’hydroxyapatite carbonée (HCA) a la surface d’'un
bioverre. (563)

Du point de vue mécanique, les bioverres sont plus résistants que les substituts a base de
phosphate de calcium mais ils sont fragiles et peuvent casser, comme tout verre, lorsqu’on les
retaille ou qu’on les fixe a 'os. Leur manipulation n’est pas aisée.

Les vitrocéramiques permettent grace a leur cristallisation d’améliorer la résistance du
biomatériau, mais restent fragiles et supportent mal les forces cycliques. (27)

Actuellement, des recherches sont en cours pour améliorer les caractéristiques mécaniques
(résistance de 500 MPa atteinte), I'usinabilité et la mise en forme, ou encore les propriétés
biologiques du matériau en substitution osseuse (ostéoinduction, porosité...). (54,507)

De nombreuses publications rapportent des évolutions obtenues en modifiant I'un ou l'autre
des parametre de fabrication (par exemple techniques de synthése sol-gel (526,527)) et de
composition. On peut incorporer par exemple des fibres métalliques pour améliorer la
résistance en flexion, des particules de zircone dans I'apatite pour former de la wollastonite
plus dure... (27) L'ajout ou la substitution par des molécules de fer, titane, fluor et bore pour
modifier la bioactivité ont été illustré mais méme si le verre dopé au titane montre une
meilleure prolifération, Vrouwenvelder et coll. n’ont pas réussi a améliorer I'efficacité clinique
du bioverre initial (BioGlass®). (68)

L’ergonomie a aussi été travaillée et le NovaBone C/M® relargue un gel chargé négativement
d’acide silicique qui maintient une cohésion entre les particules lorsqu’il est mélangé a une
solution saline, au sérum ou a du sang. (322,526,528)

On retrouve ces matériaux sous forme de granules en régénération parodontale, ou sous forme
de blocs préformés placés dans les alvéoles aprés une avulsion pour maintenir le volume
osseux. (529) Ils sont aussi utilisés dans des techniques d’augmentation crestale verticale (530)
et la littérature démontre leur efficacité clinique dans toutes ces indications maxillo-faciale,
voire en reconstruction craniale. (507,516,517,528,528-537)

Cependant leur utilisation reste limitée a des zones non soumises a de fortes pressions et
certaines études ont prouvé la supériorité des biomatériaux a base de phosphate de calcium
pour réparer 'os, en particulier a cause de la résorption rapide des verres et vitrocéramiques et
de leur cytotoxicité. (54,537)
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3.6. Matériaux composites (26,27,152,262,354,374,538-542)

Les tissus calcifiés chez 'Homme, et chez les mammiféres en regle générale, sont formés selon
une organisation biocomposite complexe. Ils sont constitués de quelques matériaux simples et
aux propriétés mécaniques faibles, ordonnés ensuite par I'organisme en une construction
structurée a la résistance remarquable, bien supérieure a ce que l'on arrive a reproduire avec
nos matériaux synthétiques actuels. Ces propriétés sont le fruit d'une organisation
structurée de la composition et de la forme a I'échelle nano, micro et méso, avec
l'association d’'une portion phosphocalcique minérale résistante mais fragile (apatite) et d'une
phase organique plastique et élastique.

Ces formations sont de plus toujours multifonctionnelles : I'os en tant que tissu est le
support structurel de 'organisme et abrite 'hématopoiése.

Enfin, les tissus vivants ont des propriétés inhérentes de régénération et de remodelage qui
font défaut aux substituts synthétiques. (354)

Aujourd’hui, aucun matériau, synthétisé ou transformé par ’homme, utilisé seul n’arrive a
reproduire assez fidelement le tissu osseux, ses propriétés mécaniques et biologiques.

Une voie de recherche prometteuse en chirurgie osseuse, mais aussi dans d’autres domaines,
est la mise au point de greffes ou de substituts composites, qui associeraient plusieurs phases
ou matériaux aux propriétés opposées et complémentaires : rigides et souples, résistants et
élastiques, organiques et inorganiques, vivants et inertes.

De trés nombreuses études (27,128,538,541,543-564) apparaissent dans la littérature pour tenter
de trouver 'assemblage idéal, qui se rapprocherait ou surpasserait un greffon autologue.
Cette alternative devrait donc combiner les 4 propriétés de bioactivité : ostéoconduction,
ostéoinduction, ostéogéneése et résorbabilité, le tout de facon controélée et en supprimant les
inconvénients du prélévement de tissu autologue. (27)

En général, les recherches portent sur :
— une phase inorganique, verres, vitrocéramiques ou céramique phosphocalcique le plus
souvent : B-TCP, hydroxyapatite, phosphate de calcium...
— une matrice organique ductile : collagene, chondroitine sulfate, peptides, copolymeére
polyester lactique - glycérol méthyl-4 hydroxybenzoate... (212)
Suivant la tendance actuelle, certains auteurs essaient aussi d’incorporer des facteurs de
croissance ostéoinducteurs, voire une fraction vivante au matériau composite pour obtenir des
propriétés ostéogéniques : cellules souches, progéniteurs... (354)

Selon le procédé de fabrication et les composants, ces matériaux peuvent avoir des caracteres
différents. Biocompatibles, ils possédent des potentiels ostéoconducteur et ostéoinducteur
variables, des propriétés mécaniques plus ou moins intéressantes...
La matrice ostéoconductrice minéralisée peut devenir un vecteur pour les molécules bioactives
apportées sur le site, comme des facteurs de croissance : (16)
—  GEM 215° (Bio Mimetic Pharmaceuticals Inc.) : B-TCP + facteur de croissance humain
recombinant -BB dérivé des plaquettes (thPDGF-BB ou bécaplermine),
— PepGen P-15° (Dentsply) : HA inorganique bovine + réplique synthétique de 15 acides
aminés de la chaine o du collagéne de type I (peptide P-15) + hyaluronate de sodium,
— Infuse Bone Graft® (Medtronic Sofamor Danek Inc.) : éponge de collagéne impregnée de
dibotermin o (= rhBMP-2, recombinant human Bone Morphogenetic Protein-2)... (60)
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Une méthode simple pour augmenter I'activité biologique de la greffe est de mélanger le
support (B-TCP ou HA poreuse), avec de la moelle osseuse prélevée chez le patient. Les cellules
de l'os vont transformer le matériau uniquement ostéoconducteur en un greffon
ostéoinducteur et ostéogene, similaire a une autogreffe. Ce mélange peut aussi utiliser du
plasma riche en plaquettes (Platelet Rich Plasma ou PRF). (27)

D’autres composites cherchent a améliorer les propriétés mécaniques des dérivés calciques et
combinent cette portion minérale avec du collagéne ou des polymeéres synthétiques ou
naturels. On peut citer parmi les produits disponibles sur le marché :
—  Calciresorb-Collagéne® : B-TCP synthétique et collagéne d’origine bovine,
— Cerapatite-Collagéne® : granulés d’HA synthétiques et collagéne d’origine bovine,
— Healos® : HA amorphe et collagene d’origine bovine,
— Collapat II° : HA céramisée en granules dispersée dans une matrice de collagéne le
rendant hémostatique,
— Ceramil® : alumine poreuse cellulaire imprégnée d'un matériau polymere,
— Cortoss® : céramique bioactive et matrice polymere composée de bisphénol A
glycidylméthacrylate,
— Pataos® : sulfate de calcium hémihydraté o, hydroxyéthyl-amidon, solution aqueuse de
chlorure de sodium,
— Copi Os® : phosphate de calcium et collagéne bovin lyophilisé,
— MBCP Gel® : phosphate de calcium biphasé et hydroxypropylméthylcellulose,
— Ceros putty® : B-TCP et hyaluronate de sodium.

Dans le domaine dentaire, on trouve également
— Bio-Oss Collagéne® : granules d’hydroxyapatite bovine mélangée a 10 % de collagéne,
— Pepgen P-15 Flow® : carboxylméthylcellulose, glycérol et hydrogeéne,
— Trans-Ossatite CPC Dentaire® : copolymere de polyester lactique synthétique et de
glycérol méthyl-4-hydroxybenzoate. (60)

Fig. 96 : En solution sans ajouts (a et b) matrice Chitosan/Alcool polyvinyle (Chi/PVA) a
18h, (c) matrice N-carboxyéthyl chitosan (CEChi)/PVA a 18h. (d-f) CEChi/PVA a différents
temps en présence d’acide polyacrylique. Noter le dépdt minéralisé homogene. (538)
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De trés nombreux composites ont été synthétisés et étudiés, mais la plupart n’ont pas dépassé
le stade expérimental : zircones stabilisées, céramiques dopées par des ions métalliques
(céramométalliques), fluoroapatites de calcium, phosphates tétracalciques, bioverres dopés ou
mélangés ou encore composites phosphates de calcium/polymeres de synthése ou phosphates
de calcium/polymeres d’origine biologique (collagene, acide hyaluronique, dérivés
cellulosiques), le tout associé a des facteurs de croissance ou protéines morphogénétiques.

Les polymeéres qui se développent actuellement peuvent étre résorbables (acide polylactique)
ou non (polyéthyléne ou polyméthylméthacrylate). (60,565)

Les résines acryliques comme le méthyl méthacrylate ont été utilisées depuis la seconde guerre
mondiale en comblement osseux et reconstruction cranio-faciale.

Elles possédent de bonnes qualités mécaniques, supérieures a celles de I'os adjacent, mais elles
sont inertes et ne sont donc pas du tout résorbables ou ostéointégrables, ce qui peut provoquer
des infections, des déplacements du matériau ou une désadaptation en cas de croissance
(reconstruction craniale chez I'enfant par exemple. Elles ont donc été mise de c6té au profit
des polymeéres résorbables.

Le plus souvent ce sont des polyesters aliphatiques dérivés de I'acide lactique ou glycérique.
L’acide polyglycolique (polyglycolic acid ou PGA) est un polymeére biodégradable et
thermoplastique, I'un des plus simples esters aliphatiques. Cependant, il est reconnu par
I'organisme comme un corps étranger et initie une réaction inflammatoire aigue et chronique.
L’acide polylactique (Polylactic acid ou polylactide ou PLA) est un autre polyester aliphatique
issu de plantes agricoles.

Leur union donne naissance au poly(acide lactique-co-acide glycolique) (PLGA) ou poly(D,L-
lactide-co-glycolide) (PLAGA), facilement hydrolysé en acide lactique et acide glycolique. Il est
facilement travaillé, a de bonnes qualités mécaniques et on peut ajuster sa vitesse de
dégradation, ce qui I'a rendu tres populaire. (75,566,567) Mais a cause de ses produits de
dégradation acides, il provoque lui aussi une réponse inflammatoire forte, tout comme l'acide
poly(D,L-lactide) (PDLA). (143)

Fig. 97 : Propriétés mécaniques d’'un composite PLAGA/nano-HA. Elles diminuent
avec la dégradation du produit. (539)
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D’autres polymeéres ont fait leur apparition plus tardivement. Les acides poly(lactide-co-
caprolactone) (PLCA), poly(glycolide-co-caprolactone) (PGC), et poly (glycolide-co-
trimethylene carbonate) pour résoudre ce probleme de cytotoxicité. Une voie possible pourrait
étre le traitement de surface qui diminuerait le contact de I'organisme avec le biomatériau peu
biocompatible. (80)

Tous ces polymeéres ont été étudiés en association avec différentes phases minérale, les
résultats sont tres variables et peu de produits ont été développés jusqu’aux étapes cliniques.

(539,566)

Pour améliorer les propriétés de ces matériaux, il reste encore de nombreuses données a
étudier : chimie des matériaux, états de surfaces, dispersion de polymeéres et de solutions,
interactions des matériaux avec les cellules humaines... (354)

Enfin, pour les substituts qui ont abouti, on constate une utilisation relativement hésitante et
restreinte de ces composites face aux substituts traditionnels.
Muster voit plusieurs raisons pouvant expliquer cette appréhension en chirurgie maxillo-
faciale et préimplantaire :
— efficacité clinique (ostéoformation, résorption) moins bonne que celle de la greffe d’os
autologue ;
— mise en ceuvre aussi longue et complexe que le prélévement autologue, besoin d’'une
membrane d’exclusion tissulaire en plus ;
— indications habituelles sans besoin d’un renforcement mécanique supérieur a celui des
substituts traditionnels ;
— principe de précaution quant a I'utilisation de molécules qui peuvent avoir un effet a
distance ou qui ont un mécanisme d’action mal connu ;
— prix élevé (et prix de la membrane complémentaire) ;
— choix difficile du praticien devant la liste des matériaux sur le marché et la synergie de
tel ou tel matériau dans une spécialité proposée. (60)
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Conclusion

Depuis I'apparition des implants dentaires ostéointégrés, les thérapeutiques de régénération de
'os des arcades dentaires se sont multipliées, et avec elles le besoin en greffons osseux.

L’os autologue - support ostéoconducteur, ostéoinducteur et ostéogéne, biocompatible et
résorbable- est toujours considéré de nos jours comme un standard, mais il a rapidement
démontré certaines limites dans ce role.

Morbidité du second site opératoire, résorption non controlée et variable, quantité disponible
faible, organisation, cofit et temps supplémentaire : autant de points négatifs qui ont entrainé
la recherche d’'un matériau pouvant se substituer par mimétisme a cet os autologue, voire
apporter une amélioration de son efficacité clinique ou de sa facilité de manipulation.

D’abord prélevés sur d’autres individus (allogreffe) puis dérivés de tissus prélevés sur des
animaux (xénogreffe), de nouveaux matériaux d’origine naturelle sont apparus. Mais ceux-ci
ont soulevé d’autres problémes : quantité d’'os humain dans les banques limitée, risque
infectieux faible mais existant, variabilité des résultats, de I'efficacité...

Les chercheurs se sont donc orientés vers un matériau complétement synthétique, fabriqué
spécialement pour remplacer l'os, son activité biologique et sa fonction de soutien mécanique.

Grdce aux trés nombreuses études sur le sujet depuis plusieurs années, les propriétés physico-
chimiques idéales nécessaires a ce substitut osseux synthétique commencent a se préciser.
Aujourd’hui forcément bioactif, ses caractéristiques vont étre choisies ou faconnées pour
guider son comportement biologique une fois implanté dans I'organisme.

Ainsi, pour étre ostéoconducteur et pouvoir supporter la croissance d’'un nouveau tissu osseux
dans toute sa complexité, le matériau doit posséder une surface rugueuse et une structure
tridimensionnelle micro- et macroporeuse, aux pores interconnectés d'un diamétre compris
entre 300 et 500 pm. Ces propriétés sont désormais bien connues des fabricants de
biomatériaux et la majorité des produits sur le marché sont ostéoconducteurs, certains étant
méme spécialement congus en fonction de ces critéres.

Pour étre ostéoinducteur, le matériau doit venir stimuler la prolifération et la différenciation
des cellules osseuse de I'hote. Les mécanismes de ce processus sont encore incertains mais
dépendraient peut étre de la composition chimique phosphocalcique, de la topographie de
surface et des propriétés d’adsorption de la surface du matériau. Certains matériaux montrent
des signes d’ostéoinduction avec plus ou moins de succes, mais il reste encore difficile de
fabriquer un matériau qui soit spécifiquement ostéoinducteur.

Enfin, pour la troisiéme activité physiologique de l'os, I'ostéogénese, le substitut osseux devrait
étre capable de synthétiser activement une nouvelle matrice osseuse. Cette propriété, qui
dépend des cellules ostéogéniques présentes dans le greffon, n’est pas encore maitrisée pour le
moment, mais une voie de recherche s’'ouvre avec I'élaboration de substituts composites
inorganiques-organiques ou 'adjonction aux biomatériaux de cellules prélevées lors de la
greffe.

En plus de cette bioactivité, le matériau doit idéalement étre résorbable. Selon le principe de la
régénération du tissu osseux, le substitut doit disparaitre au profit d'un nouvel os
physiologique qui pourra s’intégrer au remodelage osseux, s’adapter a son environnement
mécanique, se défendre face a des agressions... Cette dégradation, médiée si possible par les
ostéoclastes, doit se faire selon une cinétique précise pour permettre la conservation d’'une
stabilité et d'un certain volume osseux. La aussi, les caractéristiques physicochimiques sont
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adaptées pour moduler la vitesse de résorption (porosité, surface d’échange, composition
chimique...).

Enfin le substitut osseux doit étre biocompatible et non-toxique. Il doit aussi étre disponible en
grande quantité, étre facile a synthétiser, a utiliser, a manipuler et avoir un co(t raisonnable.

A travers la classification par origine puis composition chimique et la description des grandes
familles de biomatériaux de substitution osseuse, nous pouvons voir qu’aucun matériau ne
réussit encore a regrouper les différentes propriétés nécessaires a la régénération de I'os et que
le chirurgien-dentiste pourrait trouver intéressantes.

La voie prometteuse des matériaux composites a matrice organique et portion structurelle
minérale de céramiques de phosphate de calcium, pourrait d’ici peu fournir des solutions
inédites.

En attendant, la littérature en général ne parvient pas a faire émerger un substitut a I'os idéal
parmi la tres grande diversité des produits commercialisés actuellement : résultats cliniques
contradictoires, études tres ciblées et non comparatives, niveaux de preuves faibles, absence de
protocole systématisé commun...

Face a ce constat, ce travail se positionne comme un guide a la réflexion du praticien dans son

choix propre d'un matériau, en fonction de I'acte a réaliser et des caractéristiques individuelles
de son patient. Grace a la connaissance des propriétés que nous avons exposées préalablement,
il appartient ensuite au lecteur, selon son expérience, de se faire sa propre idée et de décider si
tel ou tel substitut osseux peut étre le plus adapté a la situation.

Le président du jury : Le directeur de theése : Le co-directeur de these :
Pr Damien DURAN Dr Bruno COURTOIS Dr Arnaud LHOMME
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Annexes : liste des substituts osseux sur le marché
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CRITERES DE CHOIX
DU MATERIAU DE SUBSTITUTION OSSEUSE
EN REGENERATION OSSEUSE

RESUME EN FRANCAIS :

Les thérapeutiques de régénération de 'os des arcades dentaires se sont
multipliées ces derniéres années, et avec elles le besoin en greffon osseux.

Face aux inconvénients du greffon autologue, des matériaux dérivés de I'os
humain puis d’animaux sont apparus. La recherche s’oriente désormais vers un
substitut a I'os synthétique mais qui posséderait ses propriétés biologiques et
mécaniques. De trés nombreux produits ont été commercialisés dans cette
famille de biomatériaux. Face a leur multiplicité et au manque d’informations
claires, il est aujourd’hui difficile pour le praticien de choisir un substitut osseux
efficace et adapté a la situation clinique.

L’objectif de ce travail est de déterminer, au travers de la littérature, les critéres
décisionnels a considérer lors du choix d'un substitut osseux par le praticien.
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