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Introduction générale

Introduction générale

La reconstruction des pertes osseuses constituellaohent un défis majeur pour la santé
publique. L'autogreffe osseuse est le matériauéfierence pour combler les pertes du tissu
osseux. Cependant, elle présente quelques incaniériels que : la nécessité d’un second
site opératoire et est disponible qu’en quantitéitée. Dans le cadre du développement de
nouveaux substituts osseux synthétiques, plusefadl obtenir et disponibles en quantité
suffisante, les céramiques phosphocalciques bipsad#CP) constituent une alternative et
sont utilisées dans diverses applications cliniq@Es céramiques sont dotées de propriétés
biologiques intéressantes : biocompatibles, bigesfi ostéoconductives et méme
ostéoinductives. Cette capacité a induire une még@iion osseuse en site ectopique prouve
'aptitude de ces matériaux a favoriser 'ostéogend a été démontré que l'architecture de
ces matériaux et plus précisément leur micropapsjouait un rble crucial dans
'ostéoinduction. L'impact de [larchitecture poreus(macro microporosité) sur le
comportement de la céramiqurevitro etin vivo est encore mal connu, et le phénoméne de

I'ostéoinduction n’est toujours pas élucidé.

La premiere partie de ce manuscrit, est un rappelles caractéristiques et les éléments
impliqués dans la biologie du tissu osseux. La &diom et la cicatrisation du tissu osseux
sont décrites ainsi que les pertes osseuses (défi@utaille critique) qui nécessitent une

substitution. Dans ce cadre, apres un rappel suprigpriétés biologiques des autogreffes et
allogreffes osseuses, le cahier des charges diitstifmsseux dit « idéal » est définit. Les

céramiques phosphocalciques biphasées sont présehtdin, les matériaux ostéoinducteurs
ainsi que les mécanismes possibles qui précedmtédinduction sont amplement abordés.

Dans le deuxieme chapitre, I'objectif était de rep et de caractériser une céramique macro
microporeuse en employant des poudres de phosmleatealcium amorphes avec des
particules de I'ordre du nanometre par frittageea températures relativement basses. Des
poudres de phosphate de calcium avec différentegpasitions ont été precipitées dans
'éthanol a partir dun mélange de calcium métaléiget d'acide phosphorique. La
composition chimique, les phases cristallines eplaportement thermique des précipités ont
été étudiés en fonction de la température. Les ngsudnt été mélangées avec des billes

d'urée, compactees et frittées pour donner unenigua macro microporeuse.
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Introduction générale

Dans le troisieme chapitre, les capacités ostéqgéni d’'une autogreffe osseuse ont éte
comparées avec celles de biocéramiques de phogphatdcium implantées dans les muscles
et les fémurs chez la chevre. Des granules de patsmle calcium biphasé (BCP) ont été
frittés a différentes températures, afin d’obtedifférentes microporosités. Les difféerentes
céramiques de BCP ainsi que l'autogreffe osseudeétsn implantées pendant 6 et 12
semaines dans des muscles lombaires et dans dmssdée taille critique au niveau des
épiphyses fémorales. Afin d'éviter l'ostéocondurctites granules de BCP ou l'autogreffe
osseuse ont été placés dans des cylindres creupolgtetrafluoroethane (PTFE). Ces
cylindres ont été parsemés de trous pour permletttigfusion des fluides biologiques ainsi
gue la colonisation par des cellules. Les répomsdisilaires et tissulaires aux matériaux
implantés ont été étudiées par histologie. La dugardu tissu osseux minéralisé, de
biocéramique et de tissus non minéralisé, ainsi lguetsorption des biocéramiques et de
'autogreffe osseuse ont été mesureées.

Dans le dernier chapitre, I'objectif était de reguwe le microenvironnement a la surface
d'une céramique de BCP apres son implantation d&ncomprendre les phénoménes
biologiques conduisant a I'ostéoinduction. Les tiéas tissulaires et cellulaires vivo etin
vitro ont été étudiées aprés implantation et culturdelegle en présence de microparticules de
BCP.

Dans un premier temps, I'étude décrit la réactidlammatoire dans I'environnement proche
des microparticules de BCP suivant I'implantati@msl des muscles de rats apres 7, 14 et 21
jours.

Dans une deuxieme étude, I'effet des microparticdie BCP sur la libération de cytokines
(TNF-a et IL-6) par des macrophages et leur effet suiliffarentiation ostéoblastique ont été
mesurés. La viabilité cellulaire a été analyséesiague la différentiation des cellules

ostéoblastique par RT-PCR en présence des cytoproaaflammatoires (TNFe: et IL-6).

Enfin, les résultats de ce travail sont discutéssdaur globalité et mis en relation avec des

perspectives de recherche sur I'ostéoinduction.
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Chapitre I:

Mise au point bibliographique sur les

substituts osseux et I'ostéoinduction
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Chapitre | : Mise au point bibliographique sur les substitutseo et I'ostéoinduction

[.1.Le tissu osseux

L’ensemble des os forme le squelette et assure famictions essentielles a I'organisme:
biomécanique (locomotion), métabolique (réserve adcium et de phosphore) et
hématopoiétique (moelle osseuse). Le tissu osseix caractérisé par une matrice
extracellulaire prépondérante & son contenu ce#tulat riche en fibres de collagéne
minéralisé. Ces fibres de collagéne sont le plusvesat orientées dans la direction des
contraintes biomécaniques et renforcées par descnataux de phosphate de calcium. La

phase minérale du tissu osseux est proche dedmelleydroxyapatite (HA) de formule :

Cayo (POy)s (OH)

Le minéral osseux est généralement mal cristaéitskes ions calcium (G§ et phosphate

3
(PG, ) de la structure apatitique ci-dessus sont suigstipar des ions magnésium, sodium,

carbonate et hydrogénophosphate, ainsi que patre&éléments a I'état de traces. La partie
minérale peut représenter de 30 a 70% de la masake tdu tissu osseux. La matrice
extracellulaire osseuse est également constituéedrame de fibres de collagene de type |,
de protéoglycanes (environ 10%) et d’autres pretimon collagéniques [1]. Les fibres de
collagéne qui sont alternativement déposées saongefdense puis sous forme lache donnent

I'aspect lamellaire de 'os. L’architecture osseasalivise en deux groupes :

L’os cortical, ou os compact, occupe 80% de la masseuse. La matrice osseuse représente
95% du volume tissulaire. L'unité élémentaire disti 0Sseux compact est constituée par un

ostéon, ou systeme de Havers. Les fibres de cokesgg sont orientées formant des structures

en lamelles disposées autour de canaux neuro-ea®subu canaux de Havers. L’os cortical

est parsemé de vaisseaux sanguins et lymphatigigesd 1).
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Chapitre | : Mise au point bibliographique sur les substitutseos et I'ostéoinduction

Figure 1: Structure générale du tissu osseux
(Source http://nucleusinc.coin

L’'os trabéculaire représente 10% du squelette diaellte. Il est constitué de travées
osseuses anastomosées entre elles constituantseaurdridimensionnel (Figure 2). La
matrice osseuse représente en moyenne 20% du valeroe tissu. Ces travées déterminent
des cavités contenant la moelle osseuse richelletresesouches hématopoiétiques desquelles

dérivent les lignées cellulaires sanguines.

Figure 2 : Structure osseuse d’'une zone trabéculaire
(Source www.spineuniverse.com

L'os contient des protéines non collagéniquesgetiae I'ostéocalcine, les sialoprotéines,
I'ostéonectine, ou les protéines morphogénétiqessuses (BMPs). Actuellement, 15 BMPs
ont été recensées (BMP1-15) [2]. Mise a part la BMjRi est une métalloprotéine [3], les
BMPs font partie de la superfamille des TGF-B §. ,Elles régulent une gamme diverse de
processus de développement pendant I'embryogenesen epériode postnatale. Elles
commandent la différentiation de plusieurs tissussenlo-squelettiques comprenant l'os, le
cartilage, les tendons et les ligaments. Les BM#&# groduites principalement par les
cellules osseuses et interviennent dans la formatéominéralisation, la cicatrisation ou le

remodelage du tissu osseux [6]. La plupart des Bptiesédent un potentiel ostéoinducteur.
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Chapitre | : Mise au point bibliographique sur les substitutseo et I'ostéoinduction

En effet, I'induction du cartilage et de I'os a étéservéan vivo avec BMP2, 3, 4, 5, 6 et 7,
soit avec des extraits osseux purifiés ou avec rdekcules recombinantes [5, 7, 8].
Certaines d’entre elles, telles que les BMP2 ebfit sléja utilisées en clinique pour la
régénération osseuse [9]. L'ostéoinduction indpide les BMPs a été considérée pendant
longtemps de type endochondrale [10]. Mais desestuécentes ont montré que selon le
support utilisé pour implanter les BMPs, ces degsénduisent soit une formation osseuse
endochondrale ou une ossification intra membranaiiresi, lorsqu’elles sont associées a des
éponges a base de fibres de collagéne [11], derbixyapatite [12] ou a des revétements
phosphocalciques, une ossification endochondrale asservée [13]. Par contre,
I'ostéoinduction est de type intra membranairedatslles sont implantées avec des supports
a base de fibres de verre ou des matrices osseusdables [11, 12]. En plus de leur
capacité d'initier la formation du cartilage et tiksu osseux, il a été démontré que les BMPs
jouent un role dans la promotion et I'entretien gbgnotypes cartilagineux et osseux [14 ,
15].

L’'ostéocalcine est une protéine spécifique du tiesseux qui présente une grande affinité
pour I'hydroxyapatite, mais sa fonction physiolagicexacte reste encore inconnue [16]. Les
sialoprotéines comme I'ostéopontine facilitent Hadion des cellules ostéoclastes a la matrice
[17]. L'ostéonectine est une protéine d'adhérenedadsubstance pré-osseuse (substance
ostéoide) au tissu osseux et interviendrait damsit@ralisation par la liaison du collagene a

la fraction minérale de I'os [18].

Au niveau cytologique, les ostéoblastes, les ogtésc les cellules bordantes et les
ostéoclastes caractérisent le tissu osseux (F8ure

Les cellules souches mésenchymateuses (CSM) saveit dans la moelle osseuse et jouent
un réle prépondérant dans la formation, la cicatiis et le remodelage du tissu osseux. Les
CSM peuvent se différentier ellules ostéoprogénitrices puis en cellules phécmlisées

telles que les ostéoblastes et les ostéocytes.

Les ostéoblastes sont des cellules mononuclée$ordee cubique, disposées en couches
monocellulaires sur les surfaces osseuses. Leohiasstes assurent en premier lieu la
synthése de la matrice osseuse extracellulairda@Eoie de type | et les protéines non

collagéniques) puis le tissu ostéoide. Ces cellplegluisent des enzymes (phosphatase
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Chapitre | : Mise au point bibliographique sur les substitutseo et I'ostéoinduction

alcaline) qui permettent le dép6t de cristaux dibygapatite et assurent ainsi la calcification

de la matrice.

Les ostéocytes proviennent d’ostéoblastes (1 eelut 40) intégrés dans la matrice osseuse
calcifite dans une logette appelée ostéoplaste. ast®ocytes possedent de long

prolongements et sont connectés entre eux, avasiésblastes et les cellules bordantes. Ces
cellules jouent vraisemblablement un réle de médaepteurs et sont indispensables au

maintien du tissu osseux.

Les cellules bordantes sont des cellules aplatielangées qui séparent I'espace osseux de
I'espace médullaire. Les cellules bordantes n'astdiactivité de synthése, néanmoins, il est
actuellement admis qu'elles sont capables, saodisi€nce de stimuli, de se multiplier et de se

redifférencier en ostéoblastes actifs.

Les ostéoclastes sont des cellules d’origine hémaddtique. Elles sont issues de la fusion des
prémonocytes. Ces précurseurs peuvent se différatimonocytes/macrophages, en cellules
dendritiques ou en ostéoclastes suivant les factprgsents dans leur environnement. Les
ostéoclastes sont des cellules multinucléées awgraille (50-100 pm). Ce sont des cellules
ostéorésorbantes capables de dégrader la matricératisée. L'ostéoclaste adhére a la
matrice osseuse calcifiée par une zone claire Ipérigue ‘clear zone’ ou des intégrines

membranaires se lient a des protéines matricielles.zone centrale est constituée de
nombreux replis membranaires ‘ruffled border sdaquelle se trouve la chambre de

resorption "lacunes de Howship" a l'intérieur dguelle I'ostéoclaste va dégrader la matrice

minéralisée. Puis, I'ostéoclaste se détache daerface.
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Ostdociasta

Ostéoblastes

canalicule
ERCOUpE
transversale

Matrice ossause Lacune de résorption

Figure 3: Les cellules du tissu osseux
(source http://homepage.mac.com/danielbalas

[.1.1. La formation et le remodelage du tissu osseux

Durant le développement embryonnaire, la formatienl'os se fait soit par un processus
d’'ossification endochondrale (Figure 4), soit pan yrocessus d'ossification intra

membranaire (Figure 5).

a) L'ossification endochondrale

Lors du développement embryonnaire et de la cnocssal’ossification endochondrale
concerne les os longs des membres, les cotedplaneovertébrale ou certains os du squelette
cranio-facial comme la base du crane, le septunalnas le condyle mandibulaire. Le
processus de réparation d'os endochondraux faitvemir un tissu cartilagineux transitoire
avec la formation d'un cal cartilagineux minéralg® résorbant secondairement pour étre
remplacé par du tissu osseux. Elle se déroule suplasieurs étapes :

Premiere étape : production d'un modele cartilaginet spécificité des cellules selon leurs
emplacements,

Seconde étape : différenciation des chondrocytepertrpphiques et vascularisation,

Troisieme étape : résorption des modeles cartiéagiret ostéogenese.
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Figure 4 : Ossification endochondrale
(Source Médecine/Scienge

b) L'ossification intra membranaire

Le processus d'ossification intra membranaire suatviors du développement des os plats.
Elle intéresse les os dits « de membrane » commeallatte cranienne, le corps de la
mandibule, le maxillaire ou le palais. Dans ce dadjssu osseux se forme directement a
partir de cellules ostéoprogénitrices, sans passagéagineux intermeédiaire.

Il s’agit de la formation d’osle novoa partir des structures membraneuses environndtites
débute par la condensation de tissu meésenchymatéux. départ, les cellules
mésenchymateuses baignent dans une substance enfmplogene. Progressivement, ces

cellules, dotées d'un grand pouvoir de différencrat se transforment en fibroblastes qui
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élaborent des fibres de collagéne entre les cslimiésenchymateuses et les fibroblastes. Ces
fibres se condensent en une lame au sein de lagledlcellules ostéoprogénitrices se rangent
le long des travées conjonctives. Une partie decedlsles se transforme en ostéoblastes

actifs. Ceux-ci synthétisent de I'ostéoide qui sEmala suite progressivement minéralise.

L’ossification progresse par continuité a partir @gntre et il y a formation d’'un réseau de
travées osseuses qui donne a I'os son aspect spandi'os formé au niveau de ces sites
d’ossification est de 'os fibreux qui sera totarhrésorbé et remplacé par du tissu osseux
lamellaire. Le tissu conjonctif qui entoure I'ososgieux se transforme en périoste; sa face
profonde élaborera, chez l'adulte, des lamellesewsss de tissu osseux compact qui

formeront les tables internes et externes de l'os.

Suture Suture
lambdoide corohale
Suture ~ Suture
sagittale interfrontale
™,
= , Coupe transversale
e N
Morphogenése T ey e
IS
w
Etablissement SN
de la suture . ;
/__— e ' - .
+ = j§ Délai=
Croi . | @espace
roissance ) ) bersistant
— __"‘x__ _F_______—__
——— | ¥
e o
w k\"—'_’_ﬂf i 3
: —— Accélération =
Fusion = = craniosynosiose

SR .

et ossification [ *\ ]

Figure 5: Ossification intra membranaire (crane de souwigiirs)
(Source Médecine/Scienge
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c) Le remodelage osseux

Au cours de la vie, le tissu osseux passe par dases de formation et de résorption. Ce
processus de remodelage est essentiel pour le vellmuent de la matrice osseuse et
contribue a améliorer les fonctions mécaniques étboliqgues du tissu osseux. Que ce soit
dans I'os compact ou trabéculaire, il existe urigédonctionnelle de remodelage constituée
de deux types de cellules comprenant un sous grosfEpclastique et un sous groupe
ostéoblastique dont les activités métaboliques étvoitement liées. Les phases de résorption
et de formation assurées par l'unité fonctionndiberemodelage donnent lieu & une unité

structurale appelée « Ostéon ».

Phase de résorption I'os ancien est résorbé par les cellules ostéoglees provoquant la
formation de lacunes le long de la surface inadativeme travée osseuse. Au niveau de cette
zone de résorption, le pH est acide ce qui induitlissolution de I'hydroxyapatite et par
conséquent la libération des minéraux (calcium lkbsphate). A la fin de lactivité
ostéoclastique, les cellules macrophagiques irgenant sur les surfaces des lacunes et la
phase d’'inversion commence par une invasion osiétgle pour entamer la formation de la

matrice osseuse (Figure 6).

Phase de formation le recrutement des ostéoblastes au fond de landapermet une

apposition d’'une nouvelle matrice collagénique. t€anatrice non minéralisée appelée
« ostéoide » sera secondairement minéralisée deiquinférera sa solidité. Les ostéoblastes
synthétisent des facteurs de croissance régulamt peopre métabolisme, des facteurs
paracrines qui vont influencer le métabolisme delules voisines (interleukine, facteurs

stimulant la formation ou l'activité des ostéoaa¥t
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Figure 6: Les cycles du remodelage osseux
(Source Servier Medical ait

1.1.2. Les pertes de tissu osseux

Les pertes de tissu osseux ont diverses originesumatismes (fractures), résection de
tumeurs osseuses, chirurgie du rachis, infectiossé¢myélites). Elles peuvent également
résulter de certains déséquilibres métaboliquesdeudéveloppements pathologiques du

squelette (Maladie de Paget, ostéoporose).

En traumatologie, les os sont parfois rompus a ealisnpacts accidentels ou parfois
subissent des forces lors de pratique de certainegités sportives qui aboutissent a des
microfissures qui fragilisent la structure osseyd®-21]. Dans de nombreux cas,
immobilisation permet une cicatrisation et unensolidation sans intervention chirurgicale
(Figure 7). Cependant, les fractures des os lotilgis,(fémur) avec retard de consolidation
(pseudarthroses) représentent environ 10 000 gagnpen France [22-24]. Le traitement de
référence de ces fractures est la greffe osseustoguwe mais cette derniere présente des

complications au niveau du site de prélévemennetapproche chirurgicale plus large.

Les tumeurs osseuses primitives (ostéosarcomesyeoondaires (métastases) nécessitent

parfois I'exérese chirurgicale de masses importadee tissu osseux [25, 26]. Les tumeurs
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osseuses primitives malignes ont une prévalengad@sia 1,5 million de patients par an dans
le monde, environ 300 cas par an en France, ettaffeessentiellement une population jeune
(<40 ans). Les métastases osseuses sont partoudiat fréquentes (60 a 80 % des cancers).
Les traitements actuels font appel a la chirurgeéfese large sans comblement) et a la

chimiothérapie avec de nombreux effets secondii@s

Les ostéopathies vertébrales ont diverses origitiesimatismes, infections, malformations,
parfois suite a des complications de traitements ddaterventions chirurgicales ou
orthopédiques. Elles se présentent sous différefioieses : fractures, arthrose vertébrale,
discarthrose, hernies discales, etc. Les traitesndes ostéopathies vertébrales évoluent de
plus en plus allant de la kinésithérapie (lombagigsqu’aux cas les plus complexes qui
nécessitent de intervention chirurgicales lourd&ss dernieres requiérent des dispositifs de
fixation (arthrodeses vertébrales) pour la consdith des fractures incluant souvent une

substitution osseuse.

Les infections osseuses: les ostéites ou ostédesjélsurviennent surtout apres des
complications de traumatismes (fractures ouvertgsyurgie osseuse (plaies surinfectees).
Les infections osseuses sont d'origine bactérienmgotique ou parasitaire [28, 29]. Le
terme d’ostéomyeélites est réservé pour les infastidorigines hématogeneSette derniere
nécessite des traitements lourds et fastidieux pesr patients atteints: traitements
antibiotiques par voie intra veineuse et parfois idéerventions chirurgicales lourdes (pose de
drain au niveau des articulations) qui imposent lolegues périodes de traitement et
d’hospitalisation [30].

Certaines pertes osseuses résultent de patholap@adie de Paget [31], 'ostéoporose [32],

maladies auto-immunes [33]. L'’exemple le plus coasul’ostéoporose qui touche surtout les
femmes a la ménopause mais des cas ont égaleraartisatrvés chez les hommes [32]. Cette
pathologie se caractérise par une perte de la nusssise et |'altération de l'architecture

osseuse et par conséquent une importante fragilisdtl squelette et augmentation du risque
de fractures [34].

D’autres maladies du squelette sont dues a desufacténétiques, mutagenes (substances
toxiques) et donnent lieu a des malformations asseu(hypertrophique, atrophique,
déformations, etc.) [35, 36].
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1.1.3. La cicatrisation osseuse

Aprés une perte osseuse, le processus de la liépapatysiologique se déroule en plusieurs
étapes. Au départ, il se forme un épanchement @ué&\par la formation d'un hématome

accompagné par une invasion cellulaire (Figure 8).ePar la suite, cette réaction évolue par
une phase d’inflammation pour résorber les élémaptptotiques (cellules, organites et
éléments tissulaires) et les débris osseux. Pemndttet étape, les polynucléaires neutrophiles
et les macrophages envahissent le site pour rdéisedébris et les microorganismes. Ces
cellules vont libérer des médiateurs biochimiques apissent sur les cellules avoisinantes
(fibroblastes, cellules souches). L’épanchementidign évolue par la suite en cal osseux
pour lier les extrémités osseuses, une néovassaliam apparait et une matrice collagénique
extracellulaire riche en cellules ostéoprogénitri@st ainsi formée. Ces cellules donnent
naissance a des ostéoblastes qui se différenciégent le tissu ostéoide, qui se minéralise
et le cal osseux acquiert sa rigidité.

Périoste rompu

Caillot de la fracture

Périoste
Cellules ostéogéniques du Périoste

Cellules ostéogéniques de I'Endoste

Moelle

Figure 7: Schéma d’une fracture (1 & 10 jours)
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Périoste

: Néoformation osseuse (cal externe)

. llots cartilagineux résiduels de la néoformation

Figure 8 : Cicatrisation suite a une fracture
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1.1.4. Les défauts osseux de taille critique

Dans certains cas, la perte osseuse est excessivemportante et ne peut cicatriser
spontanément a cause de I'éloignement des bergaéfdut. Dans ces cas, on parle de défaut
de taille critique (Figure 9, Tableau 1). SchmitzHellinger, ont définis le défaut osseux de
taille critique, par la plus petite fracture ossewgli ne cicatrise jamais par la formation
osseuse durant la vie d’un individu [37]. Cetteird@abn a été revue par Hollinget al, elle a

été comparée aux défauts dont les berges sonhéksget qui cicatrisent par une combinaison
d’'os et de tissu fibreux et par conséquent occasida perte de la fonction osseuse. lls ont
conclu que le défaut de taille critique cicatrise@un tissu fibreux mais pas avec de l'os
[38].

(a) . ') N\

4 % e
LN
o° P
..
®
®e ® oe S °®
Comblement osse
Pérte osseu Début de cicatrisatic

Comblement fibreL

Figure 9: Comblement de défauts osseux.
(a) défaut cicatrisable, (b) défaut de taille que OTC)

La classification d’'un défaut osseux dans la caiégie perte non cicatrisable dite « défaut de

taille critique » varie selon :

La morphologie osseuse la cicatrisation varie selon le type d’ossificatialintra

membranaire ou endochondrale) qui dépend de letgtaucorticale ou trabéculaire de I'os.
Le site: un défaut osseux de 5 a 10 mm cicatrise naturelierau niveau des membres (os

longs) ne pourra pas cicatriser seul au niveau dade la main ou en région maxillaire et

nécessitera I'apport d’'un matériau de comblemartbfaeffe, allogreffe, substitut osseux).
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Les contraintes mécaniques exercées sur le squétefiation de microfissures), retardent la
cicatrisation osseuse. Aussi, les fractures inetalftal osseux fragilisé) conduisent a des

défauts non comblés par le tissu osseux.

L’individu : I'état de santé, le sexe ou I'age du patient siest éléments qui jouent un role
important sur la capacité de I'os a cicatriser. dffet, un défaut d’une taille donnée peut
cicatriser naturellement chez un enfant, par cocgreéfaut ne cicatrisera pas spontanément

chez un sujet agé ou atteint d’une pathologie (p&téose).

Tableau 1 :Défauts osseux de « taille critique » chez diffegsrespeces

Espece/Site Calvaria Mandibule Os Longs
Jeune 8 mm (56%) Fibula
* A *
Rat Adulte 8 mm (12%) 4 mm (24%) Fémur 6 mm (12%) ((Slg*r;]
Lapin 15 mm (36%) 5 mm Fémur Radius
10% d'os en 48* 60x10 mm (12*) | 6 mm (20%)
Chien 20 mm (24%*) > 45 mm .Ulna
1,5 fois> @ de l'os
liaque Fémur | Métatarse
Chevre/Mouton - 170x3 | 99x10 | (Distraction)
mm mm 25 mm
4°M Métatarse
Cheval - Distraction de 4 mm
(16%)
Au moins
25 %
Primates > 15 mm De la -
(24%) |
ongueur
mandibulaire
Homme i Carpe/Métacarpe/Maxillaire
5-10 mm

Mesure de la cicatrisation osseuse aprés créatioéfauts (*semaines)
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|.2. Les propriétés du substitut osseux idéal

Le substitut osseux idéal doit permettre le comel@nde pertes importantes du tissu osseux
et assurer toutes ses fonctions. Afin d’atteine® abjectifs, ce substitut osseux doit posséder
certaines propriétés.

Initialement, le substitut doit pouvoir combler dd&fauts osseux de formes complexes en
assurant un contact intime avec les tissus adjgcéntloit s’adapter au site anatomique a
combler et est généralement disponible sous diffése formes: granules, formes
anatomiques adaptées ou injectables. Il ne doitppagoquer de réaction inflammatoire
chronique ni de rejet, donc il doit étre « biocotiiga ». Il doit s'intégrer parfaitement et
favoriser la repousse osseuse en fournissant yrosgux cellules qui synthétisent la matrice
osseuse extracellulaire. La matrice formée, mirg&adt constitue a son tour un support pour
la néoformation osseuse. Cette apposition osseaise tissu fibreux d’interposition est
appelée « ostéoconduction ». Le substitut doit efgaht permettre la libération ou la
concentration de facteurs ostéogéniques ainsi euse nadédiateurs cellulaires tels que les
BMPs, cytokines, etc. Ces molécules sont nécesgairer le recrutement de cellules souches,
leur différenciation en cellules ostéoprogeénitriggsrmettant a des cellules spécialisées
(ostéoblastes) de produire une matrice osseusacekltraire. Le substitut doit donc induire
une néoformation osseuse, c’est la propriété «ébasduction » [39]. Idéalement, le substitut
osseux doit présenter des propriétés mécaniqueshgeode celles du site osseux a
reconstituer afin d’assurer sa fonction de soutienmatériau de comblement idéal doit étre
totalement substitué par un tissu osseux matuseppriétés de résorption doivent donc étre
en adéquation avec la néoformation osseuse. Eilfidpit étre disponible en quantité
suffisante pour permettre la reconstruction dewéfasseux de grande taille.

En résumé, les propriétés du substitut osseux pialent étre définies comme suit :

L’'Ostéogenese Selon Friedenstein en 1966, c’est la formationeass par des cellules

ostéoprogénitrices spécifiques [40].
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L’Ostéoconduction: Damien 1991, décrit 'ostéoconduction comme laac#p d’'un substitut
(greffe ou matériau) a favoriser un développemeasculaire ainsi que des cellules
ostéoprogénitrices a partir du site receveur [41].

Davies en 1998, définis I'ostéoconduction commprtcessus par lequel I'os est dirigé dans
la structure du matériau : pores, canaux. Ou lugidn de I'os a partir de la surface du
matériaux précédé par une invasion de cellulesogétéques différenciées [42]. Cette
intégration spécifigue de la surface d'un substipar liaison directe avec I'os sans

l'interposition d’un tissu fibreux, est appeléeémgienése par liaison [42].

En 2001, Albrektsson décrit I'ostéoconduction mardépousse osseuse sur une surface. La
surface ostéoconductrice, est celle qui permetrepeusse osseuse dans les pores, les canaux

et sur sa surface [43].

L'Ostéoinduction: Aprés lidentification de l'ossification ectopiqueers la fin du 19me
siecle par Senn [44]. Plusieurs chercheurs seist@ressé au sujet et difféerentes études ont

été menées jusqu’au milieu du*PBsiécle [45-49].

En 1967, Urist définie I'ostéoinduction comme lecadisme conduisant a la différenciation
cellulaire d’'un tissu donné en phénotype ostéobjast suite au contact ou d'effets
physicochimiques d’un autre tissu [50]. A cetteipde seuls quelques tissus ont été reconnus

avoir cette capacité : la matrice osseuse démiséeatt I'épithélium urinaire.

En 1968, Friedenstein donna la définition suivantd’ostéoinduction est la capacité d’'un
matériau a recruter des cellules souches non difté¢es pour induire une lignée

ostéogénique afin de former des cellules ostéopitges » [51].

WIison-Hench (1987) proposa une définition pousté@induction comme étant le processus

par lequel I'ostéogenese est induite [52].
Albrektsson (2001), décrit le terme « ostéoinductigar des cellules primaires pluripotentes

non différenciées qui sont stimulées d’'une manared’'une autre pour se développer en

lignée ostéoprogenitrices [43].
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|.3. Les greffes osseuses

Les pertes de tissu osseux nécessitent une stibstipour conserver l'intégrité et assurer les
fonctionnalités mécaniques et biologiques du sdigelee comblement et la régénération des
pertes osseuses est un défit majeur dans la cigrarthopédique, maxillo-faciale, du rachis
ou en traumatologie. Actuellement, il existe un rda@ trés varié de greffes osseuses
d’origine biologique ou de substituts osseux sytigués. Nous présenterons ici un apercu des

matériaux et des techniques utilisés dans la sutisti osseuse.

Les greffes osseuses d’origine biologique occupaatpart prédominante dans le domaine de
la chirurgie osseuse [53]. Elles demeurent aujdwridle substitut le plus utilisé dans le
comblement des défauts osseux [54, 55]. Les greffeseuses sont utilisées dans la
régénération du tissu osseux et peuvent provenipadient lui-méme (autogreffe) ou d’un
donneur (allogreffes). Elles permettent de rétaldirffonction et de maintenir l'intégrité
tissulaire osseuse en favorisant la cicatrisatiola eevascularisation [56, 57]. Les substituts
osseux synthétiques développés ou en cours deoggeshent sont concus de maniere a

mimer le comportement des greffes biologiques 558,

1.3.1. La greffe osseuse autologue

L’autogreffe osseuse est considérée comme le «lmo@eréférence » dans la reconstruction
et le comblement des défauts osseux grace a I'absimréaction immunogene [41, 60-63].
Elle est « ostéogénique » car elle apporte des egltsmintrinseques tel que les cellules
ostéoprogénitrices et des facteurs de croissana@sgurent une continuité tissulaire [55]. Elle
est « Ostéoconductrice » par sa structure trabiéeutaiisqu’elle permet I'adhésion et la

différenciation des cellules ostéogéniques et assue diffusion du tissu osseux. Elle est
considérée « Ostéoinductrice » car les greffesusssefavorisent une différentiation des
cellules souches vers des cellules ostéoprogésstqai donnent la formation du tissu osseux

par la présence de protéines osseuses (Tabled]2) [

L’'autogreffe osseuse a été initialement utiliséarpa reconstruction osseuse en chirurgie

craniofaciale puis plus largement dans les autngsirgies osseuses (orthopédie, arthrodese
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vertébrales, etc.). L’'autogreffe osseuse se préssmis différentes formes selon le besoin
(blocs, fragments, morcelée ou semi liquide pairatpn iliaque). Elle peut étre utilisée

seule ou associée a des substituts synthétiqugwirnape de I'autogreffe osseuse consiste en
la transplantation d’un prélévement osseux la azolablement est nécessaire. Le greffon est
prélevé soit en zone trabéculaire, soit en zongced® ou encore cortico-trabéculaire si on a

besoin d’'un greffon qui posséde également des igtéprmécaniques [64].

L’autogreffe osseuse est généralement prélevéeivmawn de la créte iliaque, condyles
fémoraux, plateau tibial, péroné, cotes ou de laphyse maxillaire. Suivant le site et la
technique de prélévement, la greffe autologue astwlarisée ou non vascularisée. Cette
propriété est nécessaire dans le remplacement gleesgés osseux de taille importante
(reconstruction maxillaire, segments importantsdas os longs) et nécessite dans la plupart
des cas une chirurgie lourde avec des techniquegrdeision (microchirurgie). Le
prélevement autologue vascularisé peut étre prédevdiveau de la créte iliaque, cotes,
péroné mais les sites donneurs de prédilection smmtcrétes iliaques antérieures et
postérieures (Figure 10) [65]. L’autogreffe n’eiie évidemment aucune réaction
immunologique. Cependant, parmi les cellules gesffépeu survivent a la transplantation
[66]. La vascularisation d’un segment autologuestiture un élément clé dans la viabilité de
la greffe, elle constitue un critéere de choix emparaison aux greffes non vascularisées et
aux allogreffes [67]. Le greffon prélevé en zonabéculaire, est revascularisé plus
rapidement que le greffon cortical et permet lavieud’'une fraction plus importante de

cellules.

Figure 1C: Prélevement et aspect d’une autogreffe osseusseau de la créte iliaque
(Sources www.maitrise-orthop.corrhttp://nucleusinc.coin
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Bien que l'autogreffe osseuse réponde aux exigeméesssaires a la reconstruction osseuse,
son utilisation est souvent associée a quelquesudnients non négligeables. Elle n'est en
outre pas toujours possible puisque la taille aiffgn prélevé est limitée en quantité (environ
20 cn?). Le prélévement du greffon nécessite un secdrcgiératoire par chirurgie invasive
ceci induit une morbidité pour le site donneur [®B8], prolongation de la durée de
lintervention [69], augmentation de la sensibiligd les risques d'infections [70]. La
technique de prélévement ainsi que le temps passé ke prélevement et I'implantation
conditionnent en partie la viabilité de la greff@6]. La viabilité de l'autogreffe apres
limplantation, dépend de la survie et I'implicatides cellules dans la néoformation osseuse

ainsi que l'implication des facteurs ostéogéniques.

Un des inconvénients qui réduit considérablemerst ¢apacités de comblement de
'autogreffe est sa forte résorption et ses pro@siénécaniques relativement faibles. L'usage
de fragments osseux dans la reconstruction du d@oadditif appelés « Bone paté », est un
élément concret qui démontre les limites de l'atgtig. En effet, ce greffon est utilisé pour
optimiser la cicatrisation en substituant la greféecartilage, mais le greffon autologue reste
limité par une forte resorption [54]. Kruyt, a diéame forte résorption de fragments osseux
implantés en site musculaire chez la chéevre [7&F Butogreffes morcelées ou sous forme de
blocs, dévitalisées (bain d'azote liquide) ont &italement résorbées apres 12 semaines
d’'implantation. Cette étude ne prouve pas que aieiment thermique fat responsable de
cette résorption car l'auteur a observé une foésonption aprés seulement 5 semaines
d’'implantation d’une autogreffe corticale. Cettsaéption est probablement liée a la viabilité
de la greffe dans le site de transplantation etilteésdu remodelage osseux « creeping
substitution » phénomene déja décrit par Axhau3eh [Ce principe a €également été décrit
par d’autres auteurs [73]. De Bruyn propose quettmrption de l'autogreffe est due aux
cellules ostéoclastiques résiduelles et viables tagreffon apres son implantation [74]. Des
études récentes confirment les mémes hypotheésesuaeevariabilité du taux de résorption
allant de 30 a 90 % a partir de trois mois de rsttantion avec des fragments mandibulaires
[75]. Cette différence est due probablement a lgphmaogie du greffon (morcelé, cortical ou

trabéculaire) et aussi lié au site de prélevenméhnt [/ 7].

La forte résorption de la greffe osseuse fraichenmeplantée peut étre liée aux mécanismes

immunologiques qui augmentent la résorption [54].
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Tableau Z: Les propriétés des autogreffes et allogreffes ceseu

Greffe osseuse Structure Ostéoconduction Ostéoindign Ostéogenese
Autogreffe
Trabéculaire - ++ o+ it
Corticale o+ + i i
Allogreffe
Trabéculaire
Congelée - ++ + .
Congelée-lyophylisée - ++ + -
Corticale
Congelée +++ + . i
Congelée-lyophylisée  + + - -

(D’aprés Giannoudist al 2005)

1.3.2. Les greffes osseuses allogéniques

L'allogreffe est utilisée comme alternative pour riemplacement de l'autogreffe surtout

lorsque la quantité requise pour substituer untepEseuse est importante. Elle est largement
disponible et ne requiert pas un second site amésasur le receveur. Cette greffe demeure
cependant moins utilisée en comparaison aux autegret aux matériaux de synthése a
cause des risques liés a son utilisation : réactionmunogenes, risque de transmission de

maladies (virus).

Le greffon allogénique est prélevé sur un individuonneur » autre que le patient a
'occasion de prélevements opératoires : aprésauheoplastie totale de la hanche ou lors de
préelévements multiples, il peut également provdeiprélévements de cadavres. Les sites de
prélevements sont nombreux : 0os longs, articulatienfragments divers. Selon le site de
prélevement, la morphologie de ce greffon varidedgant. Il est utilisé sous forme de blocs,

de fragments, morcelés ou en poudre ; adaptéeas Ieslbesoins de comblement.

La matrice osseuse déminéralisée (DBM) qui provimi’'os cortical est utilisée depuis le
19°™ siécle. Mais elle a été décrite pour la premiéis par Macewen qu'au début du28
siecle, pour le comblement de défauts suite a siEomyélites [78]. Depuis, plusieurs études
ont été menées et les techniques de préparatioDBlgsse sont largement améliorées. Les
travaux sur les DBM se sont approfondies a pad# années 70 notamment par Urist [79].
Actuellement, elles sont utilisées dans la suligiituosseuse comme solution alternative aux

autogreffes lorsque les indications I'exigent: omstruction d’'un segment de taille
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importante. Néanmoins, leur utilisation et les nmézrmes par lesquels elles permettent la
reconstruction osseuse restent sujets a discudspris plusieurs années.

Les DBM sont dotées de propriétés ostéogéniqueseltes contiennent des facteurs de
croissances et des BMPs. Ces protéines induisentdifférenciation des cellules souches
mésenchymateuses et stimulent la prolifération (AeP/I'activité cellulaire (fibroblastes)
[80]. Certaines études se sont intéressées auxigbésp ostéoinductrices des DBM [8, 81].
Les matrices déminéralisées ont été étudiégsro etin vitro. Plusieurs modeéles animaux ont
ete étudiés et les matrices ont été implantées diffiégsents sites ectopiques (sous cutanés,
intramusculaire) aboutissant a des résultats Magabn relation avec la nature des greffes
utilisées. Cependant, le greffon allogénique prigsdas propriétés ostéogéniques inférieures
par apport a I'autogreffe, une résorption plusdapune néoformation osseuse moins rapide

ainsi que des risques immunogenes [41, 54].

Les greffons allogéniques requierent différentelni@ues de manipulations et de préparation
pour les rendre aptes a lutilisation (traitement®rmiques, chimiques, stérilisation,
déshydratation et suppression des agents immun®déelseque les protéines) [82, 83]. Ces
traitements permettent I'élimination des cellulesseuses, cartilagineuses, vasculaires et
hématopoiétiques présentes dans limplant allogéniqinsi que les glycoprotéines
membranaires qui sont particulierement immunogebe® irradiation par rayonnement

peut étre effectuée apres lyophilisation de |a gurgon.

Par contre, ces techniques de préparations altéererdu moins, diminuent les propriétés
ostéoconductrices et ostéoinductrices des allegpefb4, 84]. Le développement de
I'utilisation des greffes allogéniques demeureméme a cause des risques de transmission
virale [41]. Les techniques de traitements des fgsefallogéniques présentent des
inconvénients mais aussi des avantages. La réaatimunologique au greffon allogénique,
essentiellement a médiation cellulaire, est mé#risar le mode de préparation et de stockage
de ce greffon. Ainsi, le degré de compatibilitérené greffon et le receveur est modulé avec
l'état des capacités immunologiques du receveuefféf principal de cette réaction
immunologique serait d’'inhiber ou de retarder lactdarisation du greffon ou sa colonisation

par les cellules osseuses et les ostéoclastes.

Malgré ces réserves, les greffes allogéniques smrjours utilisées, qu’il s’agisse d'un

greffon unique ou de fragments multiples : lorsrelgrises de prothéses articulaires afin de
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combler des pertes de substance liées a une astémlyour de la prothése, ou dans le cadre
de la reconstruction de grandes pertes de substeserise, par exemple apres I'exérése de
tumeurs [64].

1.3.3. Les xénogreffes

Les xénogreffes sont obtenues principalement d’ankn(os bovin) ou de corail. Elles
représentent une source illimitée de matériaux peweconstruction osseuse humaine, mais
leur utilisation doit d’abord étre sécurisée. Elésentent les mémes inconvénients que les
allogreffes (risques immunogéenes, contaminatian).eAvant leur utilisation, les xénogreffes
doivent subir des traitements avec des solvantd’autres procédeés (traitement thermique)
afin de les rendre plus slres. Malgré toutes césaptions, il 'y a pas d’études a notre
connaissance qui décrivent leur transformation emiable. Leur utilisation peut induire une
réaction immunologique prolongée et aboutir a keéguestration par une large couche de
tissu fibreux [85]. Malgré ces inconvénients, ellegnstituent une source importante
d’hydroxyapatite, apres traitement thermique d’ositb (1200-1300°C). Durant cette étape la
matrice organique est calcinée et ne sera consewéda phase minérale présentant une
porosité équivalente a celle de I'os trabéculaire.

Le corail naturel est utilisé comme xénogreffe ddas comblement osseux, il est
biocompatible et résorbable [86]. Il est utilisénsgldes reconstructions osseuses en chirurgie
maxillo-faciale [87], arthrodése vertébrale [88]cetnblement des défauts en parodontologie
[89]. L'intérét de son utilisation réside dans wticture poreuse propice a l'invasion et a la
prolifération des cellules humaines. Il est disptssous différentes formes qui sont obtenues
par usinage ou par broyage. Il est constitué deocate de calcium mais peut étre convertit
en hydroxyapatite par un procédé hydrothermal daessolution phosphatée [90].

Les traitements chimiques ou thermiques des xéffegrevisant a pallier aux réactions

immunogénes induites apres leurs implantationsjndiemt considérablement leurs capacités

régénératives et limitent leur utilisation dansiéenaine de la substitution osseuse.
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l.4. Les substituts osseux synthétiques

Les limitations des autogreffes, allogreffes et ogreffes justifient le développement de
substituts osseux synthétiques. lls sont généralenh&finis comme matériaux non viables
qui interagissent avec les milieux biologiques [9Epuis plusieurs décennies, différents
biomatériaux ont été développés, étudiés et wildains la substitution osseuse (alliages de
meétaux, polymeres, biomatériaux a base de phosplatealcium, etc.) [56, 92]. Les
substituts osseux synthétiques sont largement wiisies, ne provoquent pas de réactions
immunogénes, sont bien tolérées et ils possédeat piepriétés biologiques qui se
rapprochent de plus en plus des greffes osseuabie@l 3).

Les polymeres et collagénes sont utilisés dansdanstruction osseuse comme vecteurs de
greffes ou de substituts osseux pour le comblemertéfauts avec des formes complexes et
répondre a des indications précises (injectabl@usse controlée, etc.). Ces formules sont
concgues pour le maintient de I'ostéogeénicité ettBoconduction. Les combinaisons polymere
ou collagéne avec un substitut telle que les céyaesi sous forme injectable, apportent une
porosité par I'espace entre grains nécessaire diffiasion des fluides biologiques. Ces
formules permettent d’améliorer les techniques afdbchirurgicales afin de rendre les
interventions moins invasives [93-95]. Les membsade collagenes sont utilisées dans la
reconstruction de larges segments osseux « Guidad begeneration » [96]. lls existent
plusieurs types de substituts synthétiques maisdeamiques phosphocalciques demeurent
les plus utilisées [55, 97].

Tableau 3 : Substituts des greffes osseuses

Substituts Caractéristiques
Phosphate de Calcium Ostéoconduction
Ciment phosphocalcique

Céramiques

Collagéne

Polyméres synthétiques

DBM Ostéoinduction
BMPs

Facteurs de croissance

Thérapie génique

Moelle osseuse aspirée, greffes composées  Osté&mgembinée

(D’apres Giannoudist al. 2005)
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Les substituts osseux a base de céramique phosgilqaeautilisés dans le comblement des
pertes du tissu osseux, posseédent une composhionqtie relativement proche de la partie
minérale de l'os et des dents [98]. Grace a letmsctsires et propriétés biologiques, ces
céramiques sont bioactives, biocompatibles, ostéhatirices et parfois ostéoinductrices
[92].

Plusieurs céramiques phosphocalciques ont démentiéars capacités spécifiques
d'utilisation [41, 86]. En effet, I'hnydroxyapatiteaturelle (corail ou dérivés d’'os bovin) ou
synthétique, a été reconnue comme substitut deeréfé dans certaines applications cliniques
[41]. Caractérisée par la lenteur de sa reésorpfimygroxyapatite a démontré sa capacité dans
I'augmentation de la créte alvéolaire et dans feplessage de défaut parodontal. A cause des
difficultés rencontrées quand a I'utilisation dautogreffe osseuse en orthopédie, I'utilisation
de blocs d’hydroxyapatite poreux a servis dansdmbiement de défauts aprés résection
tumorale ou fusion spinale des corps vertébrauxtillsation des céramiques a base de
phosphate de calcium tricalcique a servi dans hebdement des défauts suite aux pertes des
tissus péridentaires. En orthopédie, I'utilisataes phosphates tricalciques est généralement

indiquée dans les cas qui nécessitent des matégaarbables.

l.4.1. Les céramiques phosphocalciques biphasées

Parmi les biocéramiques, le phosphate de calciyhasé (BCP) présente le plus d’intérét

dans la reconstruction osseuse grace a ses peagpdétbioactivité contrblée.

Le phosphate de calcium biphasé « BCP » est uneciaen de deux phosphates de
calcium : I'hydroxyapatite « HA » : Ga(PQi)s (OH), et le phosphate tricalcique bétg-«
TCP »: Ca (PQy),. Le BCP est biocompatible et ostéoconducteur §88101]. Lep-TCP
étant plus soluble que I'H# vivo, la résorption du BCP est donc proportionnellgézax de
B-TCP qu’il contient. Les céramiques biphasées serb&nt d’'une maniere intermédiaire et
combinée entre une résorption lente grace a I'HAapide grace ap@-TCP. Néanmoins, la
vitesse de résorption peut étre contrdlée de mmaai€adapter a son utilisation (augmentation
ou réduction du ratio HA/TCP). Cependant, le rapport HATCP n’est pas le seul facteur
qui agit sur le comportement biologique de cesroéraes.
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a) Synthése et propriétés physico chimiques
Les céramiques phosphocalciques biphasées soritenseiet préparées par précipitation et
frittage a une température avoisinant les 1100°@][1Le rapport HAB-TCP peut varier
apres le frittage d'une apatite déficiente en cahci(CDA) suivant sa composition et le
rapport calcium/ phosphate (Ca/P) [90]. L'apatitficddente en calcium (CDA) peut étre
préparée par précipitation ou hydrolyse de phosptiiaalcium dihydrate (DCPD) de formule
(CaHPQ) 2H,0, ou a partir de phosphate di-calcium anhydre (BCde formule CaHPQ)
ou aussi de phosphate octocalcique (OCP) de for@ate,(PO,) 5H,O [90].

Les BCP sont disponibles sous difféerentes formestifules, granules, blocs : poreux ou
compacts). La macroporosité (taille des pores 200 est créée au sein du matériau en
additionnant des substances volatiles (naphtakr@e ou polyméres) avant frittage a haute
température, les proportions ajoutées de ces sulestalonnent lieu a une porosité et une
interconnexion variable. Cette porosité est nedesaax processus d’intégration biologique :
infiltration des céramiques par les fluides biotpgs, invasion, prolifération et attraction
cellulaire, repousse osseuse ainsi que la vassatam. La forme des pores dépends aussi de
la forme et de la nature du porogéne utilisé, efleavent étre rondes (billes d'urée) ou
géomeétriques (cristaux de sucre, paillettes ouquées de naphtaléne).

La microporosité (taille des pores <10 um) esekultat de la procédure de frittage. La taille
des micropores dépend de la durée et de la ternpérae frittage [102]. La surface
spécifique, la taille des cristaux et la micro naparosité ont une influence sur les propriétés

physicochimiques et sur les propriétés mécanigascéramiques [103, 104].

b) Les propriétés biologiques des céramiques phosptigcas biphasées
La réponse cellulaire et tissulaire induite en aontdes BCPin vitro ou in vivo est

comparable a celle obtenue par l'utilisation desffgs osseuses. Un substitut a base de
céramique phosphocalcique biphasée est :

Biocompatible: Ces matériaux ont démontré leur biocompatibiliég@ Pabsence de

réaction inflammatoire chronique favorisant I'éviddn normale des tissus avoisinants [105].

Bioactif : La bioactivité des céramiques correspond a unsoldison partielle ou

biodégradation du matériau dans le milieu et umeasuration locale des fluides biologiques
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en ions minéraux permettant la précipitation d'apatite biologique a sa surface. Cette
couche d’apatite biologique est responsable dénéaidn des cellules ostéoblastes produisant

la matrice osseuse extracellulaire [103, 106-108].

Ostéoconducteur Ce processus qui permet une repousse osseustraearberges
d'un défaut osseux sur un support résorbable omameent [109]. Grace a leur structure
poreuse (macropores), les céramiques sont col@nsele tissu osseux. Ainsi la répartition
de I'os sur la surface de la céramique est assuméda colonisation et la différenciation
cellulaire  [110]. Elle est accompagnée par la digsm/précipitation et

résorption/substitution osseuse, permettant I'irtégn de la céramique a I'os hote.

Les BCP permettent une diffusion et infiltrationsdftuides biologiques, suivi par une
colonisation cellulaire. Ces matériaux sont propiad’attachement, la prolifération ainsi que
'expression des cellules. Les cellules qui colentsles matériaux peuvent étre des
macrophages, cellules géantes, ostéoclastes (tiés)rmellules souches (CSM, CSS) ainsi
gue des cellules ostéoprogénitrices et ostéoblastasla synthese et la formation tissulaire.
L'ostéogenése et la résorption des matériaux coroemrdés le ‘9" jour a la surface et &
I'intérieur des macropores. Le recrutement des rogties, des cellules géantes multinucléées
permettent de résorber les matériaux alors quedasclastes résorbent I'os nouvellement
formé (notion du remodelage osseux) et aussi leémaat [102, 106, 111-113]. Ces
observations suggerent que le phénoméne de dissdigsorption devrait se produire avant
'adhésion et I'expression ostéoblastique [103,]106 bioactivité et I'ostéoconduction sont
favorisées par des substituts osseux poreux avegruamde surface d’échange et une bonne

perméabilité aux fluides biologiques.

Ostéoinducteur. C'est le mécanisme de différenciation cellulairé ajuouti a un tissu
osseux en relation avec des propriétés physicoghmsi dans un autre tissu [45, 91, 114]. |l
semble que la microstructure est un préalable gowme céramique soit ostéoinductrice. En
effet, certaines céramiques phosphocalciques bdelsafsittées a des températures comprises
entre 900 et 1100°C posseédent une microporositéunet macroporosité ouverte et
interconnectée. Lorsqu’elles possedent des poresl@fe600 um, elles favorisent la
colonisation cellulaire et la vascularisation. Lemporosité avec des pores <10 um permet

la diffusion des fluides biologiques et l'adsorptiale protéines. Ces -caractéristiques,
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procurent aux céramiques des propriétés d'ostéotimy c'est-a-dire qu’ils ont la capacité

d’induire la formation osseuse en site ectopiquesgtes, sous cutané, etc.).

|.5. Les biomatériaux ostéoinducteurs

Afin d’améliorer les propriétés biologiques des rbaériaux de substitution osseuse et
d’optimiser la cicatrisation des défauts osseuxailke importante, il est nécessaire d’évaluer
leur capacité a induire une ostéogenese en sitpigae. Des ossifications ectopiques

d’origine pathologiques ou traumatiques ont ét@oages [115].

En 1889, Senn a rapporté que I'implantation d’asatiéfié de chien favorisait la cicatrisation
des défauts de taille importante [44], mais cegaua était difficilement reproductibles [6].

En 1931, Huggins a observé une ossification ectmpigpres implantation de tissus mous
(parois vésicales) dans le muscle superficiel éddomen (rectus abdominis) de chiens
adultes [46]. Il a observé un tissu ostéoide apégsurs d'implantation, mais n'as pas trouvé
de tissu osseux minéralisé. A partir du®1Bet jusqu'au 28™ jour d’implantation, il a
observé un tissu osseux caractéristique (élémasssildaires et cellulaires), formé par
ossification intra membranaire. Ce type de stracast généralement présent dans les os de la
calotte cranienne, l'ilium et les omoplates [11&]. cours des années 30, Levander a constaté
une ossification au niveau de tissu musculairesuiine injection d’extrait d’alcool pur [47 ,
48]. Bridges en 1958, a observé une formationsik$ osseux et de cartilage dans des tissus
non squelettiques (capsule rénale, sous cutanée$ applantation de tissus dévitalisés ou
d’extraits tissulaires (cartilage épiphysaire, framts osseux) [45]. Ces observations ont déja
été constatées par Urist et MacLean en 1952, fawmattopique dans chambre antérieur de
I'ceil [48, 49]. Dans l'étude réalisée par Bridgees échantillons contenant du cartilage
hypertrophique dévitalisés et déshydratés ontréf@antés en site musculaire. Il a observé
une formation osseuse ectopique dans ces échaatilldes constatations I'ont conduit a
'idée que la formation osseuse ectopique est diee léération de substances chimiques,

telles que des protéines provenant du cartilagertrgphique [45].

C’est apres les études de Urist qui ont débutelr9&2 et jusqu’a la fin des années 60 que le
phénoméne de l'ostéoinduction devient une réaldie&nsifique [49, 117]. En effet, la

description de ce phénomeéne par l'utilisation derices osseuses déminéralisées (DBM) a
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convergé vers la théorie de I'implication des praé morphogénétiques osseuses (BMPS).
Apres Urist en 1967, c’est Friedenstein en 1968dgunina une définition de I'ostéoinduction,

qui est la capacité d’'un matériau a induire laélédhtiation de cellules souches en cellules
ostéoprogénitrices [51]. Winter et Simpson ont isé& une étude publiée dans la
revue Nature en 1969 sur la formation osseuse igo®pdans des éponges de polymere
polyhydroxylethylmethacrylate (pHEMA) [114 , 11&)ans cette étude, ils ont observé une
calcification au sein des éponges pHEMA suivie d'uréoformation osseuse en site sous
cutanée de porcs, et cela malgré le fait que cdérimax étaient implantés sans addition de
cellules ou de facteurs ostéogéniques (CSM, BMRsje a ces études, de nombreux travaux
ont démontré l'ostéoinduction par des matériaux retation avec leurs propriétés

physicochimiques, sans pour autant décrire le mgeenbiologique de ce phénomene.

L’ostéoinduction est une formation osseuse en siia squelettique. Elle implique la
différenciation de cellules souches (CS) vers daéablastes ainsi que le réle majeur des
protéines de la morphogenése osseuses (BMPSs).

Les phosphates de calcium semblent étre impliguésedfacon significative dans
I'ossification ectopique (Tableau 4). Dans ces miabé, la calcification par la précipitation
d’'une apatite biologique en surface semble préckdeéoformation osseuse [114]. En effet,
I'hydroxyapatite de synthése [119, 120, 121]ydlifoxyapatite naturelle (extraite de corail)
[120, 122, 123], les céramiques a base de phtsphealciquen, phosphate tricalciqug,
phosphate de calcium biphasé, les pyrophosphatts} [91, 124, 125, 126, 127, 128,
129, 130], les ciments phosphocalciques [124 ],184 revétements a base de phosphate de
calcium [132, 133] et les vitrocéramiques induiskn précipitation a leur surface d’'une
couche riche en phosphate et en calcium [134].

Tableau 4 : Ostéoinduction par les phosphates de calcium difiézentes espéces

Homme  Chien Porc  Babouins Singe Chévre Lapins

HA * * _ * * * *
BCP * * *
a-TCP *
B-TCP *
B-PP *
Ciment *

*

Vitrocéramique

(D’aprés Yang £t a l 1996)
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L’'ostéoinduction a également été observée dans ndaeriaux possédant une surface
bioactive mais ne contenant pas de phosphatedaenaael que le titane traités par la soude
[135, 136]. Ces matériaux présentaient une cadtiia in vivo par la précipitation d’'une

apatite biologique a leur surface. Habibovic et @eoot ont proposé d'éventuelle

concentration de protéines ostéogéniques endogéames cette couche d'apatite. Cette
concentration en cytokines pourrait expliquer tattion a la surface des matériaux et la
différentiation de cellules souches circulanteselfules ostéoprogénitrices [137]. Ripamonti
évoque également une concentration de BMPs endsg@eliiatérieur des biomatériaux [138].

Yuan en 2001, rapporte que les BMPs jouent un médgeur dans I'ostéoinduction par les
biomatériaux [139]. Cependant, ils existent defdihces entre I'ostéoinduction induite par

les BMPs et celle induite par les biomatériaux.

Les biomatériaux ne semblent pas induire d'ostéeggrectopique chez les petits animaux
[119, 140-143]. Inversement, les éponges de callageu les DBM contenant des BMPs

conduisent a une formation osseuse chez les romggues implantation sous cutanée ou
intramusculaire apres 3 semaines [144]. Cette ioa8dn ectopique induite par les BMPs

passe par la formation d'un tissu cartilagineussifastion endochondrale) alors que le tissu
osseux formé au contact des biomatériaux semblerser directement comme dans le cas
d’'une ossification intra membranaire [10, 122, 128a néoformation osseuse peut se créer,
soit a I'intérieur des pores du biomatériaux [, entre des granules de BCP [129]. Il est
primordial de rappeler qu'une ostéogenése en sitepigue est dépendante de plusieurs
facteurs. Pour qu'un matériau soit ostéoinducteir, doit présenter différentes

caractéristiques : macro microporosité et compmsithimique propice pour une ostéogenese.

1.5.1. ROle de la porosité et de la microstructure

La présence d’'une macrostructure et de cavitésconeectée au sein d’'un matériau est
indispensable pour la circulation des fluides lyadoes, 'acheminement des nutriments
nécessaires pour l'attraction des cellules et lafarénation osseuse. L’ostéoinduction a
toujours été observée dans des matériaux poreumct{ste en 3 dimensions) et plus
récemment entre des granules de 1-2 mm de BCPmRigia propose qu’'une géométrie bien
précise « des pores concaves » seraient plus fdeera |'ostéogenese en site ectopique

[145]. De part leurs propriétés physicochimiques téramiques phosphocalciques et les
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ciments phosphocalciques induisent une ostéoirmu¢til9, 121, 122, 124, 125, 127]. Une
néoformation osseuse a été observée a l'intériesipdres et a la surface des matériaux grace
a la bioactivité du matériau [124, 131]. Les rewdats phosphocalciques sur des surface
poreuses (titane poreux) ont également démontrésosteoinduction [133], mais elle a été
absente sur les surfaces de titane ou d'alliage&face dense. Les matériaux possédant une
macrostructure tels que les vitrocéramiques [13#4])eotitane poreux [135], ont induit une
néoformation osseuse en site ectopique.

La microporosité semble étre indispensable pouwthEsion, la différentiation des cellules
souches et la proliferation des cellules ostéogmsq[140, 146-149], ainsi que la
concentration de facteurs ostéogéniques (BMPS kine inflammatoires) qui semblent
jouer un rOle important dans la formation osseuse si#e ectopique [120, 122].
L’ostéoinduction, observée dans les ciments phasgbigjues, concernait essentiellement des
implants possédants une surface rugueuse [124, C8tfhins revétements phosphocalciques
sur les métaux poreux induisent une néoformatiGeuse en site ectopique. Il a été montré
gue des revétements composés de phosphate oaoea{€ICP) étaient ostéoinducteurs alors
gue le phénoméne n’a pas été observé avec un mex@té base d’'apatite carbonatée (CA).
Ces deux revétements phosphocalciques présentismicrostructures différentes : 'OCP
était composé d’'un enchevétrement de cristaux gloesle revétement de CA était beaucoup
plus dense [133].

En sus des phosphates de calcium, les vitrocérasidialumine et 'oxyde de titane avec des
surfaces microporeuses ont montré leur capacihéldire une ostéogenése en site ectopique
[134]. Comme il a déja été décrit, le titane etulfaine, ne contiennent pas initialement de
phosphate de calcium mais ont une capacité d’ieduire calcificationn vitro et in vivo
[135].

1.5.2.  Effet de la morphologie de I'implant : forme, taél quantité

La formation osseuse induite par les céramiquespitaralciqgues a été largement mise
évidence dans différents modéles animaux [120, 12§, 129, 130, 139]. Cependant,

guelques variations concernant les matériaux sprer@dre en considération, telles que :
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- La composition chimique

Plusieurs biomatériaux a base de phosphate descakont ostéoinducteurs (HA;TCP,
B-TCP, BCP, Ciments phosphocalciques?P,B-PP, etc.). Les céramiques TGP« )
et HA sont ostéoinductrices, mais les formes BCR/{IEP) possedent des potentiels

ostéoinducteurs supérieurs.

- Lataille, la quantité ou la forme de I'implant

L’ostéoinduction a été décrite au contact de biénaix de différentes morphologies
(blocs macroporeux, granules, particules, etc.pelinble également que la taille et la
guantité des biomatériaux jouent un rble majeur sdénstéoinduction. En effet,
Habibovicet al ont décrit une ostéogenese variable en fonctiota daille de I'implant.
Plus celle ci est grande, plus elle favorise lanfation osseuse. Cependant, I'effet de taille
n'a pas encore été élucidé, les détracteurs de logpiothese avancent plutét la stabilité de
limplant et la concentration des facteurs ostéapés au sein du matériau. Ceci pourrait
expliquer aussi I'absence d’ostéoinduction cherag®s rongeurs et autres petits animaux
(rat et souris), puisqu’ils ne peuvent recevoir mheglants de taille importante [119, 140,
142, 143].

1.5.3. Corrélation entre le modele animal et le site d’ilaptation

L'ostéoinduction observée au contact de céramiquessphocalciques est dépendante du
modele animal [127, 128, 139, 143, 150]. La fororatisseuse ectopique a été décrite chez le
lapin> la chevre> le mouton> le porc> le chiendeesinge (Tableau 4, 5). Actuellement, il
n'existe pas de mise en évidence de 'ostéoindugiar les biomatériaux a base de céramique
phosphocalcique seules chez le rat, ni la soures.phénoméne de formation osseuse
ectopique par des biomatériaux (HA) a méme étéreésechez ’homme ce qui indique la

capacité ostéoinductrice des phosphates de cadibih.

Pour obtenir une ostéoinduction évidente, les btérieux doivent étre implantés en site
ectopique (non osseux). Les sites de prédilection les tissus mous tel que les muscles et les
sites sous cutanés. L'implantation de biomatériausase de phosphate de calcium chez la

brebis ou la chévre en site intra musculaire es sotané, montre des différences de résultats
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entre les sites d'implantations et entre les ankn&eci pourrai étre lié a I'espece animale
[124, 130].

Tableau 5 : Néoformation osseuse en site musculaire apresirtgilon de BCP dans les
muscles de chiens en fonction du temps d’'implamtati

% os / Pore
50 %
40 % * * *
30 % *
20 %
10 % *
0 % * *
45 60j 90j 120 180j lan 2,5 ans

(D’aprés Huipin Y. These de doctorat, universitd_dielen, Pays bas)

|.6.Les mécanismes possibles de I'ostéoinduction pasle

biomatériaux

Apres implantation en sites ectopiques pendantiquus semaines, la formation d'un tissu
osseux minéralisé a été observée a l'intérieuré&tanciques macro microporeuses, pourtant
les matériaux n'ont pas été associés a des cetlulésdes facteurs ostéogéniques (cellules
souches, BMPs).

Bien que le mécanisme biologique précis menanbsdébinduction par les biocéramiques
demeure inconnu, plusieurs groupes ont prouvé ajpedsence des microstructure de surface
est un préalable a la formation d'os ectopique,[128]. Cette microporosité située entre les
grains de la céramique est liée a la températurkittege relativement basse mais dépend
evidemment de la poudre de phosphate de calciupratessus de fabrication et du temps de
frittage. En outre, la microporosité peut influentzecohésion de la céramiquevivo par la
dissolution des joints de grains (Figure 11). Celissolution est plus importante pour un
matériau microporeux qu'un matériau totalementéfritiense). Une dissolution partielle ou
biodégradation du matériau dans le milieu et umeasuration locale des fluides biologiques
en ions minéraux permettant la précipitation d'apatite biologique a sa surface. Cette

couche d’apatite biologique favorisant I'adhésioes ccellules ostéoblastes produisant la
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matrice extracellulaire osseuse et aussi par liaptism des BMPs aux matériaux favorisant
I'ostéogenése [103, 106, 107 , 152, 153].

Dissolution/re-Précipitation

Cellules souches d’apatite biologique

@
& ot
Ostéoblastes Y@ BMPs Microstructure
= @y 'y Y i 8

.de surface

Macropores

Figure 11: Ostéoinduction par précipitation d’'une apatitddmajue et adsorption de BMPs
sur la surface d’une céramique a base de phosgbaiaicium

Une deuxieme hypothése pourrait expliquer I'ostéoation est aussi liée a la microstructure
de surface. La dissolution des joints de grainsdes fluides physiologiques peut mener a la
libération de microparticules a proximité des braodéiques [109, 154, 155]. Ces
microparticules activeraient des macrophages, elbigdes géantes et des lymphocytes (Figure
12). Ces cellules libéreraient des meédiateurs led@ids (cytokines inflammatoires, protéines)
qui sont impliqgués dans l'ostéogenese et le renaggetlu tissu osseux. Les cellules de la
réaction inflammatoire pourraient par ce biais riaggr avec les cellules souches circulantes
ou sur d'autres types cellulaires (cellules ost@ggmitrices) afin d’induire leur différentiation
en ostéoblastes. La difféerenciation des cellulagises, la prolifération et I'activation des
cellules ostéogéniques permettent d’'assurer laugtamh d'une nouvelle matrice osseuse
extracellulaire. Cette cascade d'événements biplegi pourrait étre semblable a celle qui se
produit lors du processus de cicatrisation ossepses fracture. En effet, les débris et les
microparticules d'os minéralisé ont été observdsnterieur des fractures osseuses. Ces
microparticules sont d'abord dégradées par desopla@ges qui sont généralement les
premiéres cellules dominantes qui infiltrent lessdis et par des ostéoclastes [154-157]. Le
maintien de la réponse macrophagique est vitale lgoaicatrisation osseuse, celle-ci serait
altérée en cas de suppression de l'infiltration Iparcellules phagocytaires [158, 159]. Le
nettoyage des débris, des cellules mortes et pesi@nvironnantes suite a une fracture, est la
premiére étape assurée par les cellules phagaeytak ce moment les macrophages
phagocytent les particules et libérent des médiateellulaires (cytokines, protéines). Apres
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cette libération de cytokines, il y aurait un réerment de cellules souches par libération de
protéines morphogénétiques osseuses (BMPs) [18(, CBampagnet al, ont démontré que
les macrophages jouent un role important dansdatrisation osseuse, par leur implication
dans la différenciations cellulaire (cellules sesEimésenchymateuses) [160]. Aussi sur la
formation d'une matrice extracellulaire apres ldiean de protéines morphogénétiques
osseuses (BMP-6) par les cellules murines ainsilgi&MP-2 par les cellules humaines et
murines [160, 162]. Enfin, les macrophages libédast facteurs angiogéniques (VEGF, TNF-
a, etc.) et permettent une formation de vaisseawngusas [163, 164]. Ces vaisseaux
permettent un apport de cellules, de nutrimentdeefacteurs ostéogéniques par les fluides

biologiques.

Cellules souches

, Cytokines, BMPs

L L ’ v
@ _* -~ Macrophages/Monocytes

~ » @ ‘ _ Pré Ostéoclastes
= %© @ " O'

Ostéogenese

Microstructure

< 2 I~
4 )v,::‘ Y v T
%

Dissolution et .
libération de
: Microparticiiles-

Macropores

Figure 12 : Ostéoinduction par une céramique phosphocalateéet microparticules
et role de I'inflammation
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Conclusion

Les substituts osseux évoluent de maniere a remplactogreffe osseuse par I'acquisition
des ses propriétés biologiques et réparatriceapjprtent des solutions aux inconvénients
liés a son utilisation, a savoir : quantité limjtééficulté de prélevement, risques infectieux

ainsi que les contraintes liées a leur utilisapomprement dite (rapidité de résorption).

La préparation des matériaux de substitution ogsdog répondre a un cahier des charges
bien précis qui prend en considération les parawétavorisant I'ostéogenése (forme:
microstructure, macropores; composition : meilleapport entre la repousse osseuse et la
résorption du matériau). Ces substituts osseuxedbiassurer le comblement et la réparation
de défauts osseux de tailles importantes qui negrecicatriser spontanément et conserver la
fonctionnalité de la zone a réparer. Ceci passataldement par I'acquisition des propriétés
indispensables a un matériau de substitution ossdasbiocompatibilité, 'ostéoconduction,

voir I'ostéoinduction.

L’ostéoinduction par les biomatériaux est un phéaoenlargement décrit mais le mécanisme
biologique reste complexe et non déterminé. Le atement des céramiques
phosphocalciques macro microporeuses dans lesusnii®logiques et leur capacité a induire
une ostéogenese en site ectopique peut s’explpguatifférents processus. Deux mécanismes
ont été proposes pour expliquer la formation oss@sopique. Ces deux meécanismes sont

associés a la microstructure des céramiques.

Dans la premiere hypothese, la microstructure faautriser les phénomeénes de dissolution et
re-précipitation d'une apatite biologique sur larfaze des matériaux. Favorisant la
l'attraction, la prolifération et la différenciatiode cellules souches circulantes en cellules
ostéoprogénitrices.

Le deuxieme mécanisme possible de l'ostéoindup@pries biomatériaux pourrait étre lié au
re-largage de microparticules, due a la dissoluti@s joints de grain dans les fluides
biologiques. Cette libération de microparticules umpait provoquer une réaction
inflammatoire induisant la différentiation des alds souches en ostéoblastes [165]. Ces
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cellules pourraient coloniser la surface de lamégae et produire une matrice extra cellulaire

minéralisée et enfin le tissu osseux.
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Les objectifs de ce travall

Afin de comprendre les mécanismes biologiques dsadtl a I'ostéoinduction par des

biomatériaux. Les objectifs de cette théese sont :

1- La préparation et la caractérisation de céraesqphosphocalciques macro et

microporeuses par frittage a basse températurel(200°C).

2- L'étude de l'ostéogenése induite par des céraesigle phosphates de calcium biphasés
(BCP) macro microporeuses en site ectopique (masellet dans un défaut fémoral de taille
critigue chez la chévre. La comparaison des prtgwiéstéogéniques de ces céramiques avec

l'autogreffe osseuse.
3- L’étude des réactions cellulaires et tissulainesiites par 'implantation de microparticules

de BCP. L'effet de ces microparticules sur des optages (J774) et des ostéoblastes
(MC3T3-E1)in vitro.
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microporeuses

[1.1. Introduction

Les phosphates de calcium (CaP) sont les principansgtituants inorganiques des tissus durs
chez les vertébrés (les os et les dents). Dan8sses biologiques, les cristaux de phosphate
de calcium sont intimement associés aux macromi@ecielles que le collagene et les
protéines formant les composés minéraux et orgasigavec d'excellentes propriétés
mécaniques [1]. Le tissu osseux est un « matéiiiaani» qui est constamment résorbé par
I'activité ostéoclastique mais aussi formé pardeBules ostéoblastiques [6]. Bien que l'os
soit en mesure de s’auto réparer et de cicatriaes da plupart des cas, il y a beaucoup
d'indications ou les substituts osseux sont usiligi#n de reconstituer ses fonctions. Depuis
plusieurs années, les chercheurs et les clini@esayent de substituer I'os naturel avec des

biomatériaux et de comprendre les processus biplegimenant a sa formation.

Les céramiques a base de phosphate de calciumdsoplus en plus employées dans la
chirurgie maxillo-faciale et orthopédique comme sitbts osseux [98]. Ces céramiques
composées d’ hydroxyapatite (HA) ou de phosphataltique béta (3-TCP) ainsi que des
combinaisons appelées phosphate de calcium bigB&¥) sont biocompatibles, bioactives
et ostéoconductrices [92]. Aprés la mise en plaresdes défauts osseux, les biocéramiques
se dissolvent en partie dans les fluides biologgonenant a la précipitation d’'une apatite
biologique sur leur surface [102]. Les Ostéoblastelnisent et produisent une matrice
extracellulaire collagénique qui minéralise poumfer le tissu ostéoide en contact avec la
céramique. L'os tissé est graduellement transfopaue les cellules ostéoclastiques pour
donner un tissu osseux pourvu de fortes proprigi@saniques. Bien qu'elles présentent des
propriétés biologiques favorables, les biocéransgsent faiblement dégradables et restent
pendant plusieurs années dans les défauts sansogt@étement substituées par le tissu
osseux. En outre, les biocéramiques sont génératendépourvues de propriétés
ostéoinductives pour régénérer le tissu osseux dassiéfauts de grande taille ou de taille

critique.

La structure de la céramique joue un role importarts son ostéointégration [93]. Il a été

démontré qu’'une porosité ouverte avec des macrepergre 100-800 um, favorise la
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diffusion des fluides biologiques, la colonisatiadu matériau par les cellules, la
vascularisation ainsi que la repousse osseuse. daoporosité est habituellement obtenue
par l'ajout de composés organiques aux poudres haesphate de calcium compactées.
Pendant le frittage, ces composés organiques sanpé@sent en laissant des pores au sein de
la céramique [102]. Le défi actuel est de produite macroporosité ouverte et interconnectée
reliant 'ensemble de la céramique tout en consdrda bonnes propriétés mécaniques pour
sa manipulation. La microporosité (pores entree,10 um), est egalement un parametre
important puisqu'elle détermine la surface spée#jgpermet l'adsorption des protéines,
I'attraction des cellules et conditionne les préf@s de dissolution de la céramique. La
microporosité est habituellement obtenue par féta basses températures (900-1100°C). Il a
été précédemment montré qu'une céramique micropereast facilement préparée en
employant des poudres amorphes avec une faible ndiorenalité (particules
submicrométriques) [166, 16 Rlusieurs études ont récemment démontré que dasicgres
phosphocalciques microporeuses avaient des prépriestéoinductives. Ces céramiques
macro microporeuses ont été capables de formersan dsseux minéralisé a leur contact
apres leur implantation dans les muscles de granidsaux entre 6 et 24 semaines [127 , 129,
168]. Afin d’expliquer ce phénomeéne, certains argeont proposé que des facteurs de
croissance endogenes soient concentrés par desigees microporeuses au niveau de leur
surface lors du processus de dissolution/précipitgtl45, 168]. Ces facteurs de croissance
pourraient induire une différentiation des celluBsuches circulantes en ostéoblastes qui
produisent le tissu osseux. Nous avons émis I'thgs® que des microparticules libérées par
ces céramiques microporeuses frittées a bassegrtaim@s pourraient induire une réaction
inflammatoire qui conduirait a 'ostéogenése [1109, 169]. Cette réaction inflammatoire
accompagnée de la libération de cytokines qui piemt stimuler les cellules souches
circulantes a se différencier et donner des calloktéogéniques pour former le tissu osseux.
Ces processus pourraient étre semblables a cewrvébsau cours de la cicatrisation des
fractures ou les débris osseux sont habituellendégradés par les macrophages et les
ostéoclastes [158]. Il a été également démontralgaeéramiques microporeuses avaient des
propriétés ostéogéniques supérieures a celles @asnicues denses frittées a plus haute

température apres implantation dans des défautsnoske taille critique [110, 130].

L'objectif de cette étude est de préparer et deaatériser une céramigue macro et
microporeuse en employant des poudres de phospeatalcium amorphes composées de
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particules submicrométriques par frittage a deptgatures relativement basses. Des poudres
de phosphate de calcium avec différentes compaositomt été précipitées dans I'éthanol a
partir d'un mélange de Ca(Oktet de HPQ, La composition chimique, les phases
cristallines et le comportement thermique des pit&s ont été étudiés en fonction de la
température. Les poudres ont été mélangées avdilidssd'urée, compactées et frittées pour

donner une céramique macro microporeuse.
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Synthese « sol-gel » et caractérisation de ceramieg!

phosphocalciques macro microporeuses
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Abstract

Amorphous calcium phosphate powders were precipitated from calcium metal and phosphoric
acid in ethanol. Depending on the quantity of reagent, the CaP powders had different chemical
compositions and, after heating, formed beta-tricalcium phosphate (B-TCP), hydroxyapatite (HA)
or BCP mixtures. Dilatometric measurements indicated that shrinkage of compacted CaP
powders occurred first at around 650°C and continued up to 1200°C. The amorphous CaP
powders were mixed with urea beads, compacted under isostatic pressure at 1400 bars and
sintered at 1050°C for 5 hours. Scanning electron microscopy indicated that macro- microporous
ceramics were produced. The ceramics had spherical macropores of 700-1200 pm in diameter
with limited interconnections and a macroporosity of 42% as determined by microcomputed
tomography. The micropores ranged from 0.1-1 pm in diameter. These macro- microporous HA,

B-TCP or BCP ceramics can be used as bone fillers.

Keywords: calcium phosphate, sol-gel processing, amorphous powders, sintering, ceramics



Introduction

Calcium phosphates (CaP) are the principal inorganic constituents of hard tissues in vertebrates
(bones and teeth). In these biological tissues, CaP crystals are intimately associated with
macromolecules such as collagen and proteins, forming mineral-organic composites with
excellent mechanical properties [1]. Bone tissue is a ‘living material’ as it is constantly resorbed
by osteoclastic activity and formed by osteoblastic cells [2]. Although bone is able to repair and
heal itself in most of the cases, there are many indications where biomaterials are needed in order
to restore its function. For many years, scientists have attempted to mimic this natural material or
the biological processes leading to its formation.

CaP ceramics are used increasingly as bone substitutes in orthopaedic and maxillofacial surgery
[3]. These ceramics, composed of hydroxyapatite (HA), beta-tricalcium phosphate (B-TCP) and
combinations known as biphasic calcium phosphate (BCP) are biocompatible, bioactive and
osteoconductive [4]. After filling a bone defect, these bioceramics partly dissolve into body fluids
leading to the precipitation of biological apatite on to their surface [5]. Osteoblast cells colonise
and produce the collagenous extracellular matrix that mineralises to form osteoid tissue in contact
with the ceramic filler. The woven bone is gradually remodelled by osteoclastic cells into
mechanically strong bone tissue. Although they have good biological properties, bioceramics
degrade poorly and remain in the body for several years, as they are not completely replaced with
bone tissue. Furthermore, bioceramics generally lack the osteoinductive properties needed to
regenerate large bone defects.

The structure of ceramics plays a critical role in their osteointegration [6, 7]. It has been shown
that open porosity with macropores ranging from 100-800 um favours body fluid invasion, cell
colonisation, vascularisation and bone tissue ingrowth. The macroporosity is usually obtained by

introducing organic compounds into the compacted green bodies. During sintering, these organic



compounds burn out, forming pores in the CaP ceramic [5]. The challenge is to produce open,
interconnected porosity while maintaining sufficient strength for handling. Microporosity with
pores in the 0.1-5 um range is also an important parameter, as it determines the surface area,
protein adsorption and dissolution properties of bioceramics. Microporosity is usually obtained
by using low sintering temperatures. We have already shown that microporous CaP ceramics are
easily prepared by using CaP powders that have poor crystallinity or are amorphous, and which
are composed of nanometer-sized particles with high surface energy [8, 9].

Several studies have recently demonstrated that microporous CaP ceramics exhibit osteoinductive
properties as they are able to form mineralised bone tissue within 6-24 weeks after implantation
into the muscles of large animals [10-12]. It has been postulated that these microporous ceramics
concentrate endogenous bone growth factors on their surface through a dissolution-precipitation
process [10, 13]. These growth factors may induce the differentiation of circulating stem cells
into osteoblasts that produce bone tissue. We have hypothesised that micro-particles released
from poorly sintered ceramic leads to an inflammatory reaction with the release of cytokines that
may trigger circulating stem cells to form bone tissue [11, 14, 15]. The process may be similar to
that observed in the healing of fractures where bone debris are usually degraded by macrophages
and osteoclasts [16]. It has been shown that microporous ceramics have superior osteogenic
properties than dense ceramics when implanted in critical-sized bone defects [17, 15].

The purpose of this study was to prepare and characterise macro- and microporous ceramics by
using nanometer-sized, amorphous CaP powders at a relatively low sintering temperature. CaP
powders with different compositions were precipitated in ethanol by mixing Ca(OEt), and
H3PO4. The chemical composition, crystal phases and thermal behaviour of the precipitates were
studied as a function of temperature. The powders were mixed with urea beads, compacted and

sintered into macro- microporous ceramics composed of HA, B-TCP or BCP.



Materials and methods

Sol-Gel synthesis of calcium phosphate powders

Calcium metal (99 %, Aldrich) and phosphoric acid crystals (98+ %, Aldrich) were used for the
preparation of calcium phosphate powders [8]. All the experiments were performed using
conventional glassware with vacuum manifolds for air-sensitive products. The calcium
diethoxide Ca(OEt), was prepared by reacting the appropriate amounts of calcium metal with

pure ethanol according to the following reaction:

Ca + 2EtOH — Ca(OEt), + H, 1

Several precautions were taken during the synthesis of the Ca(OEt),. The most important was to
exclude moisture and air because Ca(OEt), is very moisture- and air-sensitive. The glassware,
calcium metal, and ethanol used were dried. These measures were to prevent the precipitation of
the hydrolysed product, i.e., Ca(OH), and the carbonate salt, i.e., CaCOj;. The appropriate amount
of calcium metal shavings (5.1 g; 0.128 mole) and 400 mL of dry ethanol were put in a 1000-mL,
three neck, round bottom flask with a heater-magnetic stirrer and a condenser in a vacuum. The
ethanol was refluxed for 4 h until all the metallic calcium had disappeared. A solution of
orthophosphoric acid was prepared by dissolving the appropriate amounts of anhydrous H;PO4
crystals (7.4-8.7 g; 0.075-0.088 mole) in 200 mL of dried ethanol with stirring at room
temperature. Given these amounts of calcium metal and phosphoric acid, the molar Ca/P ratios
ranged from 1.45 to 1.70. These different Ca/P molar ratios corresponded to those of tricalcium
phosphate (TCP; Ca; (POj),; Ca/P=1.5), hydroxyapatite (HA; Ca;o (PO4)s(OH),; Ca/P = 1.67)
and mixtures of HA/TCP known as biphasic calcium phosphate (BCP). The orthophosphoric
solution was added quickly through a nozzle to the vigorously stirred calcium ethoxide solution.

A gelatinous white precipitate of calcium phosphate was immediately obtained. This precipitate



was stirred for 10 min with refluxing. After cooling, the excess ethanol was removed by
evaporating in a vacuum (Biichi, rotavap). The precipitate was dried in a vacuum at room
temperature overnight and crushed in an agate mortar. About 20 g of a fine white powder was

obtained for each batch.

Characterisation of the calcium phosphate powders

All batches of CaP powder were analysed by X-ray diffraction and infrared spectroscopy before
and after heating an aliquot of 1-2 g at 1000°C for 5 hours in air. Powder X-ray diffraction (XRD,
Philips PW 1830) was performed using a CuKa source operated at 40 kV and 30 mA. The XRD
patterns were recorded from 3 to 60° in 2theta with a step angle of 0.02°. XRD traces were
compared to JCPDS standard files (HA #9-432, B-TCP #9-169). After checking the absence of
other CaP phases, the quantities of HA and B-TCP phases were measured by the respective
intensities of their 100% diffraction lines according to the ISO 10993-1 standard. The
experimental HA/B-TCP weight ratios and Ca/P atomic ratios were calculated and plotted against
the theoretical Ca/P molar ratios. Infrared (IR) spectra were obtained over the 4000-400 cm™
region using an FTIR, Nicolet, Magna-IR 550 spectrometer. Transparent pellets were made by
compacting at 14 tons about 1 mg of the sample mixed and crushed in an agate mortar with 300
mg of potassium bromide (KBr, Prolabo, spectroscopic grade). Thermogravimetric and
differential thermal analyses (TGA, DTA) were performed on a Netzsch TG 209 thermobalance
in the 20-800°C temperature range at heating rates of 10°C min™ in air (flow 1 I/h) with about 20
mg of the dried powder in cylindrical platinum crucibles. Dilatometric measurements (Netzsch,
Proteus) were performed using pellets measuring 10 mm in diameter and 1 mm in thickness with
200 mg of CaP powder pressed at 1000 kg/cm? Shrinkage dL/Lo was measured from 20 to

1300°C using a heating rate of 10°C/min in air.



Preparation of the macro- microporous calcium phosphate ceramics

Porous ceramics were obtained using spherical urea beads (Yara) with a diameter of 700-1200
um. The quantities of CaP powder and urea beads were determined using a volumetric graduated
flask for macroporosity of around 30% in volume. The CaP powder and urea beads were shaken
for one night to homogenise the mixture. The powder was transferred to a high-pressure chamber
and compressed at 1400 bar for 5 minutes. The resulting blocs were sintered at 1100°C for 5

hours (heating/cooling rate 2°/ min) in a muffle furnace (Nabertherm, Germany).

Specific Surface Area Measurements

The specific surface areas were determined by the single-point Brunauer-Emmett-Teller (BET)
method using nitrogen adsorption/desorption with Quantasorb I1 Quantachrome, Greenvale, NY
apparatus. About 30 mg of the sample was weighed in a special tube, and it was placed in an
oven at 100°C for 1 h. Then, the powder was degassed with a helium/nitrogen mixture for 1 h.

The precision of the specific surface area measurements was 5%.

Scanning Electron Microscopy
Particle sizes were measured using a JEOL JSM-6400 scanning electron microscope. For SEM
observations, the powder was ultrasonically dispersed for 5 min in ethanol. The suspension was

then deposited on a carbon support, dried in a vacuum, and metallized with Ag for 1-2 min.

Microtomography
After sintering, the CaP blocs were analysed with X-ray microcomputed tomography (SkyScan
1072, Belgium). The X-ray source was operated at a voltage of 100 kV and current of 98 pA. The

sample was rotated through 180° with a rotation step of 0.90°, an acquisition time of 5.6 s per



scan and a pixel size of 11.8 pum. Three-dimensional reconstructions were then made with 3D

Creator SkyScan software.



Results
1) Sol-gel synthesis and characterisation of the CaP powders

CaP powders were precipitated in ethanol by adding H;PO4 to the Ca(OEt), solution. The basic
calcium diethoxide neutralised the o-phosphoric acid to form a gelatinous CaP precipitate. Figure
1 exhibits the correlation between the molar ratio of reagents and the composition of CaP
powders obtained by precipitation in ethanol and heating at 1050°C. As shown in Figure 2a, the
XRD patterns of the CaP precipitates were typical of an amorphous calcium phosphate (ACP).
The diffraction patterns revealed a broad halo around 30° in 2theta and no crystalline phase other
than ACP was detected. After heating at 1050°C, the amorphous precipitates converted into beta-
tricalcium phosphate (B-TCP), biphasic calcium phosphate (BCP) or hydroxyapatite (HA)
depending on the Ca/P ratio of the reagents. The XRD patterns for f-TCP and HA were in good
agreement with the JCPDS cards #9-169 and #9-432, respectively. No other crystalline phases
were detected with XRD. A mixture of HA and B-TCP phases, known as biphasic calcium
phosphate (BCP), formed for intermediate ratios of reagents. The XRD pattern corresponding to
the particular HA/B-TCP ratio of BCP 50/50 is shown in Figure 2c. Other HA/ B-TCP ratios or
BCP compositions (e.g. 20/80, 60/40, 80/20) were prepared depending on the ratio of the initial
chemicals (data not shown). The FTIR spectra of CaP precipitates corroborated the previous
XRD results (Figure 3). Broad one-component bands at 1060 and 570 cm™' which were assigned
to the v3 and v4 P-O vibration modes of PO4 were observed. Absorption bands at 1490, 1430 and
870 cm™ corresponding to the vs and v, C-O mode of the CO; groups were also detected in the
ACP precipitates (Figure 3a). Hydrogen-bound ethanol molecules were present as evidenced by
strong, broad peaks at 3390 and 1590 cm™. These featureless bands were typical of phosphate
and carbonate groups in a disordered environment or amorphous solid. After heating at 1050°C,
the FTIR spectra were typical of B-TCP, HA and mixtures of the two, such as BCP 50/50

(Figures 3b-d). Well-defined, strong phosphate bands were observed at 1120, 1044, 1020, 970,



943, 606 and 551 cm™ in the FTIR spectrum of B-TCP (Figure 3b). Similarly, the spectrum of
HA had characteristic bands at 3572 and 632 cm™ corresponding to O-H groups located in the
apatite channels (Figure 3c). The phosphate peaks located at 1090, 1043, 962, 602, 572 cm™ were
also in good agreement with typical FTIR spectra for HA. Corroborating previous XRD
observation, the BCP 50/50 exhibited FTIR peaks corresponding to a mixture of HA and B-TCP
phases (Figure 3d). In all the heated solids, the intensity of the large bands at 3400 and 1600 em™,
which was attributable to O-H vibration modes, diminished. As shown in Figure 3, the chemical
compositions of the CaP precipitates were in good accordance with the Ca/P ratio of the reagents.
Although these precipitates were difficult to characterise because of their amorphous state, they
converted into the expected CaP phases after heating at 1050°C. The chemical composition of the
final CaP phase was in good agreement with the ratio of Ca(OEt), and H3PO4 reagents used in the
synthesis. The thermal behaviour of these amorphous CaP precipitates is shown in Figure 4. TGA
curves of the 3 powders show a continuous weight loss of about 15-20%. The initial weight loss
in the temperature range 35-500°C corresponded to the evaporation, desorption and burning of
the residual EtOH solvent. The decomposition of carbonate into CO, gas occurred from 500 to
850°C and explained the second weight loss. We observed, in the DTA curves of the CaP
precipitates, endothermic drifts corresponding to the weight losses and exothermic peaks at
around 600-700 °C, indicating the onset of crystallisation. The sintering properties of these ACP
precipitates were then studied using dilatometric measurements. The compacted powders' ‘green
bodies’ exhibited similar shrinkage curves as a function of temperature (Figure 5). In the 25-
250°C range, an initial step corresponding to shrinkage of about 7% was observed. Linear and
progressive shrinkage were then measured up to 600-650°C, where a second step was noticed.
This shrinkage coincided with the crystallisation temperature of ACP. A large sigmoid with an

inflexion point at around 1100°C was finally observed. At 1300°C, the shrinkage reached a
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maximum of approximately -25, -30 and -35% for the compacted ACP powders that converted

into HA, BCP50/50 and B-TCP, respectively.

2) Characterisation of macro- microporous CaP ceramics
The ACP powders were mixed with 30 %vol. of urea beads measuring 700-1200 um in diameter.
After compaction and heating at 1050°C, the green bodies converted into macroporous ceramics.
During sintering, the urea decomposed in the 50-500°C range into ammonia and carbon dioxide
gas leaving macropores in the ceramic. Figure 6 shows a microtomography image of the resulting
ceramic. The porosity was regular with spherical pores of about 1000 um in diameter. These
pores were poorly interconnected. The porosity of the ceramic was around 42 %, as determined
by microtomography. SEM observations corroborated the nCT characterisation of the ceramics
(Figure 7). The macropores had a spherical morphology with a diameter of around 1100 um
(Figure 7a). The microstructures changed depending on the final composition. After heating at
1050°C, the B-TCP ceramic exhibited a microporous structure (Figure 7b). The grains had joined
by their concave neck, leaving a network of open micropores throughout the entire ceramic. HA
ceramic had a denser structure with less microporosity than the f-TCP ceramic (Figure 7d). The

BCP 50/50 had intermediate behaviour with few remaining micropores (Figure 7c¢).
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Discussion

HA and B-TCP bioceramics are usually manufactured starting from well-characterised CaP
powders, mixed with pore makers and sintered at high temperatures (e.g. 1000-1300°C) [18].
Both the chemical and physical pore structure of bioceramics are obviously crucial for ensuring
an adequate biological response following implantation into bone tissue. There are numerous
methods for precipitating CaP powders from aqueous solutions [8, 18-21]. Calcium phosphate
powders are traditionally precipitated from aqueous solutions in basic media. R. LeGeros has
proposed synthesis methods involving the hydrolysis of monetite (CaHPO,4), brushite
(CaHPO4.H,0) or octacalcium phosphate (OCP, Cag(HPO4),(PO4)4.5H,0) into calcium deficient
apatite (CDA) [19]. The conversion of the soluble CaP compound into CDA is favoured by the
thermodynamic stability of the apatite phase in basic media. Nevertheless, it is difficult to control
the composition of the resulting CDA as it depends on a wide range of factors (temperature, pH,
quantity of reagents and water). Mixing calcium and phosphate solutions in the presence of a
base is another method for precipitating CDA. However, the counter ions of the initial salts (e.g.
chlorine, sodium) may be incorporated into the apatite structure, even after washing the
precipitate. For this reason, Heughebaert et al. developed a precipitation method using calcium
nitrate, ammonium phosphate and ammoniac [20]. The CDA is precipitated in aqueous media in

accordance with the reaction:

9 Ca(NOs), + 6 (NH,),HPO4 + 6 NH;OH = Cag(PO4)s(HPO,)(OH) | + 18 NH;NO;

In this double decomposition method, the counter ions (ammonium nitrate) are not incorporated
into the apatite lattice, but rather adsorbed on to the CaP precipitates and eliminated by washing
with water or heating at more than 400°C. CDA crystals have poor crystallinity, with particles of

submicron dimensions often agglomerated into larger grains. Upon heating at 800°C, this
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particular composition of CDA leads to a pure beta-tricalcium phosphate phase according to the

chemical reaction:

Cag(HPO,)(PO4)s(OH) > 3 B-Cas(POs), + H,0 1

Besides this specific case, CDA with various compositions can be precipitated in an aqueous
solution. Again, controlling the composition of the CDA precipitate is related to several
parameters, such as salt concentrations, pH, temperature, rate of mixing, etc. Depending on these
parameters, the composition of the CDA may vary, leading to mixtures of B-TCP and HA phases
when heated at more than 800°C. Other groups have precipitated CaP starting from calcium
hydroxide (Ca(OH);) and phosphoric acid (H3;PO4) in aqueous media. As calcium hydroxide is
not very soluble in water, this method has led to heterogeneous CaP precipitates containing
calcium-rich domains. During sintering, this chemical heterogeneity may form different phases
leading to different local bioactivity following implantation of the ceramics into bone tissue.

The present precipitation method for CaP compounds in ethanol has several advantages over
conventional synthesis methods. As shown in Figure 1, the chemical composition of the CaP
precipitates was easily controlled by changing the molar ratio of the reagents. In the present
method, the basic calcium source neutralised the phosphoric acid, precipitating a calcium

phosphate gel with ethanol as the sole by-product:

X Ca(OEt)2 +y H3PO4 > Cax(PO4)y l'f' EtOH

Unlike synthesis carried out in aqueous media, the CaP precipitates obtained in ethanol were
therefore not contaminated with counter ions. Another advantage of the present method is related

to the amorphous state of the CaP powders (Figures 2 and 3). The lower dielectric constant of
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ethanol (ggiong = 24.3 at 25°C) compared to water (g, = 78.5 at 25°C) led to a strong decrease in
the solvation of ions and the solubility of the CaP compounds in ethanol. Unlike the precipitation
in aqueous media, the first germs formed in ethanol did not organise or grow to form the
crystalline CDA structure, but rather formed amorphous solids composed of submicrometer
particles. We have shown that these amorphous powders had high thermal reactivity with
crystallisation at around 600-700°C, accompanied by active grain growth, shrinkage and active
surface diffusion [8, 9, 21]. In the present study, we also observed linear shrinkage starting at
around 650°C and ending at around 1200°C (Figure 5). Shrinkage was around 25% regardless of
the composition of the precipitated CaP powder in ethanol and comparable with previous work
[21].

For the purpose of making macro- and microporous ceramics, the CaP powders were mixed with
urea beads, compacted and sintered at 1050°C. Several studies have shown that ceramics should
have open porosity with macropores ranging from 100-800 um to allow body fluid invasion, cell
colonisation, vascularisation and bone tissue ingrowth. The macroporosity of the ceramic bone
filler should be interconnected in order to make possible bone healing from the edges towards the
centre of the filled defects [22]. In the field of bone tissue engineering, the interconnection of
macropores is also highly relevant in order to ensure uniform cell seeding, proliferation and the
permeability of the culture medium [24]. The interconnection of macropores is therefore highly
relevant for body fluid invasion, colonisation of cells, bone ingrowth and vascularisation. In the
present study, we successfully produced spherical macropores of 700-1200 um in diameter
(Figure 7a). The porosity was around 40%. However, microcomputed tomography indicated that
these macropores were poorly interconnected. Our attempts to increase the quantity of
macropores and interconnection by adding more urea beads were not successful as the ceramics
became very brittle. Some authors have used double porogens (e.g. naphthalene, sugar) in order

to produce high porosity with interconnection after heating [23]. Others have used two
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immiscible phases, polymerising methacrylate and HA aqueous slurry, in order to generate
interconnected networks of pores after burning and sintering [24]. Hydrogen peroxide has also
been mixed with CaP [25]. After drying at more than 80°C, the decomposition of hydrogen
peroxide produced oxygen bubbles in the CaP green body prior to sintering. Another property
that conditions the bioactivity of ceramics is related to microporosity. It has been shown that
microporous ceramics enhance bone formation in comparison to dense ceramics in critical-sized
bone defects [26, 15]. Recent studies have even demonstrated that some microporous ceramics
may induce ectopic bone formation after implantation for several weeks in the muscles of various
animals [12, 27-29]. The microporosity of ceramics is related to both the reactivity of the initial
powders and the sintering temperature. In the present study, the ACP powders led to highly
microporous ceramics after sintering at a relatively low temperature (e.g. 1050°C). We observed
a strong surface diffusion, with the formation of a concave neck at the joint boundaries after
heating. This surface diffusion began at around 650°C, which corresponds to the crystallisation of
the amorphous powders. As a result of the active grain growth, highly microporous ceramics
were obtained at a temperature that was relatively low compared with starting with conventional

crystalline powders.

Conclusion

This study demonstrated that amorphous calcium phosphate powders with controlled
compositions could easily be precipitated in ethanol using a sol-gel method. These powders were
highly reactive, showing active grain growth, surface diffusion and shrinkage starting at around
650°C, a temperature that corresponded to their crystallisation into B-TCP, HA or BCP. The
amorphous CaP powders were mixed with urea beads, compacted and directly sintered into

macro- microporous ceramics at a relatively low temperature. However, the interconnection of
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the macropores will have to be improved if these ceramics are to be used as synthetic bone

substitutes.
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Figure captions

Figure 1: Correlation between the molar ratio of Ca(OEt)2 and H3PO, reagents and the atomic

Ca/P ratio of the powders obtained.

Figure 2: XRD patterns of amorphous calcium phosphate powders (a) as precipitated in ethanol

and after heating at 1050°C for 5 h in air, (b) B-TCP, (c) BCP 50/50 and (d) HA.

Figure 3: FTIR spectra of the sol-gel synthesised ACP powders (a) and after heating at 1050°C
for 5 h in air, (b) B-TCP, (c) BCP 50/50 and (d) HA.

Figure 4: TGA-DTA profiles of the ACP powders that converted into 3-TCP, BCP 50/50 and
HA upon heating.

Figure S: Linear shrinkage of the compacted ACP powders that converted into B-TCP, BCP
50/50 and HA upon heating.

Figure 6: Microcomputed tomography image of the macroporous ceramic obtained after mixing

ACP powders with urea beads, compaction and sintering at 1050°C for 5 h in air.

Figure 7: SEM micrographs of macro- microporous CaP ceramics sintered at 1050°C for 5 hours
in air. (a) Low magnification image showing spherical macropores and high
magnification images showing the microstructure of (b) B-TCP, (c) BCP 50/50 and (d)
HA.
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Chapitre 1l : Synthése et caractérisation de céramiques phosjitiguas macro et
microporeuses

[1.3. Discussion

Les céramiques d'HA et de B-TCP sont habituellersgnthétisées a partir de poudres de
phosphate de calcium bien caractérisées, mélaray@esdes porogénes et frittées a hautes
températures (e.g. 1000-1300°C) [170]. La compmsitchimique des céramiques et la
structure des pores sont des éléments décisifsgasurer une réponse biologique appropriée
aprés implantation dans le tissu osseux. |l exlst@ombreuses méthodes pour précipiter des
poudres de phosphate de calcium a partir de sohitemueuses [90, 166, 170-172]. Les
poudres de phosphate de calcium sont généralemasipipées a partir de solutions aqueuses
en milieu basique. R. LeGeros a proposé des methimisynthése comportant I'hydrolyse de
monetite (CaHPg), brushite (CaHPOH,O) ou phosphate octocalcique (OCP,
Ca(HPOy)2(POy)4.5H,0) en apatite déficiente en calcium (CDA) [90]. tanversion du
composé soluble de phosphate de calcium en CDA fagtrisée par la stabilité
thermodynamique de la phase apatite a pH neutigasigue. Néanmoins, le contrdle de la
composition de la CDA résultant est difficile cdr dépend de nombreux facteurs
(température, pH, concentrations). Il existe ungeaméthode pour précipiter la CDA, elle
consiste a mélanger des solutions de calcium ephisphate en présence d'une base.
Cependant, les contre- ions des sels initiaux @@mple chlore, sodium) peuvent étre
incorporés dans la structure d'apatite méme amedastages du précipité. Pour cette raison,
Heughebaeret al ont développé une méthode de précipitation ensaitit le nitrate de
calcium, le phosphate d'ammonium et 'ammoniaqaeCDA est précipitée dans des milieux

agueux selon la réaction (1) :

9 Ca(NQ)2 + 6 (NHy):HPO, + 6 NHWOH > Cay(PQy)s(HPQ,)(OH) | + 18 NHINOs (1)

Dans cette méthode de double décomposition, lesezaons (nitrate d'ammonium) ne sont

pas incorporés dans les mailles de l'apatite, waig plutbt adsorbés sur les précipités de
phosphate de calcium et sont éliminés par le lagdpau ou par chauffage au-dela de 400°C.
Les cristaux de CDA sont peu cristallins avec dasiqules des dimensions submicroniques
souvent agglomeérées. Lors de frittage et au-deB00&C, la CDA se décompose pour former

du phosphate tricalcique, de I'hydroxyapatite os oelanges de ces phases (BCP). La CDA
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Chapitre 1l : Synthése et caractérisation de céramiques phosjitiguas macro et
microporeuses

de composition particuliere obtenue par la réac{ibnmene a la phase pure de phosphate

tricalcique béta (R-TCP) suivant la réaction (2):

Cay(HPOy)(PQy)s(OH) > 3 B-Ca(PQy)2 + HO 1 (2)

La maitrise de la composition chimique du précipgigeCDA est difficile car elle dépend de
plusieurs paramétres comme la concentration en delpH, de la température. D'autres
groupes ont précipité le phosphate de calcium &rmhhydroxyde de calcium Ca(Ok ket
d'acide phosphorique ;AO, dans des milieux aqueux. Comme I'hydroxyde deiwalest
faiblement soluble dans l'eau, cette méthode dodes précipités phosphocalciques
hétérogénes contenant des zones riches en calBiendant le frittage, cette hétérogénéité
chimique peut former différentes phases menantsdpnéplantation de la céramique dans le
tissu osseux a diverses bioactivité locales.

La méthode de synthése de poudres de phosphasécdercdans I'éthanol présente plusieurs
avantages par rapport aux méthodes conventionragdiggécipitation en milieu aqueux. La
composition chimique des précipités de phosphatesattium est facilement contrélée en
changeant le rapport molaire des réactifs. Darte ceéthode, la source de base de calcium

neutralise I'acide phosphorique en précipitantelrdg phosphate suivant la réaction (3) :

x Ca(OEt) +y HsPO, = Ca(PQy)y | + EtOH 3

A la différence des synthéses effectuées dans diesixnaqueux, les précipités de phosphate
de calcium obtenus par cette méthode ne sont paammeés par des contre- ions. Un autre
avantage de cette méthode est lié a I'état amatpbgoudres de phosphate de calcium. En
effet, la constante diélectrique de I'éthangloy = 24,3 a 25°C) est tres inférieur a celle de
l'eau €w= 78,5 a 25°C) ce qui conduit a une forte diminutie la solvatation des ions et de la
solubilité des composés de phosphate de calciurs lgkgthanol. Les germes précipités dans
I'éthanol sont amorphes et de basse dimensionratité qu’ils évoluent rapidement vers des
cristaux d’apatite en milieu aqueux. Nous avons tndogue ces poudres amorphes avaient
une réactivité thermique élevée lors de leur dhssion autour de 600-700°C avec une
croissance des grains, la formation de joints etetmait important de la céramique [166, 167,

172]. Dans cette étude, nous avons également a@bservetrait de la céramique qui débute
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autour de 650°C et fini autour de 1200°C. Le rettatal était de l'ordre de 25% et
comparable a celui des travaux précédents [172].

Plusieurs études ont montré que les substitutsiwssbase de phosphate de calcium doivent
présenter une porosité ouverte avec des macrop@e$00-800 um pour permettre la
diffusion des fluides biologiques, la colonisatioellulaire, la vascularisation ainsi que la
formation d’un tissu osseux. La macroporosité dsubstitut osseux a base de céramique doit
étre interconnecté pour permettre une cicatrisat&seuse a partir des berges vers le centre
des défauts [173]. Afin de préparer une céramigaermet micro poreuse, les poudres de
phosphate de calcium ont été mélangées a des tilis&e, compactées et frittées a 1050°C.
Dans notre étude, nous avons réussis a produirendeso pores sphériques de taille entre
700-1200 um de diameétre avec une porosité autodiOéle Cependant, I'analyse par micro
tomographie indique une faible interconnexion de @cropores. Dans le but d’améliorer la
porosité, nous avons augmenté la quantité de bdlaste mais ceci n'‘a pas permis
d’améliorer I'interconnexion sans altérer la terdeela céramique. Des travaux récents ont
montré que l'utilisation de deux porogénes (parngXe naphtaléne, sucre) permettrait de
produire une porosité élevée avec une interconnegoes frittage [174]. D'autres auteurs ont
employé deux phases non miscibles, méthacrylatengmisé et une suspension d’'HA, afin de
produire un réseau de pores interconnectés aprabustion et frittage [175]. Le peroxyde
d'’hydrogéne mélangé au phosphate de calcium pé&gaétment d’obtenir une macroporosité
[176].

Une autre propriété conditionne également la bioigetde la céramique. Il a été montré que
les céramiques microporeuses augmentaient la fammasseuse par rapport aux céramiques
denses dans des défauts de taille critique [110), Dés études récentes ont méme démontré
gu’une céramique microporeuse induisait une foromatisseuse ectopique aprés implantation
pendant plusieurs semaines dans des muscles et animaux [128, 129, 137, 178]. La
microporosité de la céramique est liée a la rédétoles poudres initiales et a la température
de frittage. Dans la présente étude, les poudd€rRI’ont donné une céramique fortement
microporeuse apres frittage a une températureivehaént basse (1050°C). Nous avons
observé une forte diffusion de surface, avec foignatles joints de grains concaves apres
frittage. Cette diffusion de surface commence auie 650°C ce qui correspond a la

cristallisation des poudres amorphes. D’aprés lesgissement actif des grains, des
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céramiques fortement microporeuses ont été obtepaesfrittage a des températures

relativement basses en commencant par des poudstdlioes conventionnelles.

Cette étude a montré que des poudres amorphes alphatie de calcium ayant une
composition contrélée pouvaient étre facilementipitées dans I'éthanol en utilisant une
meéthode sol-gel. Ces poudres étaient hautemertivéa@vec une croissance de grains par
diffusion de surface et un retrait de la céramigoenmencant autour de 650°C. A cette
température, nous avons observé une cristallisaom-TCP, HA ou BCP. Les poudres
amorphes de phosphate de calcium ont été mélarg@les billes d'urée, compactées et
frittées directement pour donner une céramique onacicroporeuse a des températures
relativement basses. Cependant, l'interconnexismuicropores devrait étre améliorée dans

ces céramiques pour favoriser la colonisation asseu
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[11.1. Introduction

L’autogreffe osseuse est considérée comme « le lmdéeréférence » dans la régénération et
la réparation de défauts osseux en raison de sesigtés ostéogéniques, d’ostéoconduction
et d’ostéoinduction [61]. Cependant, son prélevaménessite un deuxieme site chirurgical,
auquel des complications ont été rapportées. Ds, pduquantité de la greffe osseuse est
limitée ce qui réduit les possibilités de recondian [57, 68, 179]. Enfin, I'autogreffe
osseuse est fortement resorbable et elle est sbd@gradée avant que la cicatrisation osseuse

ne soit accomplie [54].

Les substituts osseux, en particulier les céramsigpieosphocalciques, ont prouvé leur
efficacité dans de nombreuses indications clinigiig3]. Ces matériaux sont largement
disponibles et sont utilisés en chirurgie orthopadj pour combler des défauts osseux apres
résection de tumeur, ostéonécrose, suites a dawmdtsmes ou insérées dans des cages de
fusion (rachis). Bien que ces produits de substitubsseuse soient ostéoconducteurs, ils ne
peuvent généralement pas régénérer des défautsxatesgrande taille et leur dégradation est

relativement lente.

Certaines céramiques composees d'HA, 3-TCP ou BEmontrées récemment leur capacité
a induire une formation osseuse en sites ectopidars différents modéles animaux [128-
130, 177, 181, 182]. Ces matériaux posseédent urfaceumicroporeuse pour induire une
formation osseuse dans les muscles de grands animpues plusieurs semaines
d’'implantation. La microporosité est obtenue pétage a basse température. Ces micropores
procurent a la céramique une surface spécifiqueééleconduisant a la dissolution de la
céramique et la précipitation d'une apatite biajagi en contact avec les fluides corporels,
l'adsorption des protéines et des facteurs de saoie, et favorisent l'adhésion et la
colonisation de cellules ostéoprogénitrices [1780,1183]. Apres implantation dans des
défauts de taille critique, ces matériaux ont dénéones capacités de cicatrisation plus
élevées que celle obtenue par des céramiques nompoieuses [177]. En plus de la
microporosité, la structure et la quantité du materjouent un rdle important dans

'ostéogenese. Les substituts osseux doivent pe¥semne structure macroporeuse
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interconnectée afin d’étre entierement colonisés des fluides biologiques, des cellules

ostéoprogénitrices, des vaisseaux sanguins eefiralt par le tissu osseux [184].

De nombreuses études ont démontrées que des défaetsx comblés par des biocéramiques
a base de phosphate de calcium cicatrisent a patirberges vers le centre du défaut
(repousse osseuse centripete) et la continuité isk tosseux a été maintenue par
ostéoconduction [93, 185, 186]. Les matériaux agdmues sont capables d’induire une
formation osseuse au milieu des défauts sans ltapled'ostéoconduction. Par conséquent, la
repousse osseuse est initiée a la fois a partibdeges et du centre des défauts, permettant
une meilleure cicatrisation. Bien que l'ostéogé@i@oit reconnue comme propriéeté des
autogreffes osseuses, cette proprieté n'a pasla@ténsent établie pour les biocéramiques
[57]. Tres peu d’études ont comparé les propriégigogéniques des autogreffes osseuses et
des biocéramiques a la fois dans les sites osselens les sites ectopiques. Il est également
difficile d'évaluer l'ostéogénicité des biomatéxalans les sites osseux sans la contribution
de l'ostéoconduction. Sobalkt al ont précédemment utilisé un modéle de cicatrisafio
distance « gap-healing » pour évaluer la capagitéichtrisation d'un revétement a base de
phosphate de calcium appliqué sur des implantgaeret[133, 187, 188]. Les implants ont été
centrés dans le défaut osseux a une distance daillifBetres empéchant I'ostéoconduction

mais permettant I'évaluation d’une ostéogenese.

Dans ce chapitre, nous avons comparé les capadtésgéniques d'une autogreffe osseuse
avec des biocéramiques de phosphate de calciumanmiéels dans des sites osseux et
ectopiques chez la chévre. Des granules (1-2 mnphdsphate de calcium biphasé (BCP)
composés d'HA et de B-TCP (60/40) ont été frittédfarentes températures (1050, 1125 et
1200°C), afin d'obtenir différentes microporositéSes céramiques de BCP ainsi que
'autogreffe osseuse sous forme de copeaux d’ogténimplantées pendant 6 et 12 semaines
dans les muscles lombaires et dans des défauddldectitique (9 millimetres de diametre) au
niveau des épiphyses fémorales. Afin d'éviter dosbnduction, les granules de BCP ou
I'autogreffe osseuse ont été placés dans des cgfintteux avec des parois de 2 millimétres
d'épaisseur. Ces cylindres ont été fabriqués awecmatériau biologiquement inerte
(polytétrafluoroéthyléne, PTFE) et ont été perogscales nombreux trous pour permettre la
diffusion des fluides biologiques ainsi que la cidation cellulaire. Certains cylindres ont été
implantés vides (contréles négatifs) pour validemodeéle. D’autres cylindres de PTFE ont
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été remplis par l'autogreffe osseuse fraichemecolt€e ou de granules de BCP frittés a
1050, 1125 et a 1200°C. Les réponses cellulairgssetiaires aux matériaux implantés ont été
étudiées par histologie. La quantité du tissu ossenéralise, les biocéramiques et les tissus
non minéralisés, aussi bien que la résorption dE®kamiques et de I'autogreffe osseuse ont

été mesurées par micro tomographie (UCT) et parostopie électronique a balayage
(MEB).
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Ostéogeénicité de céramiques phosphocalciques
biphasées comparées a 'autogreffe osseuse chez la

chevre
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Abstract

The aim of this work was to compare the osteogenicity of calcium phosphate ceramic granules with autologous bone graft in ectopic and
orthotopic sites. Biphasic calcium phosphate (BCP) granules composed of hydroxyapatite (HA) and B-tricalcium phosphate (B-TCP) in
a 60/40 ratio were sintered at 1050, 1125 and 1200 °C, producing different microporosities. Either BCP ceramic granules or autologous
bone chips (n =7) were implanted into paraspinal muscles. Osteoinduction was not observed in either the BCP implants or autologous bone
chips after 6 or 12 weeks in the ectopic sites. Hollow and bored polytetrafluoroethylene (PTFE) cylinders were filled with autologous bone,
BCP granules or left empty, then implanted into critical-sized defects in femoral epiphyses. The PTFE cylinders left empty contained marrow
and blood vessels but not mineralized bone, indicating that this model prevented bone ingrowth (0.56 4= 0.43% at 12 weeks). Bone formation was
observed in contact with the BCP1050 and BCP1125 granules in the femoral sites after 6 weeks. The amount of bone after 12 weeks was
5.6£7.3 and 9.6 £ 6.6% for BCP1050 and BCP1125, respectively. Very little bone formation was observed with the BCP1200 implants
(1.5 £ 1.3% at 12 weeks). In both the ectopic and orthotopic sites, autologous bone chips were drastically resorbed (from 19.4 + 3.7% initially
to 1.7 £ 1.2% at 12 weeks). This study shows that synthetic bone substitutes may have superior stability and osteogenic properties than autol-
ogous bone grafts in critical-sized bone defects.
© 2007 Elsevier Ltd. All rights reserved.

Keywords: Osteogenesis; Autologous bone; Calcium phosphate ceramics; Bone ingrowth; Osteoconduction; Osteoinduction

1. Introduction proven efficacy in numerous clinical indications [5,6]. Al-

though these bone substitutes are osteoconductive, they often

Autologous bone grafts are considered the gold standard in
bone repair and regeneration because of their osteogenicity,
osteoinductivity and osteoconduction [1]. However, the har-
vesting procedure requires a second surgical site, at which
complications have been reported, and the quantity of bone
graft is limited to about 20 cm’ [2—4]. In addition, autologous
bone grafts are highly resorbable as they are often degraded
before bone healing has been completed. Synthetic bone
fillers, particularly calcium phosphate (CaP) ceramics, have

* Corresponding author. Tel.: +33 2 40 41 29 20; fax: +33 2 40 41 37 12.
E-mail address: pierre.layrolle @nantes.inserm.fr (P. Layrolle).

0142-9612/$ - see front matter © 2007 Elsevier Ltd. All rights reserved.
doi:10.1016/j.biomaterials.2007.11.034

lack the osteogenicity needed to support bone healing in large
defects and are slowly degraded in the body [7—10]. Some par-
ticular CaP biomaterials, such as hydroxyapatite (HA), beta-
tricalcium phosphate (3-TCP) and biphasic calcium phosphate
(BCP) ceramics, have recently been shown to induce bone for-
mation ectopically in different animal models [7,9,11—14].
These materials must exhibit a microporous surface for induc-
ing bone tissue formation in the muscles of large animals after
several weeks [9,11,13]. Microporosity is achieved by using
a relatively low sintering temperature (e.g. 1050—1150 °C).
These micropores, measuring about 0.1—5 pm in size provide
with a high surface area, favoring dissolution of the ceramic
and precipitation of a biological apatite, adsorption of proteins
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and growth factors, as well as the adhesion and colonization of
osteoprogenitor cells [5,9,15]. When implanted into critical-
sized bone defects, these materials have demonstrated better
bone healing capacities than non-microporous ceramics [8].
In addition to microporosity, both the structure and quantity
of the implant play an important role in osteogenesis [16].

Although osteogenicity is a well-recognized feature of au-
tologous bone, it is the subject of controversy for biomaterials
[2]. The reasons are related to a misunderstanding of the bio-
logical events prior to this phenomenon, as well as an absence
in the literature of comparative studies between autologous
bone grafts and synthetic bioceramics in both ectopic and
osseous sites. It is also relatively difficult to assess the osteo-
genicity of materials in osseous sites without the contribution
of osteoconduction. Soballe et al. have previously used a gap-
healing model for assessing the healing capacity of CaP
coatings applied to metal implants [17—19]. The implants
were centered into the bone defect at a distance of 1—2 mm
preventing osteoconduction but making it possible to assess
osteogenesis. There is, however, no published report compar-
ing the osteogenic properties of autologous bone grafts and
bioceramics using this model.

The aim of the present study was to compare the osteogenic
capacities of autologous bone grafts with CaP bioceramics im-
planted into both ectopic and critical-sized defects in femoral
epiphyses of goats. Either biphasic calcium phosphate (BCP)
granules sintered at various temperatures (1050, 1125 and
1200 °C) or autologous bone chips (AB) were implanted for
6 and 12 weeks. In order to avoid osteoconduction, the BCP
granules or the freshly-harvested autologous bone chips were
placed in custom-made hollow cylinders.

2. Materials and methods
2.1. Implants

Macro—microporous biphasic calcium phosphate ceramic granules of
1—2 mm were used (MBCP™, Biomatlante SAS, France). As received, the
MBCP™ granules exhibited macropores of 100—600 um and micropores
due to the low sintering temperature of 1050 °C. These granules were also sin-
tered at 1125 and 1200 °C for 5 h with heating/cooling rates of 10 °C/min in
air. The resulting 3 types of granules were named BCP1050, BCP1125 and
BCP1200. The phase composition of all BCP granules was analyzed using
X-ray diffraction (XRD, Philips PW1830, CuKa. source) and Fourier trans-
formed infrared spectroscopy (FTIR, Nicolet, Magnia 550). The BCP granules
were composed of HA and beta-TCP in a 60/40 ratio. The average size of the
macropores was measured by scanning electron microscopy (SEM, LEO 1450
VP). SEM micrographs were taken using backscattered electrons at 15 kV. The
porosity and size of the micropores were measured by mercury intrusion
porosimeter (Autopore III, Micromeritics). Specific surface area was deter-
mined by the Brunauer—Emmett—Teller method (BET, Micromeritics Flow-
sorb III) [20].

Hollow PTFE cylinders were specially designed and machined (ALTA
Industries, France). PTFE is a biologically inert and non-osteoconductive
material supporting steam sterilization. The hollow cylinders were 9 mm in di-
ameter, 10 mm in length and had 2 mm thick walls, bored with numerous
0.8 mm diameter holes. Plugs of 11 mm in diameter were used to close the
hollow cylinders after filling with either BCP granules or autologous bone
chips. About 100 mg of BCP granules was placed in the PTFE cylinders.
Some cylinders were left empty either as negative controls or to receive autol-
ogous bone chips at the time of surgery. For intramuscular implantation,

300 mg of BCP granules was placed into microcentrifuge tubes (Eppendorf)
and sterilized. All implants were conditioned individually in double-sealed
pouches and steam sterilized at 121 °C for 20 min.

2.2. Animal model and surgery

Animal handling and surgical procedures were conducted according to the
European Community Guidelines for the care and use of laboratory animals
(DE 86/609/CEE) and approved by the local ethics committee at the Nantes
Veterinary School. Fourteen adult white milk goats with an average body
weight of 65 kg were purchased from a professional stockbreeder. Seven
goats per delay of 6 or 12 weeks were used. This design gave n =7 samples
per group and delay in the muscle sites. In the femoral sites, the 5 groups of
implants (empty, AB, BCP1050, BCP1125 and BCP1200) were randomly
implanted into 4 sites per animal (2 defects per femur). This experimental
design gave a number of samples per group and delay ranging from 4 to 7
(Table 2).

After 2 weeks of acclimatization, the animals were implanted, under
general anesthesia using an intravenous injection of 0.05 mg/kg of ketamine
(Imalgene 1000, Merial, France) and 0.06 mg/kg of diazepam (Valium®,
Roche, France). Anesthesia was maintained for surgery with a gas mixture
of halothane (1.5%), and oxygen/nitrous-oxide (98.5%). A single dose of
morphine 0.5 mg/kg was injected subcutaneously during the surgery as an
analgesic.

2.2.1. Femoral implantation

After shaving and disinfection (Vetedine®) of the knee, a longitudinal in-
cision of the skin was made. Stifle arthrotomy was performed to expose the
distal lateral condyle of the femur. Fig. 4 shows the lateral position of the im-
plants in the distal femoral condyle. In this model, hollow, 9 mm diameter
PTFE cylinders were either left empty, or filled with autologous bone chips,
BCP1050, BCP1125 or BCP1200 ceramic granules. The cylinders had numer-
ous holes to allow invasion by body fluids and cells. The wall of the PTFE cyl-
inders was 2 mm thick to prevent osteoconduction while allowing osteogenesis
to occur inside the cylinders. These cylinders were implanted in critical-sized
defects created in cortico-trabecular bone. Two cylindrical defects (9 mm di-
ameter and 10 mm length) were created at the junction between the epiphysis
and metaphysic using a motor-driven drill (Aesculap, Tuttlingen, Germany)
and successive burs of 3, 6, and 9 mm diameter. During drilling, the site
was irrigated using sterile saline solution. After drilling, the bone defects
were emptied, rinsed with saline irrigation and then packed with sterile gauze
until bleeding subsided. Bone debris was collected from the burs and put into
a sterile cup with saline. These bone chips, referred to as autologous bone
grafts (AB), were implanted into the muscles or femoral defects 5—20 min af-
ter harvesting. The AB chips were placed aseptically into the PTFE cylinder
without pushing. About 0.7 ml of AB chips was packed into the hollow cylin-
ders. The femoral cavities were then filled with PTFE cylinders either left
empty, filled with BCP granules or AB chips. The articular capsule was closed
with non-absorbable sutures (Prolene® 2-0, Ethicon, France). The subcutane-
ous tissues and skin were closed in different layers using degradable sutures
(Polysorb® 2-0, France). Finally, the surgical site was covered with an adhe-
sive bandage. Both back legs were operated, giving 4 implantation sites per
animal.

2.2.2. Intramuscular implantation

The lumbar area was shaved, disinfected and prepared for surgery. The
skin was incised and the paraspinal muscle exposed. Small pockets (4 indepen-
dent sites per animal) were created with blunt dissection, then filled with
300 mg or approximately 800 pl of the different BCP granules (1050, 1125
or 1200 °C) or autologous bone chips. The muscle fascia was closed with
non-absorbable sutures to facilitate implant retrieval (Prolene® 2-0, Ethicon,
France) and the skin sutured using degradable sutures (Polysorb® 2-0, France).

After 6 and 12 weeks, the animals were sacrificed under general anesthesia
induced by a mixed injection of ketamine (Imalgene 1000, Merial, France) and
Xylazine (Rompun®, Bayer, France). The euthanasia was induced by
intravenous injection of 20 ml of pentobarbital (Doléthal®, Vétoquinol S.A.,
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France). The explants were dissected leaving a minimal amount of surround-
ing tissue and immediately placed in a fixative (10% neutral formol solution).

2.3. Histological analysis of explants

During the fixative period, the explants were analyzed by X-ray computed
microtomography (SkyScan 1072, Belgium). The X-ray source was operated
at a voltage of 80 or 100 kV and a current of 80 or 98 pA. The sample was
rotated through 180° with a rotation step of 0.45°, an acquisition time of
5.6 s per scan giving a pixel size of 11.8 pm. Three-dimensional reconstruc-
tions were then made with the 3D Creator SkyScan software. The explants
were processed for non-decalcified histology using polymethacrylate
(PMMA) resin. This technique preserved the interface between ceramic and
mineralized bone tissue. After fixation for about 3 days, the explants were de-
hydrated in ascending graded ethanol series (24 h for each grade) and then
placed in pure acetone for 24 h. Finally, the samples were impregnated with
methylmethacrylate for 4 days with one refreshment. The explants were em-
bedded in PMMA at 4 °C for 4 days. Each resulting block was cut in half with
a circular diamond saw (Leica SP1600, Germany). One part was processed for
histology. Thin, 7 pm sections were prepared using a hard tissue microtome
(Reichert-Jung, Supercut 2050, Germany) and stained with Movat’s pentach-
rome. The other part of the block was used for histomorphometrical measure-
ments. The samples were also observed by back scattered electron microscopy
(BSEM, LEO 1450 VP).

2 4. Statistical analysis

All data were studied for statistical purposes using the SYSTAT 10.2 soft-
ware (SYSTAT Software, Inc.). First, each group of data was studied using the
Lilliefors test. It was found that the quantitative variables were Gaussian. In
univariate analysis, the effect of materials and implantation delays on the per-
centages of ceramic, mineralized bone and non-mineralized tissue was ana-
lyzed with parametric tests (student’s 7-test, paired student’s r-test, ANOVA).
Results were considered to be statistically relevant for p values inferior to 0.05.

3. Results
3.1. Characterization of the implanted materials

Fig. 1 shows the microstructure of the BCP granules sin-
tered at different temperatures. A BCP granule with a rough
spherical shape and a size of approximately 1 mm is shown
in Fig. 1A. Macropores were observed but appeared poorly
interconnected. As shown in Fig. 1B—D, the BCP granules
had different microstructures depending on the sintering
temperature. Granules sintered at 1050 °C had a rough surface
with small crystals of about 0.5 um joined by grain boundaries
(Fig. 1B). Numerous micropores were observed indicating that
the sintering was not complete at 1050 °C. By increasing the
sintering temperature to 1125 °C, both crystals and micropores
increased in size while they decreased in number (Fig. 1C).
After sintering at 1200 °C, grain growth was evident; the sur-
face of the granules became dense with some residual micro-
pores still present. These SEM observations were corroborated
by Hg porosimetry (Fig. 2, Table 1). The 3 types of granule
had large pores of about 450 um in diameter. For the materials
sintered at 1050 °C, micropores were observed with a maxi-
mum size of 0.36 pm. After sintering at 1125 °C, the micro-
pore size increased to 0.45 um. For the granules sintered at
1200 °C, no peak was observable in the micropore range.
Table 1 summarizes the physical and chemical analyses

obtained for the materials sintered at different temperatures.
The ceramics were all composed of HA/B-TCP at a ratio of
approximately 60/40 and had an atomic Ca/P ratio of about
1.60. No other phase than HA and B-TCP was detected using
either XRD or FTIR analysis. Total porosity was similar for
BCP1050 and BCP1125 and was about 65%. For the granules
heated at 1200 °C, the porosity decreased to 54%, corroborat-
ing the disappearance of micropores at this temperature. The
specific surface area of the granules decreased to 2.66, 1.45
and 0.67 £0.01 m2/g for BCP1050, 1125 and 1200 °C,
respectively. This decrease in specific surface area resulted
from both the decrease in the number of micropores and the
increase in grain size as a function of sintering temperature.

3.2. Intramuscular implantation

The animals recovered well from surgery with normal loco-
motion. After 6 and 12 weeks of implantation, the explants
containing the ceramic granules formed a rigid mass firmly
attached to the surrounding muscular tissues. All the ceramic
explants (n =7 per group) were recovered after 6 and 12
weeks. All samples from the autologous bone group were
harvested after 6 weeks while 2 could not be retrieved after
12 weeks due to resorption. In all cases, the quantity of autol-
ogous bone chips implanted in the muscles decreased drasti-
cally with increased implantation time. Macroscopically,
none of the explants showed signs of inflammation, infection
or tissue necrosis after 6 or 12 weeks. Fig. 3 shows the
BSEM images and histological photographs of the AB chips
and BCP1050 granules implanted in muscles for 6 weeks.
As shown in Fig. 3A, autologous bone was formed of chips
of approximately 150 pm in thickness and 1 mm in length. It
exhibited lacunae and numerous osteocyte holes with diame-
ters of about 50 and 10 um, respectively, typical of mineral-
ized bone tissue. Histological observations indicated that AB
stained green, drastically resorbed with apposition of osteoid
tissue in red (Fig. 3B). In proximity to the autologous bone
chips, we observed inflammatory marrow with cellular infiltra-
tion. Numerous multinucleated and giant cells were seen in
most of the autologous bone implants. Other samples showed
myolysis in proximity to the implants. After 12 weeks of im-
plantation in muscle tissue, signs of myolysis were not visible,
small ossicles were still present with thin trabeculae and adi-
pose marrow. Osteoinduction with de novo bone formation
was not observed in contact with the autologous bone chips
implanted in goat paraspinal muscles for 6 or 12 weeks. On
the contrary, significant resorption of the bone chips was ob-
served. Fig. 3C shows the BSEM images of the ceramic gran-
ules (BCP1050) implanted for 6 weeks in goat muscle. The
ceramic granules appeared in light gray with a grayish region
at the surface corresponding to a dissolution—reprecipitation
zone. However, it was not possible to clearly identify mineral-
ized bone tissue in relation to the ceramic in any of the
BCP1050, BCP1125 and BCP1200 sample groups after im-
plantation for 6 or 12 weeks. As shown in Fig. 3D, dense fibro-
sis containing numerous cells was observed between the
BCP1050 granules. This reactive bordering tissue was close
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Fig. 1. SEM micrographs of the BCP granules sintered at different temperatures. (A) General shape of a BCP granule. (B)—(D) High magnification images showing
the microstructure of BCP granules sintered at 1050, 1125 and 1200 °C, respectively.

to the surface of the granules implanted for 6 weeks in goat
muscles.

3.3. Femoral implantation

Macroscopically, there was no sign of inflammation, infec-
tion or osteolysis in any of the explants. As illustrated by
PCT (Fig. 5A) or BSEM images (Fig. 6A), the cylinders left
empty were free of mineralized bone tissue after 6 weeks. Vas-
cularized active fibrosis with adipocytes were observed inside
the cylinders left empty (Figs. 6B and 7B). Little mineralized
bone was found after 12 weeks in certain samples from this neg-
ative control group (Fig. 7A). These results indicate that the
specially-designed hollow cylinders did make possible invasion
by body fluids and cells, but did not allow bone tissue ingrowth.
This experimental model is therefore appropriate for studying
the osteogenesis of different materials in bone sites. Although
the cylinders were completely filled with autologous bone chips
at the time of implantation, a large amount of bone had resorbed
after 6 weeks (Fig. 5B). On the contrary, the cylinders filled
with ceramic granules were still full of material after 6 weeks
(Fig. 5C). The granules appeared uniformly distributed inside
the cylinders. Independently of sintering temperature and

implantation time, degradation of the ceramic was not detect-
able on the nCT images. As shown in Fig. 6C, autologous
bone chips were found inside the PTFE cylinders after 6 weeks.
It was not possible to discriminate between transplanted bone
and newly-formed bone using electron microscopy, even at
high magnification, because they have similar electron density.
Nevertheless, the initial quantity of mineralized bone inside the
cylinders had drastically decreased after 12 weeks of implanta-
tion (Table 2, Fig. 8). Massive resorption of autologous bone
was observed in this experimental model which lacked initial
contact with host bone. As shown in Fig. 6D by histology, after
6 weeks, the transplanted bone chips (stained green) were bor-
dered by some osteoid tissue (stained red) and marrow islets.
Metaplasic bone with osteoblasts and some osteoclasts were ob-
served. Fibrosis tissue was present toward the cylinder wall. Af-
ter 12 weeks, the cylinders filled with AB chips presented little
metaplasic ossification with remodeling signs and medullar ly-
sis (Fig. 7D). We also observed organized marrow containing
several packed macrophages and some fibrosis. A different be-
havior was observed for the cylinders filled with ceramics and
implanted in goat femoral condyles. As illustrated in Figs.
6E,G and 7E,G, the BCP granules were easily distinguished
from mineralized bone tissue using BSEM. In the case of the
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Fig. 2. Hg porosimetry measurements of BCP granules sintered at 1050, 1125 and 1200 °C. Note the absence of micropores in the 0.1—2 pm range for the ceramic

heated at 1200 °C.

BCP1050 and BCP1125 groups, some mineralized bone tissue
was observed in contact with the granules inside the cylinders
after 6 weeks and was even more abundant after 12 weeks of
implantation. Mineralized bone was observed in the center of
the cylinder in contact with the granules without any connection
to the surrounding host bone. As shown in Figs. 6F,H and 7F,H,
both mineralized bone and osteoid tissues were observed in
contact with the BCP granules sintered at 1050 and 1125 °C
while marrow was abundant between the granules after 6 and
12 weeks. On the contrary, no bone formation was observed
in the material sintered at 1200 °C (Figs. 61 and 71). Histologi-
cal sections revealed reactive inflammatory tissue with evident
fibrosis around the BCP1200 granules after 6 and 12 weeks
(Figs. 6] and 7J).

Fig. 8 and Table 2 illustrate the evolution in bone ingrowth
and ceramic resorption for all groups measured at time O (i.e.
not implanted), 6 weeks and 12 weeks. The graph shows that
the left empty cylinders remained unfilled by bone ingrowth

Table 1
Physicochemical properties of the micro—macroporous BCP granules sintered
at 1050, 1125 or 1200 °C

Granules HA?® (wt %) B-TCP* (wt %) Ca/P* CO;° CaO®
BCP1050 60.52 39.48 1.602
BCPI1125 5341 46.58 1.591 No peaks Not detected

BCP1200 57.25 42.74 1.597

Granules  Macropores’  Micropores®  Total Specific surface
(um) (um) porosityd (%) area® (rnZ/g)
BCP1050 036+0.04 64.58+29 2.66 +0.01
BCP1125 450 +49 045+0.04 64.56+3.9 1.45+£0.01
BCP1200 No peak 5430+5.6 0.67 £0.01

? Analyzed by XRD.

® Determined by FTIR spectroscopy.

CaO content tested using phenolphthalein.
4 Measured by Hg porosimetry.

¢ Determined by BET.

c

even after 12 weeks. Traces of mineralized bone, 0.07% after
6 weeks and 0.6% after 12 weeks, were measured in the left
empty cylinders (Table 2). For the autologous bone group,
we observed a significant decrease in the percentage of miner-
alized bone with implantation time. After 12 weeks, the quan-
tity of mineralized bone inside the cylinders decreased to
1.7%. On the contrary, progressive bone ingrowth in parallel
with implantation time was observed in the cylinders filled
with BCP1050 granules (no bone at time 0, 1.01% at 6 weeks
and 5.6% after 12 weeks). The same trend was observed for
BCP1125 but a higher rate of bone ingrowth was found at
the same implantation time (no bone at time 0, 2.05% at 6
weeks and 9.6% after 12 weeks). For BCP1200, bone forma-
tion remained low and comparable to the empty cylinders
(no bone at time 0, 0.85% after 6 weeks and 1.5% after 12
weeks). These results revealed that osteogenicity is related
to BCP microstructure and not its chemical composition. Ce-
ramic resorption was also measured in relation to implantation
time and is reported in Table 2. At time 0, the ceramic occu-
pied about 30% of the total surface of the hollow PTFE
cylinder, irrespectively of sintering temperature. This result
indicated that filling the cylinders with ceramic granules was
reproducible (p < 0.05). After 6 weeks’ implantation, the per-
centage of ceramic inside the PTFE cylinders had decreased in
relation to sintering temperatures. It was approximately 25%
for BCP1050 and 28% for BCP1125, while the percentage
for BCP1200 remained unchanged (30%). After 12 weeks,
the percentage of ceramic remained stable for BCP1050, but
had decreased for BCP1125 and BCP1200 (about 25 and
27%, respectively). The in vivo resorption of ceramic seems
to be related to sintering temperature and microstructure.

4. Discussion

Osteoinduction was not observed in either the AB chips or
BCP ceramics implanted in goat muscles for 6 and 12 weeks.
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Fig. 3. BSEM and histological micrographs of autologous bone chips and BCP1050 granules implanted in goat muscles for 6 weeks. (A) and (B) Autologous bone
chips. Note the osteoid tissue (stained red) around the bone chips (stained green). (C) and (D) BCP1050 granules. A grayish dissolution—reprecipitation zone at the
surface of the granules and active fibrosis between granules were observed with BSEM and histological micrographs (Movat’s pentachrome stain).

Numerous multinucleated and giant cells were observed
around the AB chips resulting in their resorption. Two out of
7 of the autologous bone implants could not be retrieved after
12 weeks in muscles. Despite the fact that many researchers
and surgeons claim that autologous bone is osteoinductive
[21,22], we did not observe de novo bone formation in muscles
but instead its resorption. Regarding the BCP granules, we no-
ticed a precipitation zone at the surface of the BCP granules
sintered at 1050 and 1125 °C and some fibrosis, but ectopic
bone formation was not observed after 12 weeks. In a compar-
ative study using different calcium phosphate bioceramics con-
ducted in dog muscles, Yuan et al. demonstrated that bone
formation depends on both composition and microstructure
[23,24]. Previous results from our group using the same mate-
rial have shown ectopic de novo bone formation. About 12% of
mineralized bone was found between macro—microporous
BCP particles having similar composition and microstructure
after implantation for 24 weeks in muscles of sheep [13].
This absence in bone formation may be due to a short implan-
tation period (12 versus 24 weeks), a different animal model
(goats versus sheep) and the quantity of implanted material
(0.3 versus 1 g). It has been shown that microporous BCP

ceramics induced de novo bone formation after 12—24 weeks
in the muscles of dogs, goats and sheep [7,11,13]. It has also
been demonstrated that osteoinduction by means of calcium
phosphate biomaterials is also animal-dependent with wide
variations between individuals [9,25]. Variability has also
been attributed to the size of the implants [9]. This non-repro-
ducible phenomenon is due to the lack of understanding of the
biological mechanisms leading to ectopic bone formation in
contact to microporous ceramics.

Although ectopic implantation is an interesting model for
comparing osteoinduction, these biomaterials are primarily
used as bone substitutes and thus, the comparison should be
conducted in orthotopic sites. Habibovic et al. have compared
different calcium phosphate ceramics implanted in 17 mm di-
ameter critical-sized defects in the iliac wing of goats [8]. Two
BCP materials with similar composition, crystallinity and
macroporosity, but different microporosity, were prepared by
sintering at 1150 and 1300 °C and implanted in the muscles
and iliac wings of goats. After 12 weeks of intramuscular im-
plantation in goats, about 1.5 + 2% of bone had formed in the
macropores of all the BCP ceramic discs sintered at 1150 °C
while no signs of bone formation were found in any of the
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Fig. 4. Three-dimensional reconstruction of a goat distal femoral condyle
showing the PTFE cylinders either left empty, filled with autologous bone
chips or BCP ceramic granules and implanted in critical-sized defects for 6
and 12 weeks.

BCP1300 implants. After 12 weeks of bilateral implantation in
iliac wing defects, the percentage of bone per pore surface did
not differ significantly between the 2 materials but bone appo-
sition was higher in the BCP1150 than the BCP1300. Al-
though it was a critical-sized defect, this iliac wing model
did not prevent osteoconduction and the strict comparison of
osteogenesis with biomaterials may thus be subject to contro-
versy. The present model allows the comparison of osteogenic
property using autologous bone and 3 types of BCP ceramics
in orthotopic sites without the contribution of osteoconduc-
tion. The study demonstrated that bone did not grow in empty
cylinders implanted in critical-sized defects of goat femoral
epiphyses after 6 and 12 weeks. Autologous bone chips placed
inside these cylinders degraded rapidly. Autologous bone re-
sorption has previously been reported by several groups and
related to the nature of grafted material and implantation

site [26—29]. Approximately 30% resorption was observed af-
ter 1 year in human sinuses [30]. Others have reported resorp-
tion values of around 47% after 6—7 months [28] and 54.8%
after 18 months [29]. Zizelmann et al. [26] described bone for-
mation and autologous bone resorption in sinus augmentation.
They found that autologous bone grafts (cancellous bone) was
resorbed for about 30% after 12 weeks’ implantation while the
resorption rate was 3 times faster (90%) for autologous bone
chips. The presence of osteoclast-like and giant cells facili-
tated autologous bone graft resorption. Jensen et al. [27] de-
scribed the presence of multinucleated osteoclast cells on the
surface of different bone grafts (anorganic bovine bone, autol-
ogous bone and B-tricalcium phosphate) [27,31]. In the present
study, we have also observed multinucleated cells resorbing
autologous bone chips. Furthermore, autologous bone material
should be in intimate contact with surrounding bone tissue in
order to remain viable and fulfill its regenerative function [26].
In this model, autologous bone chips were isolated from the
surrounding bone tissue by the PTFE cylinder. Although the
autologous bone was in the presence of bone marrow osteopro-
genitor cells, it did not serve as a scaffold for newly-formed
bone but was degraded by cellular activity. On the contrary,
ceramic resorption was less evident and varied with the sinter-
ing temperature of the BCP. The BCP1050 was the most
microporous and resorbable ceramic, BCP1125 was slightly
resorbable and BCP1200 was not at all resorbable (Tables 1
and 2). Regarding bone formation inside the cylinders filled
with BCP materials, we observed that BCP1125 was the
most osteogenic, and then BCP1050, while no bone was found
in BCP1200 (Fig. 8). As these materials differed only in terms
of their microstructure, this study demonstrates that prepara-
tion methods for bone substitutes are a critical aspect with
regard to osteogenic properties. These differences might be
related to their dissolution property in body fluids. Hydroxyap-
atite (HA), tricalcium phosphate (B-TCP) and BCP combina-
tions are osteoconductive, as they support bone apposition
and growth, but are slowly degraded in the body [7—10]. B-
TCP ceramics are more soluble in body fluids than HA. The
resorption rate of biphasic calcium phosphate is between
that of pure hydroxyapatite and pure tricalcium phosphate.

Fig. 5. Microscanner cross-section views of the PTFE cylinders 6 weeks after implantation in the femoral epiphyses of goats. (A) Left empty, (B) filled with au-
tologous bone chips and (C) filled with BCP1050 granules. Note the considerable resorption of autologous bone compared to the ceramic. The red lines indicate the

position of the histological sectioning.
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Fig. 6. BSEM and histological micrographs of the PTFE cylinders filled with autologous bone chips or BCP granules sintered at different temperatures and im-
planted in the femoral epiphyses of goats for 6 weeks. (A and B) Cylinder left empty, (C and D) filled with autologous bone chips, (E and F) BCP1050, (G and H)
BCP1125 and (I and J) BCP1200 ceramic granules. Black arrows indicate osteoid and mineralized bone tissue in contact with BCP surface (Movat’s pentachrome
stain).
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Fig. 7. BSEM and histological micrographs of the PTFE cylinders filled with autologous bone chips or BCP granules sintered at different temperatures implanted in
the femoral epiphyses of goats for 12 weeks. (A and B) cylinder left empty, (C and D) filled with autologous bone chips, (E and F) BCP1050, (G and H) BCP1125
and (I and J) BCP1200 ceramic granules (Movat’s pentachrome stain).
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Table 2

Histomorphometric results for the empty cylinders, filled with autologous bone chips or BCP ceramic granules sintered at 1050, 1125 or 1200 °C implanted in

critical-sized defects in the femoral condyle of goats for 6 and 12 weeks

Ceramic (%) Bone (%)
Time (weeks) 0 6 12 0 6 12
Empty defects NA NA NA 0(n=3) 0.07£0.01 (n=5) 06+04 (n=4)
Autologous bone NA NA NA 1941 £3.7 (n=3) 18.7+£10.8 (n=5) 1.67+£1.2 (n=6)
BCP1050 30.35+£0.01 (n=3) 254+ 1.84 (n=06) 250+ 1.3 (n=6) 0(n=3) 1.01£1.1 (n=6) 56+73 (n=6)
BCP1125 30.74 £0.23 (n=3) 28.8+1.95 (n=6) 248+ 1.1 (n=17) 0(n=3) 2.05+0.8 (n=6) 9.6+6.6(n=17)
BCP1200 29.81£0.42 (n=3) 30.04 £2.16 (n=06) 26.6£29 (n=4) 0(n=3) 0.85+0.4 (n=6) 1.5£13 (n=4

Percentages of ceramic and mineralized bone were also measured without implantation for initial values.

n: Sample number per group.

The BCP concept [32] is based on an optimum balance be-
tween the more stable phase (HA) and the more soluble phase
(B-TCP). BCP bioceramics are soluble and gradually dissolve
in vivo, seeding new bone formation as they release calcium
and phosphate ions into the biological medium. The formation
of the dynamic interface between bioactive ceramics and host
bone is believed to result from a sequence of events involving
interaction with cells and the formation of a carbonate hy-
droxyapatite (CHA) by a dissolution/precipitation process
[32,33]. Bioceramics support bone formation while they par-
tially dissolve and degrade in the body. These properties are
related to their physical and chemical characteristics and
microstructure, which depend on their sintering temperature.
During the CaP biomaterial synthesis process, sintering tem-
perature is a crucial step for obtaining bone substitutes with
reproducible biological properties. Sintering temperature ef-
fectively modifies the microstructure, specific surface area
and dissolution characteristics of CaP ceramics. High micro-
porosity and small crystal size are essential for the adhesion,
proliferation and differentiation of the osteogenic cells that
will produce the bone extra cellular matrix. On the other
hand, high sintering temperature decreases specific surface
area and dissolution properties. The low microporosity and
surface area of the BCP1200 might result in inferior dissolu-
tion rate, protein adsorption and cell colonization, which
would explain the absence of bone formation.

Many authors have studied the osteoinductivity of biologi-
cal grafts or biomaterials loaded with cells or osteogenic
factors [8,14,22,27,34]. In studies using demineralized bone
matrix (DBM) or bone morphogenetic proteins (BMPs), au-
thors have described the initial formation of cartilage and
then mineralized bone [35,36]. In the present study, we did
not observe the formation of cartilage tissue or the presence
of chondrocytes around the BCP granules prior to bone forma-
tion. Ripamonti et al. hypothesized that endogenous BMPs are
concentrated at the surface of HA ceramics and that these cues
consequently differentiate the circulating stem cells into oste-
oblasts forming mineralized bone tissue [37]. Other work,
published by Yuan et al., suggested that BMPs do indeed
play a role in osteoinduction by biomaterials, although this
role does not seem to be essential [24]. The possible concen-
tration of endogenous BMPs at the surface of CaP ceramics
has not yet been clearly evidenced. Although autologous
bone does contain BMPs and viable osteogenic cells, we did
not observe here the formation of cartilage tissue or de novo
bone formation, but rather its resorption. The concentration
of BMPs in native bone is rather physiological as compared
to BMP-loaded or BMP-concentrated materials such as
DBM. These physiological concentrations may explain the
absence of osteogenicity of autologous bone chips. Most of
the reports studying the osteogenicity of materials have been
conducted in ectopic sites while the materials are intended

-4 -BCP1050
—e—BCP1125
A— BCP1200

—a— Autologous

---%--- Empty

Time (Weeks)

Fig. 8. Evolution in bone ingrowth inside the PTFE cylinders implanted in orthotopic sites. Cylinders were either empty, or filled with autologous bone chips,
BCP1050, 1125 or BCP1200. Bone percentage was measured at time O (cylinders were not implanted), 6 weeks and 12 weeks.
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to be used in orthotopic sites for regenerating large osseous
defects.

5. Conclusion

This study compared the osteogenicity of autologous bone
grafts and synthetic calcium phosphate fillers in ectopic and or-
thotopic sites. A model for studying osteogenicity without the
contribution of osteoconduction in goat femoral condyles was
developed and validated. Autologous bone chips implanted in
either muscles or femoral sites rapidly resorbed, while de novo
bone formation was not observed. The 3 types of BCP ce-
ramic, differing only in terms of their microstructure, had
different behaviors. Mineralized bone formed in contact with
microporous and slightly resorbable BCP1050 and BCP1125
ceramics, while no bone formation was observed for the
BCP1200 ceramic inside the PTFE cylinders. These results
indicate that similar BCP ceramics interact differently with
biological fluids, cells and tissues in relation to their sintering
temperature. Microporous ceramics exhibit high osteogenic
property for filling large bone defects when compared to dense
materials or autologous bone. These osteogenic ceramics may
find applications in orthopedic or maxillofacial surgery.
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I11.3. Discussion

Apres 6 et 12 semaines d’'implantation dans les lesiste chevre, nous n’avons pas observé
d’ostéoinduction ni dans le cas de l'autogreffeeasge ni par les céramiques de BCP. De
nombreuses cellules multinucléées ainsi que désleelgéantes ont été observées autour de
I'autogreffe osseuse induisant sa résorption. Daubogreffes osseuses sur 7 n'‘ont pu étre
prélevées aprés 12 semaines dans les muscles. éMégrfait que les propriétés
d’ostéoinduction de l'autogreffe osseuse sont lagg reconnues [189, 190], nous n'avons
pas observé de néoformation ossedgenpv) dans les muscles mais une forte résorption de
l'autogreffe. Concernant les granules de BCP, mwasis constaté une zone de précipitation a
la surface des granules de BCP frittés a 1050 Et25°C ainsi qu’'une fibrose, mais nous
n'avons pas observé de formation d'os ectopique end@nes 12 semaines d’'implantation.
Cependant, dans une étude utilisant differentesebgoniques de phosphate de calcium dans
les muscles de chien, Yuaat al ont démontré que la formation osseuse dépendala de
composition et de la microstructure des céramil@s]. Des résultats précédents ont montré
une formation d'os ectopique avec le méme matiBCP 60/40). Environ 12 % d'os
minéralisé a été observé entre de particules de B@Ero microporeuses ayant une
composition et une microstructure semblables apngtantation pendant 24 semaines dans
les muscles de moutons [129]. Cette absence deafarmosseuse pourrait étre due a la
période d'implantation (12 contre 24 semaines)nadele animal (chévres et moutons) ou a
la quantité du matériau implanté (0,3 contre llg.eté démontré que des ceramique de BCP
microporeuses induisent généralement une néofamatseuse apres 12-24 semaines dans
les muscles de chiens, de chévres et de moutoBs 1P®, 178]. Il a été également montré
gue l'ostéoinduction par des biomatériaux a bagghdsphate de calcium dépend du modele
animal utilisé avec de grandes variations entreinds/idus [143]. Cette variabilité a été
également attribuée a la taille des implants [183. phénomene d’ostéoinduction par les
biocéramiques apparait non reproductible. La mémiseance des mécanismes biologiques
menant a la formation ectopique d'os en contaat des céramiques microporeuses contribue

a ces variations de résultats.
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Bien que l'implantation ectopique permette d'étudstéoinduction, ces biomatériaux sont
destinés pour des comblements osseux et leur éwaludevrait étre conduite dans des sites
osseux. Habibovicet al ont comparé différentes céramiques de phosphateatBum
implantées dans des défauts de taille critique dlassiliague de chévres (diamétre de 17
millimétres, 3 mm de profondeur) [177]. Deux cérqn@s de BCP avec une composition,
cristallinité et une macroporosité semblables, maie microporosité difféerente, frittées a
1150 et a 1300°C, ont été implantées dans les saistldans I'os iliaque de chéevres. Apres
12 semaines d'implantation intramusculaire, enviigh % de néoformation osseuse est
mesurée dans les macropores des disques de B@EB &itL150°C tandis qu'aucun signe de
formation osseuse n'a été observé dans aucun gemniside BCP frittés a 1300°C. Apres 12
semaines d'implantation bilatérale dans les déflatgies, le pourcentage d'os par surface de
pore n'a pas changé de maniére significative éesrdeux matériaux (15,2% pour BCP1150
et 13,2% pour BCP1300) mais l'apposition osseuaé pius élevée dans le BCP1150
(13,9%) que dans le BCP1300 (8,1%) [177]. Bien lggedéfauts soient de taille critique, ce
modéle iliaque ne supprime pas l'ostéoconductida ebmparaison stricte de I'ostéogenese
entre des biomatériaux peut étre sujette a dismussi

Notre modele permet la comparaison des proprigtEogeniques de l'autogreffe osseuse et
de 3 types de céramique de BCP dans des sites xosams la contribution de
l'ostéoconduction. En effet, I'étude n'a pas déméomte néoformation osseuse dans les
cylindres vides implantés dans des défauts deetatitique au niveau des épiphyses
fémorales de chévre apres 6 et 12 semaines. L'affegpsseuse placée a l'intérieur de ces
cylindres était rapidement dégradée. La résorptims autologue a été précédemment
rapportée par plusieurs groupes et est liée atlaenat au site d’'implantation de la greffe [75,
191-193]. Il a été observé approximativement 30 &aabsorption apres 1 an dans les sinus
humains [194]. D'autres auteurs ont rapporté désuksade résorption d'environ 47 % apres
6-7 mois [192] et de 54,8 % apres 18 mois d'im@tan [193]. Zizelmanret al ont décrit la
formation d'os et la résorption d’autogreffe ossedans I'augmentation de sinus [75]. lls ont
constaté que les autogreffes osseuse (os coréit@bnt résorbées a environ 30 % aprés 12
semaines d’'implantation tandis que le taux de pisor était trois fois plus rapide (90 %)
pour les copeaux d'os autologue. La présence ddasdes et des cellules géantes facilitent

la résorption de l'autogreffe osseuse. Jensérnal ont décrit la présence de cellules
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multinucléées et d'ostéoclastes sur la surfaceiftiremtes autogreffes osseuses (os bovin
inorganique, os autologue et phosphate tricalcimpia 3-TCP) [191 , 195].

Dans cette étude, nous avons également observ&etlates multinucléées et une forte
resorption de l'autogreffe osseuse (19% avant intpteon, 18,7% aprés 6 semaines et 1,67%
aprés 12 semaines). Il semble que l'autogreffeusssaoit étre en contact intime avec le tissu
osseux environnarafin de conserver sa viabilité et accomplir sa fimmcrégénératrice [75].
Dans ce modele, l'autogreffe osseuse était isaldesslu osseux environnant par les cylindres
de PTFE. Bien qu'elle soit dans un environnemenbiable, en présence de cellules
ostéoprogénitrices de la moelle osseuse, les capdas autologue n’ont pas servie de
support a la néoformation osseuse mais ont ét@adégipar I'activité cellulaire. La résorption
de la céramique était moins évidente et dépenddia dempérature de frittage. Le BCP1050
est la céramique la plus microporeuse et la plesrb&e (25% aprés 12 semaines). Le
BCP1125 était Iégérement resorbable (24%) et BCP &24it peu résorbé (27%). Concernant
la formation osseuse a l'intérieur des cylindresples de BCP, nous avons observé que le
BCP1125 était le plus ostéogénique, puis le BCP1a&60s qu'aucune formation osseuse n'a
été trouvée dans le BCP1200. Sachant que ces aetédifférents seulement par leur
microstructure, cette étude démontre que les méthde préparation des substituts osseux
conditionnent fortement leurs propriétés ostéog@sqCes différences pourraient étre liées a
leur propriété de dissolution en contact avec li@glés biologiques. L’hydroxyapatite (HA),

le phosphate tricalcique béta (3-TCP) et leurs ¢oarons (BCP) sont ostéoconducteurs, car
ils supportent l'apposition et la croissance ossemsis sont lentement dégradés. Le 3-TCP
est plus soluble dans les fluides corporels qua.Ite taux de résorption des phosphates de
calcium biphasés est compris entre celui de I'hygapatite et le phosphate tricalcique. Le
concept de BCP est basé sur I'équilibre optimumedatphase la plus stable (HA) et la phase
la plus soluble (3-TCP) [102]. Les biocéramiquesBd&P sont solubles et se dissolvent
graduellemenin vivo, elles permettent une néoformation osseuse @ ldderent des ions de
calcium et phosphate dans le milieu biologique.ftuanation d’'une interface dynamique
entre la céramique bioactive et I'os est le résdltane succession d'événements impliquant la
formation de carbonate d’hydroxyapatite (CHA) parpuocessus de dissolution/précipitation

et l'interaction avec les cellules [102, 196].

Les propriétés biologiques des céramiques sonts liée leurs caractéristiques
physicochimiques et a leur microstructure, qui déleat de leur température de frittage.
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Pendant le processus de synthese des biomatérlasplocalciques, la température de
frittage est une étape cruciale pour obtenir deslypts de substitution osseuse avec des
propriétés biologiques reproductibles. La tempéeate frittage modifie efficacement la
microstructure, la surface spécifique et les caratiques de dissolution des céramiques
phosphocalciques. Une microporosité élevée et detmuax de petite taille sont des éléments
essentiels pour I'adhésion, la prolifération ediféérentiation des cellules ostéogéniques qui
produiront la matrice osseuse extracellulaire. &apart, une température de frittage élevée
diminue la surface spécifique et les propriétéslideolution. La faible microporosité ainsi
que la faible surface spécifique du BCP1200 poentaétre la conséquence d'une faible
dissolution, d’adsorption de protéine et d'une lailzolonisation des cellules, ce qui
expliquerait l'absence de la formation de tissuewss Beaucoup d'auteurs ont étudié
l'ostéoinduction par des greffes biologiques chesgé@vec des cellules ou de facteurs
ostéogéniques [130, 182, 190, 191, 197]. Dans tiedeé utilisant des matrices osseuses
déminéralisées (DBM) ou les protéines de morphagemsseuse (BMPs), les auteurs ont
décrit une formation initiale de cartilage suiviesdiminéralisé [45, 117]. Dans cette étude,
nous n'avons pas observé de formation de cartilade présence de chondrocytes autour des
granules de BCP avant la formation osseuse. Ripanebral ont proposé que les BMPs
endogenes se concentrent sur la surface de la igtrand'HA et permettent une
différenciation de cellules souches circulantescelules ostéoblastiques formant le tissu
osseux minéralisé [145]. D’autres travaux, pubpés Yuanet al, suggérent que les BMPs
jouent en effet un réle primordial dans l'ostéortthn par les biomatériaux [198]. La
concentration possible de BMPs endogene sur laseides céramiques phosphocalciques n'a
pas encore été clairement démontrée. Bien queolaeffe osseuse contienne des BMPs et
des cellules ostéogéniques viables, dans cette étads n'avons pas observé de formation
d’un tissu cartilagineux ni de néoformation ossgdsenovg, mais plutét une résorption de la
greffe. La concentration des BMPs dans I'os naeseplutbt physiologique par rapport aux
matériaux chargés par des BMPs ou elles sont phnseatrés tels que les DBM. Ces
concentrations physiologiques peuvent expliquérséace de l'ostéogénicité de I'autogreffe
osseuse. La plupart des rapports ayant étudi€dgéhicité des matériaux ont été réalisées
dans des sites ectopiques tandis que les matésianix prévus pour étre utilisés en sites

osseux afin de régénérer des défauts osseux deegiaiiie.
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Dans ce chapitre, nous avons comparé l'osteog@mieit’autogreffe osseuse et des substituts
synthétiques de phosphate de calcium dans des esitepiques et osseux. Un modele
permettant d’étudier l'ostéogénicité sans la cbation de ['ostéoconduction dans les
condyles fémoraux de chévre a été développé etérdlies copeaux d'os autologue implantés
dans les muscles ou au niveau des sites fémorarésgebent rapidement, alors qu'il n'a pas
étée observé de néoformation osseuse. Les troiss tgee céramiques de BCP, différent
seulement en termes de leur microstructure, présemifférents comportements. De I'os
minéralisé s’est formé en contact avec la céramijgeoporeuse qui été légerement résorbée
(BCP1050 et BCP1125), alors qu'on n'a observé aufarmation osseuse par le BCP1200 a
I'intérieur des cylindres de PTFE. Ces résultatdiguent que ces céramiques de BCP
interagissent difféeremment avec les fluides, ldhiles et les tissus biologiques suivant leur
température frittage. Les céramiques microporepsésentent des propriétés ostéogéniques
supérieures pour combler des défauts osseux deegtaille en comparaison aux matériaux
denses. Ces céramiques ostéogeniques pourraienetrdes applications dans la chirurgie
orthopédique ou maxillo-faciale. Cependant, les anéxnes biologiques responsables de

leurs propriétés ostéogéniques restent encoreangbris.
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IV.1. Introduction

Le défi actuel dans la chirurgie orthopédique eiitltafaciale est la reconstruction de
défauts osseux de grande taille. La greffe ossausalogue, est considérée comme «le
modele de référence » dans la reconstruction ossgd€e a ses propriétés ostéogéniques,
ostéoconductives et ostéoinductrices [68, 179, .1688pendant, I'utilisation de I'autogreffe
osseuse est limitée car elle nécessite un secomdératoire (ex. la créte iliaque), n'est
disponible qu’en quantité limitée et souvent ags®é des complications au niveau du site de
prélevement. Les biocéramiques a base de phospéatacium sont disponibles en quantités
suffisantes et sous différentes formes : poudreemules, blocs macroporeux et injectables
pour le comblement des défauts osseux. Pendant dEsx derniéres décennies,
I'hydroxyapatite (HA), le phosphate tricalcique #&RB-TCP) ainsi que les biocéramiques de
phosphate de calcium biphasées (BCP) ont été lamgentilisées en chirurgie orthopédique,
maxillo-faciale et dentaire [200, 201]. Les biocéigues sont biocompatibles, bioactives et
ostéoconductives [93, 180]. Dans le concept dechio& des BCP, la phase B-TCP se
dissout dans les fluides biologiques libérant dassicalcium et phosphate menant a la
précipitation d’'une apatite biologique sur les tas insolubles de la phase HA. Cette
précipitation d'apatite biologique incorpore diesrgrotéines et sert de substrat aux cellules
ostéoblastiques qui produisent la matrice osseudeacellulaire ayant pour résultat
l'apposition directe d’'un tissu osseux minéralisé¢ $a surface de la céramique par
ostéoconduction [101]. Cependant, ces matériauxhéfigues manquent généralement de
propriétés ostéogéniques et ostéoinductives paéngrer de grandes pertes du tissu 0sseux.
Plusieurs études ont récemment rapporté linductitn tissu osseux par certaines
biocéramiques implantées dans les muscles ou es situs cutanées dans divers modeles
animaux [129, 130, 202]. Apres implantation dans dies ectopiques pendant plusieurs
semaines, la formation d’os minéralisé a été olésev I'intérieur des céramiques macro
microporeuses, pourtant ces matériaux n'‘ont paassticiés a des cellules (ex. CSM) ou a des
facteurs ostéogéniques (BMPs). Bien que le mécanisiologique précis menant a
l'ostéoinduction par les biocéramiques demeurenimgpplusieurs groupes ont montré que la
présence d’'une microstructure a la surface de lantque est un préalable a la formation

d’os ectopique [129, 136, 203]. Cette microporosii&e les grains de la céramique est due a
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une température de frittage relativement basse-{200°C) mais dépend aussi de la poudre
de phosphate de calcium utilisée, du processus atwichtion et du temps de
frittage/refroidissement. En outre, la micropor@gieut influencer la cohésion du matéiiau
vivo car la dissolution des joints de grain serait plogortante pour les matériaux
microporeux par rapport a un matériau dense. @gssolution des joints de grain dans les
fluides physiologiques peut mener a la libératiom mhicroparticules a proximité des
biocéramiques [109, 154, 155]. Ces microparticaesveraient alors les macrophages, les
cellules géantes et les lymphocytes qui libérelstués tours des cytokines spécifiques [165,
204-207]. Ces cytokines pourraient permettre uriggrénciation des cellules souches en
cellules ostéoprogénitrices. Cette cascade d'évémsrbiologiques pourrait étre semblable a
celles de la cicatrisation osseuse suite & untfeadeEn effet, les débris et les microparticules
d'os minéralisé sont souvent observés a l'intéraes fractures. Ces microparticules sont
d'abord dégradées par des macrophages et deslastéo@vant la production d'une matrice
extracellulaire osseuse par des cellules ostéopitoigés. Le rapport entre les cellules
phagocytaires (macrophages et ostéoclastes) ekledes formant I'os a été décrit par de
nombreuses études [165 , 204 , 205, 206, 208 , 209]. Ces études ont permis d'analyser
les effets des nano- ou des microparticulesvitro employant des macrophages et/ou

ostéoblastes sur la sécrétion de plusieurs cyteRES , 209].

Notre hypothése est que ces microparticules aei®er des macrophages libérant les
cytokines inflammatoires qui favoriseraient la éifintiation ostéoblastique a partir de

cellules souches mésenchymateuses.

Dans un premier article, nous avons abordé I'étddela réaction inflammatoire dans
I'environnement proche des microparticules d’ureediamique biphasée (HA/B-TCP 60/40)
implantée dans des muscles de rats. Nous avonse éliesl réactions induites par ces
microparticules de BCP frittées a haute tempérgtl260°C pendant 5 heures) apres 7, 14 et
21 jours d’'implantation dans les quadriceps. Ttaibes de microparticules de BCP ont été
utilisées (< 20, 40-80 et 80-200 pum).

Dans un second article, nous avons analysé |'di#etes microparticules de BCP sur la

libération de cytokines (TNE-et IL-6) par des macrophages (J774) et leur adiomla

différentiation ostéoblastique (MC3T3-E1). D’abondpus avons étudié la viabilité des
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macrophages et des cellules ostéoblastiques eaat@uec les microparticules de BCP. Par
la suite, la différentiation des cellules ostéotitpe a été déterminée par RT-PCR en

présence des cytokines pro inflammatoires (ToN#-I1L-6).
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Etude de la réaction inflammatoire dans les muscles
de rats apres implantation de microparticules de

phosphate de calcium biphasé
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Abstract Several studies have shown that macro micro
porous bioceramics ectopically implanted promote bone tis-
sue formation. This study aims at investigating the inflam-
matory response towards biphasic calcium phosphate (BCP)
ceramic micro particles. BCP composed of hydroxyapatite
(HA) and beta-tricalcium phosphate, HA/S-TCP ratio of
50/50, were prepared by sintering at 1200°C for 5 h. After
crushing, 3 fractions of BCP micro particles <20, 40-80 and
80-200 pum were sieved. The micro particles were carefully
characterized by using X-ray diffraction (XRD), scanning
electron microscopy (SEM) and laser scattering. The inflam-
matory reactions induced by BCP micro particles implanted
in quadriceps muscles of rats for 7, 14 and 21 days were stud-
ied by histology (n = 8/group). A fibrous tissue encapsulation
of the BCP micro particles implanted in muscle tissue was
observed and fibrosis was similar for the 3 groups of micro
particles. The comparison of the cellular response indicated
that the total number of cells was significantly higher for
BCP <20 um than for 40—80 and 80-200 um (p < 0.0001).
The number of macrophages was relatively higher for the
smallest than for the intermediate and largest fractions (p
< 0.0001). The relative percentage of giant cells was higher
for the intermediate and largest size of particles than for the
smallest. The number of lymphocytes was comparable for
the 3 fractions and after the 3 delays. Therefore, the BCP
micro particles <20 pm initiated an inflammatory response
which might play an important role in osteogenesis.
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1 Introduction

The current challenge in orthopaedic and maxillofacial surg-
eries is the reconstruction of large bone defects. Autol-
ogous bone graft is considered as the gold standard in
bone reconstruction because it has osteogenic, osteoin-
ductive, osteoconductive and resorbable properties [1-3].
Nevertheless, autologous bone graft must be harvested from
another surgical site (e.g. iliac crest) prior to fill a bone de-
fect. It is therefore limited in quantity, less than 20 cm?,
and often associated with complications at the harvesting
site. Calcium phosphate bioceramics have been prepared
in different forms such as powders, granules, macroporous
blocks for filling bone defects. During the last two decades,
Hydroxyapatite (HA), B-tricalcium phosphate (8-TCP) and
biphasic calcium phosphate (BCP) bioceramics have been
widely used in orthopaedic, maxillofacial and dental surgery
[4, 5]. Bioceramics have biocompatible, bioactive and os-
teoconductive properties [6, 7]. However, these synthetic
materials generally lack osteogenic and osteoinductive prop-
erties for regenerating large amounts of bone tissue. Sev-
eral studies have recently reported the induction of bone
tissue by certain bioceramics implanted in muscles or sub-
cutis of various animal models [8—11]. After implantation
in these ectopic sites for several weeks, mature and min-
eralized bone tissue formation has been observed inside
macro and micro porous ceramics even thought the mate-
rials were not combined with osteogenic cells or factors,
e.g. bone morphogenetic proteins. Although the precise bi-
ological mechanism leading to bone induction by bioce-
ramics remains unknown, several groups have shown that
the presence of micropores about 0.1-5 um in diameter at
the surface of ceramics is a prerequisite for ectopic bone
formation [11-13]. This microporosity located between ce-
ramic grains is related to relatively low sintering temperature
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(900-1100°C) but obviously depends on the starting calcium
phosphate powder, manufacturing process and heat-
ing/cooling time. Furthermore, the microporosity may in-
fluence the material cohesion in vivo as the dissolution of
grain boundaries would be higher for micro porous than fully
sintered materials. This dissolution of grain boundaries in
physiological fluids may lead to the release of microparticles
at the vicinity of bioceramics [14—16]. These microparticles
would then activate macrophages, giant cells and lympho-
cytes which will release specific cytokines [17-21]. These
cues could interact with circulating stem cells or other types
for differentiating them into osteoblasts producing bone tis-
sue. This cascade of biological events could be similar to
those occurring in the healing of bone fractures. Indeed, mi-
cro debris and particles of mineralized bone are often ob-
served inside bone fractures. These micro particles are first
degraded by macrophages and osteoclasts prior to the pro-
duction of a new extracellular bone matrix by osteoprogen-
itor cells. The relationship between tissue degrading cells
like macrophages and osteoclasts and bone forming cells has
been subjected of numerous reports [17-23]. These studies
have investigated the effect of nano- or micro-sized partic-
ules in vitro using macrophages and/or osteoblasts on the
secretion of several cytokines [22, 23]. It has been found
that high amounts of cytokines such as transforming necro-
sis factor-apha (TNF-«) and interleukin 6 (IL-6) were pro-
duced by macrophages in the presence of micro particles
[20]. In addition, a decrease in cell viability was observed
in contact with micro-particles [14]. Although considerable
work has been done in vitro, only a limited number of studies
have been conducted in vivo using micro particles [14, 15].
Malard and collaborators have implanted BCP particles hav-
ing sizes of 10-20, 80-100 and 200—400 pm in critical sized
bone defects of rats for 7, 14 and 21 days. The best bone in-
growth, together with the higher resorption/degradation rate
and stronger inflammatory reactions were observed for BCP
particles of 10-20 um than for the other sizes. The authors
suggested that a strong, but brief, inflammatory reaction as-
sociated with micro particles which implies a massive release
of cytokines, was favourable to the bone healing process. An-
other study conducted with various bone-substitute materials
implanted in intraosseous and subcutis of rat demonstrated
different biological responses [16]. However, the difference
in biological behaviours was mainly related to the chemi-
cal composition of the implanted materials and not to their
particle size.

The present study aims at investigating the micro envi-
ronment beside microporous bioceramic particles implanted
in muscles of rats. We have investigated the inflammatory
reactions induced by BCP micro particles sintered at high
temperature (1200°C for 5 h) implanted in muscles of rats
for 7, 14 and 21 days. Three sizes of BCP micro particles
<20, 40-80 and 80-200 um were carefully characterized by
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using X-ray diffraction (XRD), Fourier-Transform Infrared
spectroscopy, scanning electron microscopy (SEM) and laser
scattering. These fractions implanted in quadriceps muscles
of rats were then studied by histology in order to determine
the cells and tissue reactions.

2 Materials and methods
2.1 Preparation and characterization of BCP micro particles

Calcium deficient apatite (CDA) was prepared by hydrolyz-
ing dicalcium phosphate dehydrate (DCPD) as previously
described [24]. After sintering at 1200°C for 5 h, the CDA
transformed into a mixture of Hydroxypatite (HA) and beta-
ticalcium phosphate (8-TCP) named biphasic calcium phos-
phate (BCP). The sintered BCP ceramic was crushed and
sieved into particle fractions of <20 um, 40-80 pum and
80-200 pum using certified sieves (Fritsch, Analysette, Ger-
many). The 3 fractions were analyzed using powder X-ray
diffraction (Philips, PW 1730, France) with a CuK« source
operated at 40 kV and 30 mA. The microstructure and particle
size distribution of the 3 fractions were observed by scan-
ning electron microscopy (SEM, Leo 1450 VP). For SEM
observations, the BCP particles were deposited onto carbon
tape and Au-Pd sputtered (Denton Vacuum, Desk III, UK).
For the determination of particle size, samples were scanned
using backscattered electron and images were analyzed us-
ing a semi-automatic image analyser (Quantimet 500, Leica,
UK). The size and number of particles were determined us-
ing a custom made program. Particle size was also measured
using laser scattering (Coulter LS 230, Coultronics, France).
Three measurements were performed on each sample. Re-
sults were reported as mean diameter (um) as function of
volume (%). After characterization, the 3 fractions were put
into glass Pasteur pipettes and sterilized by heating at 200°C
for 2 h.

2.2 Animal model and surgical procedure

All animals handling and surgical procedures were con-
ducted according to the European Community guidelines for
the care and use of laboratory animals (DE 86/609/CEE). The
study protocol was submitted for approval to the local animal
care and safety committee. The experiments were performed
according to Good Laboratory Practices (GLP) at the Faculty
of Medicine of Nantes within approved experimental facili-
ties. Experiments were performed using 36 Wistar Han rats,
males, 7 weeks old, weighting 250-275 g (Charles River,
France). Rats were housed (four per cage), with water and
food at will. The animals were placed in quarantine for at least
10 days prior to surgery. Rats were under general anaesthesia
with a halogenous compound, oxygen/Isoflurane (Forane®,
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Abbott laboratories, UK). After shaving and disinfection
of both legs, a lateral skin incision was made according to
the axis of the femur. An intramuscular pocket was created
in the quadriceps muscle using blunt dissection. About 0.3
g of BCP micro particles were put into the muscle pocket.
Muscle and skin were sutured in layers using resorbable
sutured (Vicryl 3-0, Ethicon, France). The same procedure
was applied bilaterally thus, giving 2 implants per animal.
After surgery, no antibiotic treatment was administrated.
Animals were sacrificed 7, 14 and 21 days after surgery
using an intra cardiac over dose of sodium pentobarbital
(Dolethal, Vetoquinol, France). Samples were retrieved and
immediately fixed in neutral formol (10%) for 24 h. Samples
were then decalcified, dehydrated and embedded in paraffin.
Thin sections (approx. 7 um) were made in the middle of
the sample using microtome (Microm HM355). Hemalun-
Pholoxine-Safran (HPS) staining was performed on the
sample slices using an automated coloration apparatus. All
groups were analysed under light microscopy (Olympus
Bx 50). Each slice was divided into 10 fields and cell
counting was performed by an anatomopathologist (Nicolas
Josselin, MD). The number of giant cells, macrophages
and lymphocytes was determined. The thickness of the
fibrous tissue layer around the implanted BCP particles was
semi-quantitatively analyzed using a score index of 0-2;
with score 2 corresponding to a thick fibrous capsule. The
fibrosis was an indicator for the persistence of the immune
response. Two measures were performed on each sample.

2.3 Statistical analysis

All data were expressed as average + standard deviation
and examined using one-way analysis of variance ANOVA
using the XL Stat 6.0 software. The results were considered
significant for p values <0.05.

3 Results
3.1 Physicochemical characterization of the BCP particles
Three fractions of BCP particles, <20 um, 40-80 um and

80-200 pm, were prepared and characterized. As shown in
Table 1, the BCP fractions were solely composed of HA and

B-TCP phases in a weight ratio of approximately 50/50 giv-
ing a molar Ca/P ratio of 1.58. As shown in Fig. 1, the BCP
fractions were composed of rounded particles having the ex-
pected sizes. At high magnification, the surface of BCP par-
ticles appeared well-sintered with some remaining microp-
orosity and a rough surface (Fig. 1(b)). Two techniques, SEM
and laser scattering, were used to determine the particle size
distribution. As shown in Table 1, the three fractions of BCP
micro particles had average particle size of 4.2, 62 and 102
um using the SEM method and 6, 67 and 138 m using the
laser scattering measurement. Both methods provided with
similar results for average particle sizes. The particle size
distribution of the 3 fractions is shown in Fig. 2. The 3 frac-
tions exhibited a Gaussian particle size distribution centred
approximately on their average value. Although some larger
particles were present, most of the particles had size within
the intervals <20 pum, 40-80 pum and 80-200 pm.

3.2 Histological analysis

The 3 fractions of BCP micro particles <20 pum, 40-80 um
and 80-200 um were bilaterally implanted in quadriceps
muscles of rats for 7, 14 and 21 days. The study was de-
signed using a number of 8 implants per group. All animals
(36 rats) recovered well from surgery without complications
and all implantation sites healed. Histological observations
indicated a normal fibrous tissue encapsulation of the BCP
microparticles implanted in muscles. As shown in Fig. 3,
several inflammatory cells were observed in the implantation
area. These cells were multinuclear macrophages, giant cells
and mature lymphocytes. The macrophage cells were princi-
pally in contact with the BCP microparticles while other cell
types were present in the interstitial tissue between the BCP
micro particles. Table 2 gathers the total number of cells and
the thickness of the fibrous tissue capsule measured around
the BCP micro particles. For the fraction < 20 um, the total
number of cells remained constant over the implantation pe-
riods of 7, 14 and 21 days. For micro particles in the range
40-80 pm, the total number of cells was approximately dou-
ble after 7 days as compared to longer implantation delays
of 14 and 21 days. Regarding the large micro particles of
80-200 pm, a slightly higher number of cells were found
after 7 days than after 14 and 21 days. The comparison of

Table 1 Physicochemical properties of the BCP micro particles

Fractions HA (wt%) B-TCP (wt%) Ca/P CO; CaO Mean particle size £+ S.D. (um)
<20 um 4.2 42.75® 6.1 £6.1®
40-80 um  50.2 49.8 1.58 NolIR peaks Notdetect. 61.8+£33.2® 669+ 11®
80-200 um 102.1 + 60.2®  137.6 & 26.8®

®Measured by BSEM and image analysis,
(™Measured by laser scattering.
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Table 2 Total average number
of cells and thickness of the
fibrous tissue capsule measured
for BCP micro particles with
size of <20 um, 40-80 um and
80-200 pum implanted in
muscles of rats for 7, 14 and 21
days (*N = 8)

Fractions Implantations time (days)  Total average number of cells per field x 10 Fibrosis*

<20 um 7 860 + 285 1.7+£0.6
14 926 + 341 1+1.1
21 947 £ 238 1.5+0.6

40-80 pum 7 755 £+ 167 1+038
14 480 + 23 1.24+09
21 460 £+ 36 0.5+0.5

80-200 um 7 678 £ 134 1.25+0.5
14 550 £ 73 1+0.8
21 517 £98 2

Fig.1 SEM micro graphs of the BCP micro particles. (a, b) particle size <20 um, (c) 40-80 nm and (d) 80-200 m. (b) Note the surface structure

of micro particles

Fig. 2 Microparticles size
distribution of the 3 BCP
fractions measured by laser
scattering
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Fig. 3 Histological sections of BCP microparticles implanted in rats
muscles. MF: muscle fiber, *: conjunctive capsule consists of fine col-
lagen fibre, ML: mature lymphocyte, F: fibrosis which represents the
last step of inflammation and isolate ceramic particles from rat muscles,

the cellular response given for the 3 fractions indicated that
the total number of cells were significantly higher for BCP
<20 pm than for 40-80 and 80-200 um (p < 0.0001). A
similar trend was observed for the thickness of the tissue cap-
sule around the implanted BCP micro particles. Fibrosis was
similar for the smallest micro particles <20 pum over the 3 de-
lays of implantation. For the intermediate size of 40—-80 pm,
fibrosis decreased with the implantation time while it main-
tained for the largest particles. However, the comparison of
fibrosis for the 3 fractions was not significantly different due
to the semi-quantitive scoring of the method.

Figure 3 illustrates the muscle tissue response towards the
BCP micro particles of different size implanted for 7, 14
and 21 days. The muscles fibres (MF) are clearly identified
around the implanted micro particles (MP). The BCP micro
particles are not observable on these decalcified histological
sections but their locations are visible as translucent spaces.
For the smallest micro particles of <20 pum, numerous
macrophages and some mature lymphocytes and giant cells
were observed after all implantation delays (Fig. 3(a—c)).
Non nucleated macrophages were noticed after 7 days (Fig.

MC: macrophage cells, MP: micro particles, CV: congestive blood ves-
sels, Arrowheads indicated multinucleated giant cells. Magnification x
800

3(a)). Various inflammatory cells and bounded macrophages
were found after 14 days (Fig. 3(b)). At 21 days, a fibrous
capsule surrounded the BCP microparticles <20 pm and the
collagen layer was infiltrated by fibroblasts (Fig. 3(c)). For
the intermediate fraction of 40-80 pm, a thin fibrous capsule
(F) was formed after 7 days of implantation. Rather important
vessel congestion was also observed (Fig. 3(d)). Vessel con-
gestion is a fundamental step in body inflammatory reaction
and characterized by an increase of blood vessel diameter.
A fibrous capsule was present on sample sections af-
ter 14 and 21 days (Fig. 3(e, f)). As previously observed,
macrophages and Giant cells were the predominant type of
cells while only few mature lymphocytes were observed in
between the BCP micro particles of 40-80 pum. The cel-
lular and tissue response towards BCP microparticles of
80-200 um is shown in Fig. 3(g—i)). Neither inflammation
nor fibrosis was observed after 7 days around the large im-
planted micro particles (Fig. 3(g). After 14 days, a fibrosis
capsule was formed with a few cell reactions compared to
21 days (Fig. 3(h) and (i)). A congestive capsule with abun-
dant lymphocytes and macrophages around BCP 80-200
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Fig. 4 Percentages of giant cells, macrophages and lymphocytes counted on histological sections of BCP micro particles with size of <20 um,
40-80 pm and 80-200 pm implanted in muscles of rats for (a) 7 days, (b) 14 days and (c) 21 days

pm at 21 days (Fig. 3(i)) was more distinct. Qualitatively,
the comparison of the population of lymphocytes for the 3
fractions suggested that less lymphocytes were present within
implanted 40-80 pm than in <20 and 80-200 pm BCP mi-
croparticles. The relative percentages of macrophages, giant
cells and lymphocytes were plotted as function of implan-
tation time and size of BCP micro particles (Fig. 4). The
number of macrophages was relatively higher for the small-
est fraction of <20 pm than for the intermediate 40—-80 um
and largest 80-200 wm ones for all implantation time (p <
0.0001). The number of macrophages maintained over time
for all considered groups of BCP particles. Whatever the de-
lay of implantation, the giant cells were more important in
the group of intermediate and largest size of particles than in
the smallest size of BCP micro particles (p < 0.0001). The
relative percentage of giant cells was comparable for the in-
termediate and largest size of particles and not significantly
different after 7, 14 or 21 days. The number of lymphocytes
was comparable for the 3 fractions and after the 3 delays.

4 Discussion
This study demonstrated that BCP micro particles with an
average size around 5 um (Table 1) induced an inflamma-

tory response with macrophages and giant cells while im-
planted in muscles of rats. The cellular and tissue response
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towards larger BCP particles was relatively moderate. The
role of particle size of CaP ceramics towards inflammation
and osteogenesis has been poorly investigated in vivo. Malard
and coll. have shown that 10-20 um implanted in femoral
or tibial defects of rats provided with an early and strong
inflammatory reaction. The larger particles with size rang-
ing 80-100 or 200-400 pm induced a moderate inflamma-
tion. Additionally, the smallest size of BCP particles led
to the best bone ingrowth together with the higher resorp-
tion/degradation rate. The same authors have found that sig-
nificant higher number of multinucleated giant cells with
bone marrow cells cultured in contact with 10-20 wm BCP
micro particles than for large size. Other studies have shown
that high amounts of TNF-« and IL-6 cytokines were pro-
duced by macrophages cultured in the presence of micro par-
ticles [17-23]. It has been observed that conditioned culture
medium of macrophages exposed to micro particles stimu-
lated osteoblasts to produce inflammatory mediators which
play an important role in bone resorption [20, 22, 25]. It
has been also observed that macrophages, osteoclasts, os-
teoblasts and stem cells are present at bone fracture sites and
all these cell types contribute to the healing process simulta-
neously [26-28].

Several studies have recently reported that specific ma-
terials are able to induce bone formation after implantation
for 6-12 weeks in ectopic sites [8—11]. For instance, bone
induction has been observed with synthetic hydroxyapatite
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HA ceramics, biphasic calcium phosphate BCP, tricalcium
phosphate ceramics, calcium phosphate cements, bioglass
and even with titanium oxide and alumina ceramics im-
planted into the muscles of rabbits, dogs, goats, baboons
and pigs [11, 12, 30-34]. Osteoinduction by biomaterials is
a complex biological phenomenon that is not yet fully un-
derstood. It has been shown that ectopic bone formation is
both material and animal dependant. Furthermore, surface
microstructure is thought to play a key role in the osteoin-
ductive capacity of bioceramics [12]. The micro porosity is
due to the uncompleted sintering of ceramics at relatively low
temperature. Two possible mechanisms have been proposed
to explain this intriguing phenomenon of bone formation
associated with materials. Both mechanisms are associated
with the ceramic microstructure and the two cascades of bi-
ological events may be occurring in the same time.

In the first hypothesis, the surface microstructure may pro-
mote both the precipitation of biological apatite and cell ad-
hesion on the surface of the materials. It has been shown
that micro pores below 5 um in diameter greatly enhanced
ceramic dissolution in body fluids and the reprecipitation of
biological apatite at the surface [35]. Furthermore, the large
surface area of microporous ceramics may favour the ad-
sorption and entrapment of endogenous proteins including
BMPs, which have a high affinity for calcium phosphates
[36]. These osteogenic proteins on the surface of the mate-
rial could promote both the adhesion and differentiation of
progenitor cells into osteoblasts [37].

The second possible mechanism of biomaterial osteoin-
duction might be related to the release of microparticles due
to the preferable dissolution of grain boundaries in body flu-
ids. This release of micro particles might provoke an inflam-
matory reaction [14, 17]. The local release of inflammatory
cytokines then stimulates circulating stem cells to differen-
tiate into osteoblastic cells, thus producing bone tissue. This
process could be similar to that observed during the healing of
bone fractures by intra membranous ossification, where bone
fragments are usually present. The degradation of the blood
clot within a bone fracture might provoke a local inflam-
matory reaction leading to the release of cytokines. Those
cytokines might in turn promote the differentiation of circu-
lating stem cells into osteoblasts.

5 Conclusion

In this study, 3 sizes of BCP micro particles were character-
ized and implanted in muscles of rats for 7, 14 and 21 days.
A similar fibrous tissue encapsulation was observed for the
3 groups while the total number of cells was significantly
higher for BCP <20 pm than for 40-80 and 80-200 pm mi-
cro particles. Macrophages were relatively more present in
the interstitial tissue for the smallest micro particles than for

the intermediate and largest fractions. On the opposite, more
giant cells were found in the presence of intermediate and
largest size of particles than for the smallest. Lymphocytes
were present in comparable numbers for the 3 fractions and
at the 3 delays. Therefore, the BCP micro particles <20 um
initiated a superior inflammatory reaction than larger sizes.
These micro particles with a mean diameter around 5 um
might mimic the release of grains associated to micro porous
ceramics which have been found to be osteoinductive in var-
ious animal models.
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Abstract

The aim of the present work was to explore in vitro the biological events leading to ectopic
bone formation in contact with microporous biphasic calcium phosphate (BCP) ceramics.
Macrophage-like (J774) and osteoblast-like (MC3T3-E1) cells were cultured in the presence
of BCP microparticles of different sizes (<20, 40-80 or 80-200 um). The smallest
microparticles decreased the viability of both cell types as measured with LDH and MTS
assays; and enhanced the secretion of pro-inflammatory cytokines (IL-6 and TNF-a) by
macrophages after 24 hours, as revealed by ELISA. Osteoblastic cells were then cultured for
96 hours in the presence of these pro-inflammatory cytokines and their differentiation studied
by RT-PCR. MC3T3-El cells cultured with TNF-o showed a decrease in osterix, PTH
receptor (PTHR1) and osteocalcin gene expression. On the contrary, IL-6 enhanced the
expression of osterix, Runx2, alkaline phosphatase and osteocalcin compared to plastic. In
conclusion, this study shows that the inflammatory response initiated by BCP microparticles

may have both detrimental and beneficial effects on osteogenesis.

Keywords: Inflammation, macrophage, cytokine, osteoblast, osteogenesis.



Introduction

Biphasic calcium phosphate (BCP) ceramics are widely used as bone substitutes and are
available in a variety of different forms such as powders, granules and macroporous blocks
for filling bone defects [1, 2]. Their biocompatibility and bioactive properties have been
demonstrated in various animal models and in clinical studies [2, 3]. BCP ceramics are made
of hydroxyapatite (HA) and B-tricalcium phosphate (B-TCP) in different ratios. In the concept
of bioactivity, the B-TCP phase dissolves in body fluids releasing calcium and phosphate ions
and leading to the precipitation of biological apatite on to the insoluble HA crystals. This
biological apatite layer incorporates various proteins and serves as a substrate for the
osteoblastic cells that produce the bone extracellular matrix resulting in the direct apposition
of mineralised bone tissue on the surface of BCP ceramics by osteoconduction [4]. It has also
recently been shown that microporous BCP ceramics implanted in ectopic sites for several
weeks are able to induce bone formation [5-7]. Mineralised bone tissue formation was
observed despite ceramic materials that were not associated with osteogenic cells or growth
factors prior to implantation (i.e. mesenchymal stem cells or bone morphogenetic proteins).
However, the biological mechanisms of osteoinduction by bioceramics remain unknown. The
microporosity of bioceramics seems to be a prerequisite for bone formation as it has a
significant influence on the precipitation/dissolution process, the adsorption of proteins and
thus the attachment of osteoprogenitor cells [5, 6, 8]. The dissolution of microporous
bioceramics in a biological environment may lead to the release of small particles (< 5 um).
Our hypothesis is that these microparticles activate macrophages to release inflammatory
cytokines that in turn promote the recruitment of mesenchymal stem cells and their
osteoblastic differentiation. During bone fracture healing, an early inflammatory phase is
indeed necessary to trigger efficient healing [9]. For instance, TNF-a is strongly induced in
the first 24 hours after bone fractures and the absence of TNF-a signalling delays
mesenchymal cell recruitment, proliferation and perhaps also the onset of skeletogenic cell
differentiation, eventually leading to abnormal healing [10, 11]. IL-6 is also induced during
the first hours after bone fracture and sequential application of IL-6 has a beneficial effect on
experimental bone fracture healing in rats [12]. In addition, it is likely that IL-6 is a positive
stimulator of osteoblast differentiation [13].

The aim of the present study was to investigate the effects of BCP microparticles on the
release by macrophage cells of the pro-inflammatory cytokines TNF-a and IL-6 in relation to

osteoblastic cell differentiation. Both cytokines were studied because of their known



involvement in bone fracture healing. We first measured the viability of both macrophage and
osteoblastic cells in contact with BCP microparticles. Then, we assayed the secretion of pro-
inflammatory cytokines TNF-o and IL-6 from macrophages in contact with these particles.
Finally, the differentiation of osteoblastic cells was determined in the presence of TNF- o and

IL-6.

Materials and methods

Preparation and characterisation of BCP ceramic microparticles

A calcium-deficient apatite (CDA) powder was supplied by Biomatlante SAS (Vigneux de
Bretagne, France). The CDA powder was sintered in air at 1200°C for 5 hours
(heating/cooling rate 5°/min) in alumina crucibles in a muffle furnace (Nabertherm,
Germany). After sintering, the CDA transformed into a mixture of HA and B-TCP, called
BCP. Immediately after sintering, a drop of phenolphthalein was added to a sample of
powder. This simple test made it possible to detect the presence of calcium oxide CaO. The
sintered BCP ceramic was then crushed and sieved into particle fractions of <20 pm, 40-80
pm and 80-200 pm using certified sieves (Fritsch, Analysette, Germany). The 3 fractions
were analysed using powder X-ray diffraction (Philips Analytical, PW1830 and PW1050
Holland) with a CuKa source operated at 40 kV and 30 mA. The HA/B-TCP weight ratio was
determined using the relative intensities of the 2 1 0 (d=3.08A) and the 0 2 10 (d=2.880A)
diffraction lines of respectively HA (JCPDS card 9-432) and B-TCP (JCPDS card 9-169). The
3 fractions were also characterised by Fourier transform infrared spectroscopy (FTIR, Nicolet,
Magnia 550) in order to confirm the absence of carbonate peaks or phases other than HA and
B-TCP. Particle size distribution of the 3 fractions was measured using laser scattering
(Coulter LS 230, Coultronics, France) and scanning electron microscopy (SEM, Leo 1450
VP) as previously described [14]. For SEM observations, the BCP microparticles were
deposited on to a carbon tape and Au-Pd sputtered (Denton Vacuum, Desk III, UK). To
determine particle size, samples were scanned using backscattered electrons and the images
were analysed using a semi-automatic image analyser (Quantimet 500, Leica, UK). The size
and number of particles were determined using a custom-made program. Specific surface
areas of the BCP particles were measured by the Brunauer-Emmett-Teller method using
(BET, Micromeritics Flowsorb III) equipment. Three measurements were taken for each
fraction and values were averaged using standard deviation. The absence of microporosity in

the 3 fractions of BCP microparticles sintered at 1200°C was corroborated using mercury



intrusion porosimeter (Autopore III, Micromeritics). After characterisation, the 3 fractions of

BCP were put into glass Pasteur pipettes and sterilised by heating at 200 °C for 2 hours.

Cell culture

Macrophage-like cells (J774.1A) were obtained from the American Type Culture Collection
(USA). These cells are derived from mice monocytes and differentiate into macrophages
producing pro-inflammatory cytokines in culture. They were cultured in Dulbecco’s modified
Eagle’s medium (DMEM-Glutamax™, Gibco) supplemented with 10% foetal calf serum
(FCS, Dominique Dutcher Brumath, France) and 1% penicillin/streptomycin antibiotics
(Invitrogen Corporation Paisley, UK). The J774 cells were seeded at a 2 x 10* / cm? cell
density and expanded in T75 flasks (Corning, Koolhovenlaan, The Netherlands). At
confluence, the J774 cells were dislodged with a cell scraper.

Osteoblast-like cells derived from mouse calvaria (MC3T3-E1 Subclone 4) were also
purchased from ATCC. These cells were selected because of their ability to differentiate into
osteoblasts and to produce a mineralised collagen matrix. MC3T3-E1 cells were cultured in a-
MEM (Gibco) supplemented with 10% FCS, 1% penicillin/streptomycin antibiotics and 1%
L-glutamine (Invitrogen Corp. Paisley, UK). All cultures were maintained at 37°C in 5% CO;

and 95% air in a humidified incubator.

Cell viability and death assays

After 2 passages in T75 flasks, the J774 cells were seeded in triplicate at 2.5 x 10° cells per
cm” in twenty four-well plates (Corning). Cells were allowed to attach on to culture plastic for
12 hours before treatments. After 2 passages in T75 flasks, the MC3T3-E1 cells were seeded
in triplicate at a density of 10* cells per cm? in twelve-well plates (Corning), and also allowed
to attach for 12 hours on plastic. Cells were then treated for 24 hours with 40 mg of BCP
microparticles or Triton X 100® (1%, from Sigma-Aldrich, used as the recommended control
in the normal procedure of the Cytotoxicity Detection Kit (Roche Diagnostics, Germany).
Cell death was determined using this colorimetric assay, based on the measurement of lactate
dehydrogenase (LDH) activity released from damaged cells. In short, 100 pl of cell culture
media were transferred from each well into a 96-well culture plate. An identical volume (100
uL) of LDH solution was added to each well for 30 minutes according to the manufacturer’s
instructions. Absorbance measurement to determine the percentage of cytotoxicity was

performed on a spectrophotometer with an optical density reading at 490 nm.



Cell viability was measured using the CellTiter 96 Aqueous non-radioactive cell proliferation
assay (Promega). In this assay, the formation of formazan from methyl tetrazolium salt (MTS)
by mitochondrial NADH/NADPH-dependent dehydrogenases in living cells is quantified by
colorimetric measurement at 490 nm. In short, after the same treatments as for LDH assay,
100 uL of MTS solution was added to each well for 2-3 h according to the manufacturer’s

instructions before reading the optical density.

Cytokine assays

Secretion of TNF-a and IL-6 by J744 cells was first quantified in different triplicate culture
conditions. Different cell densities, microparticle quantities, lypopolysaccharide levels {LPS
from Escherichia coli (Sigma, USA) used as a control stimulating cytokine secretion}, and
time points were tested. Selected culture conditions were as follows: J744 cells were seeded in
triplicate in 24 multi-well plates at 2.5 x 10°/ cm? and cultured for 24 hours in fresh medium
containing 40 mg/mL of different BCP microparticles (< 20 um, 40-80 um and 80-200 um) or
supplemented with 1 ug/mL of LPS (positive control). TNF-a and IL-6 secretion was then
measured with commercially available ELISA kits (Bender Medsystems, Austria), according
to the manufacturer’s instructions, and optical density was measured at 490 nm. The results

were averaged with standard deviations and expressed in ng/mL for each cytokine.

Gene expression in MC3T3-E1 cells by RT-PCR

MC3T3-El cells were seeded in 25 cm® flasks at a density of 10* cells per cm2. After cell
attachment, three cell groups were selected. One cell group had only new, fresh medium,
(negative control), the second received medium supplemented with cytokines (0.1, 1 or 10
ng/mL of TNF-a or IL-6), and the third received an osteogenic culture medium used as a
positive control to induce osteoblastic differentiation and validate the primers
{dexamethasone, ascorbic acid and B-glycerophosphate (Sigma, France)}. MC3T3-El cells
were then cultured for 96 hours with a refreshment of the corresponding culture media for all
groups after 48 hours. After 96 hours of incubation, the medium was removed and cells
washed with 4 ml of PBS. The flasks were dried carefully and 750 pL of RLT buffer
(QIAGEN, France) containing 1% of B-Mercaptoethanol was added to the cell layer for 5
minutes. After lysis, cells were dislodged with a scraper, aspired and transferred into RNAse-
free tubes and divided in duplicate (350 pL). RNA samples were extracted using an RNA
easy kit (Qiagen SA., Courtaboeuf, France). RT-PCR reactions were done using SuperScript



One-Step RT-PCR with Platinum Taq (Invitrogen) according to the manufacturer’s
instructions. The sequences of the oligonucleotides are reported in Table 1. RT-PCR products

were analysed using agarose gel electrophoresis.

Statistical analysis
All data were expressed as average + standard deviation and examined using Fisher (LSD)
analysis of variance ANOVA using XL Stat 6.0 software. The results were considered

significant for p values < 0.0001.



Results

Characterisation of BCP microparticles

After sintering at 1200°C, the BCP microparticles were solely composed of HA and B-TCP
phases in a weight ratio of approximately 50/50. The corresponding atomic Ca/P ratio was
1.58. Figure 1 shows the three fractions of BCP micro particles, <20, 40-80 and 80-200 pm.
They were composed of rounded microparticles with the expected sizes. At high
magnification, the surface of the BCP microparticles appeared well-sintered with some
remaining microporosity (Figure 1c). As shown in Table 2, the three fractions of BCP
microparticles had an average particle size of 4.2, 62 and 102 pm using the SEM method and
6, 67 and 138 um using laser scattering measurement. Both methods provided similar results
for average particle sizes. Specific surface area was about 4, 1.2 and 1.7 m*/ g for BCP < 20,

40-80 and 80-200 pum, respectively.

Macrophage and osteoblast cell viability and death in contact with BCP microparticles
Figure 2 shows MTS conversion and LDH activity of macrophage J774 cells. Macrophages
were cultured for 24 hours on plastic, in contact with the same quantity of the 3 fractions of
BCP microparticles (< 20 pm, 40-80 and 80-200 um) or in culture media supplemented with
1% of Triton X 100%. After incubation, the highest MTS conversion was observed in cells
cultured on plastic (Figure 2a). The lowest mitochondrial activity was observed in cells
cultured in media containing 1% of Triton X 100%. A decrease in J774 cell metabolism was
also measured as particle size increased (Figure 2a). In parallel, Figure 2b shows LDH
activity of J774 cells cultured on plastic, in contact with BCP microparticles or in the
presence of Triton X. As expected, cell death was minimal for macrophages cultured on
plastic while it was maximum in media supplemented with 1% of Triton X. BCP
microparticles (< 20 pm) induced a high death rate compared to macrophages cultured in
contact with BCP fractions of 40-80 and 80-200 um (p<0.0001).

Figure 3 shows MTS conversion and LDH activity of osteoblastic MC3T3-E1 cells cultured
for 24 hours on plastic, in contact with BCP microparticles or in media containing 1% of
Triton X. The MTS conversion was maximum for cells cultured on plastic and decreased
significantly in the presence of Triton X (Figure 3a, p<0.0001). An intermediate MTS
conversion was measured for MC3T3-E1 cells cultured in contact with the 3 fractions of BCP
microparticles without significant difference between groups. As shown in Figure 3b, low

LDH activity was expressed by osteoblastic cells cultured on plastic. The highest LDH



activity was measured for cells cultured in the presence of Triton X. MC3T3-E1 cells cultured
in contact with BCP microparticles had intermediate cell death rates with slightly higher
mortality in the BCP <20 pm fraction.

Release of inflammatory cytokines by macrophages cultured with BCP microparticles

In order to measure significant levels of TNF-a and IL-6, J774 macrophage-like cells were
cultured at different cell densities and times with various doses of LPS. We observed that the
production of cytokines increased with the number of cells and LPS dose. TNF-a and IL-6
production by macrophages was at a maximum of 2.5 and 4 ng/mL for a cell density of 5 x
10° cells/em” and LPS dose of 1 pg/mL, respectively. These conditions were selected for
studying the release of cytokines by macrophages cultured in contact with BCP
microparticles. Figure 4 shows cytokines production by J774 cells cultured for 24 hours on
plastic, in contact with BCP microparticles or in culture media supplemented with LPS (1
ug/mL). As expected, macrophages cultured on plastic released small amounts of TNF-o and
IL-6 while they delivered higher quantities in the presence of LPS. The difference between
these two groups was statistically significant (p<0.0001). BCP microparticles stimulated J774
cells and induced an increase in cytokine secretion for both TNF-a and IL-6. Cells cultured in
contact with the smallest sized (< 20 um) BCP microparticles produced a higher dose of IL-6
and TNF-a. Macrophages cultured in contact with the largest sizes (40-80 and 80-200 pm)

presented low release of cytokines, similar to cells cultured on plastic.

Osteogenic expression of MC3T3-E1 cells by RT-PCR

Figure 5 shows the results of RT-PCR analysis of MC3T3-E1 cells cultured for 96 hours in
standard, osteogenic or culture medium supplemented with 10 ng/mL of TNF-a or IL-6
cytokines. MC3T3-E1 cells cultured in standard medium expressed osteogenic markers:
osterix, Runx2, PTHR1, alkaline phosphatase (ALP) and osteocalcin. Expression of these
markers seemed to increase in the osteogenic medium. Addition of TNF-a extinguished the
expression of osterix and PTHR1 compared to cells cultured in standard medium (control).
This cytokine diminished osteocalcin gene expression while Runx2 and ALP remained at
similar levels in comparison to the control. On the contrary, the addition of IL-6 increased the
expression of the osteogenic markers osterix, Runx2, PTHR1, ALP and osteocalcin, compared
to cells cultured in standard medium. The expression of Runx2 and osteocalcin even seemed
greater for MC3T3-E1 cells cultured in the presence of 10 ng/ml of IL-6 than for cells

cultured in osteogenic medium (positive control).



Discussion

Recent studies have shown that microporous calcium phosphate bioceramics induce
mineralised bone formation after implantation for several weeks in the muscles of various
animals [5-7, 15, 16]. On the contrary, dense CaP ceramics of similar composition but
sintered at higher temperatures fail to induce ectopic bone formation [8]. In addition, Malard
et coll. have also shown that critical-sized bone defects filled with BCP microparticles of
different sizes heal more rapidly with <20 pm than with larger sizes [17]. After implantation
of BCP (granules, blocs, etc.) biological fluids cause the material to dissolve, which may
induce a release of microparticles. Small BCP particles may play a key role in osteogenesis by
acting on various cells and primarily on macrophages. In a previous study, we implanted BCP
microparticles (< 20, 40-80 and 80-200 um) in rat muscle for several days. After 7 days, small
BCP microparticles (< 20 pum) enhanced a local inflammatory reaction including numerous
cells with a prevalence of macrophages [14]. Our working hypothesis was therefore that small
microparticles may stimulate macrophages to secrete cytokines, which may in turn induce
osteogenesis.

In the aim of investigating the biological events preceding osteoinduction after implantation
of BCP material, we analysed the response of J774 macrophage-like cells and MC3T3-E1
osteoblast-like cells in contact with different sizes of BCP microparticles for 24 hours. In the
present study, we observed low mortality of both macrophages and osteoblasts in contact with
BCP microparticles of 40-80 and 80-200 pm in size, and higher cell death in contact with the
smallest particle size (< 20 um) (Figure 2 and 3). These in vitro results corroborate previous
histological findings obtained after intramuscular implantation of BCP microparticles [14]. At
the same time, BCP microparticles of <20 pm increased production of TNF-a, and above all
IL-6, by J774 cells, confirming other studies [18-20], while larger sizes did not (Figure 4).
That only the smallest microparticles are able to stimulate major cytokine release by
macrophages might explain why this kind of microparticle is able to induce osteogenesis
when they are the result of the dissolution of microporous bioceramis. TNF-a has effectively
been shown to be necessary for normal bone fracture healing, at least by inducing
mesenchymal stem cell recruitment and proliferation [10, 11]. In addition, secretion of TNF-a.
by macrophages activated by calcium phosphate crystals is suspected of inducing osteoblast
differentiation of smooth muscle cells, and vascular bone formation during atherosclerosis
[21, 22]. These reports indicate that TNF-oo may play a positive role in osteogenesis.

Nevertheless, TNF-a also probably inhibits osteoblast maturation, as illustrated in our study
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by the decrease in osteocalcin expression. This type of inhibitory effect of TNF-o on
osteoblastic differentiation has been extensively reported [23].

In contrast to TNF-a, IL-6 may be able to positively stimulate osteoblast differentiation.
Although conflicting results have effectively been published, most of the effects of IL-6 on
osteoblast differentiation appear stimulatory [13]. In our study, IL-6 was produced by
macrophages in contact with the smallest microparticles, and enhanced expression of
osteoblast markers in MC3T3-E1 cells.

In the context of osteoinduction by ceramics, a two-step mechanism can be hypothesised:
TNF-o may initially be beneficial for inducing mesenchymal stem cell recruitment and at
later stages, TNF-o may be detrimental for their differentiation whereas IL-6 may stimulate
mesenchymal stem cells to differentiate into osteoblasts. This hypothesis needs to be

considered and will be addressed with much attention in future studies.

Conclusion

In this study, we tested the effects of three sizes of BCP microparticles: <20, 40-80 and 80-
200 um, on macrophages (J774) and osteoblasts (MC3T3-E1) for 24 hours. Small particle size
(< 20pum) was harmful for both macrophages and osteoblasts, compared to 40-80 and 80-200
um. The secretion of the cytokines IL-6 and TNF-a was enhanced by culturing macrophage-
like cells in contact with BCP microparticles measuring <20 um. Osteoblasts cultured in the
presence of TNF-a showed a decrease in osteocalcin accompanied by inhibition of PTHRI
and osterix. On the contrary, osteoblasts cultured with IL-6 presented an increase in
osteogenic markers. These results suggest that inflammatory cytokines released by crystal-

activated macrophages may have both positive and negative effects on new bone formation.
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Figure captions

Figure 1. SEM images of BCP microparticles. (a and c¢) microparticles < 20 um, (b) particle
size 40-80 pm and (d) 80-200 pm

Figure 2. Macrophage-like J774 cells cultured for 24 h on plastic, in contact with different
sizes of BCP microparticles < 20, 40-80, 80-200 pm and in the presence of Triton X 100®. (a)
Cell viability using MTS conversion, (b) Cell death assay using LDH activity (*: p< 0.0001
compared with BCP 40-80 and 80-200 um).

Figure 3. Osteoblastic MC3T3-E1 cells cultured for 24 h on plastic, in contact with different
BCP microparticles < 20, 40-80, 80-200 um and in the presence of a surfactant Triton X
100". (a) Cell viability using MTS conversion (*: p< 0.0001 compared with plastic), (b) Cell
death assay using LDH activity (*: p< 0.0001 compared with plastic).

Figure 4. TNF-o and IL-6 cytokine secretion by macrophage-like J774 cells cultured for 24 h
on plastic (negative control), in contact with different BCP microparticles < 20, 40-80, 80-200
pum or LPS (positive control) (*: p< 0.0001 compared with plastic).

Figure 5. Osteogenic expression of osteoblastic MC3T3-E1 cells measured by RT-PCR after

culturing for 96 hours in standard medium (ctrl), with osteogenic supplements (+Osteo), TNF-

a or IL-6 cytokines (10 ng/ml).
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Table(s)

Table 1. Sequences of primer pairs used for RT-PCR analysis

Name Primers 5°- 3~
Forward AATCCCATCACCATCTTCCAGG

GAPDH Reverse AGAGGCAGGGATGATGTTCTGG
Osterix Forward GCTCCTCGGTTCTCTCCATCTG
Reverse TGTGTTGCCTGGACCTGGTG
RUNX 2 Forward CCTAGTTTGTTCTCTGATCGCCTCA
Reverse AATGCTTGGGAACTGCCTGG
PTHRI Forward CCTGGGCATGATCTACACCGT
Reverse GGAAGAAGGTCACGGCCACA
ALPL Forward CAATTAACATCTGACGCTGCCC
Reverse AGCTGATATGCGATGTCCTTGC
. Forward CTGAGTCTGACAAAGCCTTC
Osteocalcin

Reverse GCTGTGACATCCATACTTGC

Table 2. Characterisation of BCP microparticles.

Microparticles <20 pm 40-80 um 80-200 um
Aver.agipgglde 42+275@ 61.8+33.2® 102.1+60.2
SIzE 6.1+6.1" 66.9+ 11 137.6 +26.8
(um)
Specific surface
arca 3.97+0.02 1.25 +0.03 1.71 £ 0.04
(m*/g)

@ Average size was measured by BSEM and image analysis, ® Measured by laser scattering.

Specific surface area was measured by BET analysis.
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IV.4. Discussion

Le rbéle de la taille des particules de céramiquesphocalcique sur les processus
d’'inflammation et d’'une ostéogenese a été peu étudivivo. Nous avons observé que
'implantation des microparticules de BCP d'unelléaimoyenne de 5 pum en site
intramusculaire chez le rat induisent une répondtammatoire avec la présence de
macrophages et de cellules géantes [169]. La répaeikilaire et tissulaire était relativement
modeérée par les grandes particules de BCP. Malaationt constaté que des microparticules
de 10-20 um induisent une réaction inflammatoimef@ar rapport a des particules de plus
grandes tailles (80-100 ou 200-400 um). De plus,pletites particules de BCP (10-20 pm)
ont conduit a une meilleure repousse osseuse dajns un taux plus élevé de
résorption/dégradation dans des défauts de tailiigjuees par rapport a des particules plus
grosses [155]. Sous l'action de ces microparticuttss cellules macrophagiques ou des
ostéoclastes peuvent libérer les facteurs de amiss ainsi que des cytokines pro
inflammatoires (IL-6 ou TNFe) qui stimuleraient la cicatrisation osseuse [2I0). effet,
I'utilisation de souris déficientes en récepteurFrNprovoque un retard de cicatrisation par
rapport aux animaux témoins. Cette déficience deepteur de TNt provoque une
cicatrisation osseuse inachevée qui se traduitdear grands cals osseux non organisés.
Certaines études ont démontré que des macrophaljeg<s en présence de microparticules
libéraient de fortes doses de cytokines (TdNEt de IL-6) [165, 204-207]. Il a été rapporté
que le milieu de culture de macrophages exposé®santicroparticules, stimulait des
ostéoblastes pour produire des médiateurs inflaineatqui jouent un réle important dans la
résorption osseuse [208, 209, 211]. La présencmalzophages, ostéoclastes, ostéoblastes
ainsi que des cellules souches a également étévébsau niveau des fractures osseuses

contribuant au processus de cicatrisation spont@ige 213].

Afin d'étudier les événements biologiques précédastéoinduction aprés implantation de
matériau a base de BCP, nous avons analysé la s&pda macrophages (J774) et
d’ostéoblastes (MC3T3-E1) en contact avec diff@erailles des microparticules (<20, 40-
80 et 80-200 um) pendant 24 heures. Nous avongwebs@ faible taux de mortalité des

macrophages et des ostéoblastes en contact avexicleparticules de BCP 40-80 et 80-200
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um. Alors que les particules de <20 um ont indog mortalité plus élevée. Ces résuliats
vitro vont dans les sens des résultats histologiqgues@ue avons obtenus apres implantation
intramusculaire des ces microparticules de BCP][168 microparticules de BCP <20 um
ont stimulé la production de TNk-et de I'lL-6 par les macrophages (J774), et plus
particulierement I'lL-6, alors que les particules tdilles supérieures n’ont pas influencé cette
production. Ces résultats sont similaires avec tckau études qui ont démontré que
I'exposition de macrophages a des particules déreiftes biomatériaux stimulait la sécrétion
de TNFea et de I'lL-6 [206, 208, 214]. En outre, il a éténtbntré que ces médiateurs
cellulaires augmentaient l'activité ostéoclastiqueest impliquée dans la résorption osseuse
[215]. Mais aussi que le TNé&-inhibe la différentiation ostéoblastiqire vitro [216]. Nous
avons observé des résultats similaires avec rénuaiexpression des genes: Osterix,
PTHR1 et d'Ostéocalcine en présence de &NFEinteraction entre les macrophages et les
ostéoblastes a été peu étudiée, et la source dekimys n'a pas été clairement établie.
Rodrigo et al, ont étudié un modele de co-culture de cellulamaires ostéoblastiques
humaines (hOB) et des macrophages de souris (pord)dentifier I'origine des cytokines et
I'interaction entre les cellules [206]. lls ont eb& une augmentation de production de TNF-
a par les J774 cultivées seules avec les partiadii@simine en comparaison avec celle
obtenue par co-culture avec des ostéoblastes. 'tat rpas observé d'augmentation
significative de sécrétion d’IL-6 lorsque les maattages ont été cultivés seuls avec les
particules d'alumine. Par contre, le taux de siéréte I'lL-6 a augmenté par co-culture avec
les ostéoblastes humains en présence des micoybestid'alumine. lls ont aussi démontré
que les ostéoblastes produisaient de I'lL-6 qudadsont cultivés en contact avec des
microparticules d'alumine. L'expression et la d@mnéde I'IL-6 par les ostéoblastes est
modulée par la cytokine pro inflammatoire TNF217, 218]. Ces expression ont été décrites
dans les macrophages stimulés [219] ainsi que earfibroblastes [220]. Comparées aux
particules d'alumine, les microparticules de BCRO(ftm) stimulent la sécrétion d'IL-6 en
I'absence des ostéoblastes. En méme temps, I|'skpredes marqueurs ostéogéniques a
augmentée quand les ostéoblastes ont été traigzs|'d-6. En parallele, les ostéoblastes
traités avec les mémes doses de TNEHO ng/ml) présentent une inhibition de I'expressi
d'Osterix, de PTHR1 et de I'Ostéocalcine. Gilkertal a rapporté que le TNé&-pourrait
inhiber la différentiation ostéoblastiques et leriéement des ostéoblastes a partir de cellules
souches mésenchymateuses [216]. I| a égalememhattéonné que le TNEk-favorisait la

résorption osseuse stimulant la prolifération etliféérentiation des ostéoclastes et pourrait
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activer les ostéoblastes indirectement [221]. Lregpion des facteurs de transcription
RUNX2 et Osterix est indispensable pour la différation vers le phénotype ostéoblastique.
TNF-o inhibe la différentiation ostéoblastique par se@ggion d'IGF-1 et de RUNX2, et
I'expression d'Osterix [222]. Ces résultats ont @téenusin vitro malgré l'utilisation de
lignées ostéoblastiques différenciées et non pasetleles souches mésenchymateuses qui
sont impliquées dans les premiers stades de l&isat#on osseuse. Notre analyse RT-PCR
suggere un double réle de TNFet de I'lL-6 en physiologie osseuse. Le Talahibe la
fonction ostéogénique par l'action sur des ostétddamais augmente la résorption des débris
osseux en stimulant les ostéoclastes. Alternatimém8L-6 sécrété par des ostéoblastes
stimule des macrophages et augmente la dégradigsopetites particules.

Afin, d’identifier les effets des cytokines séceefgar les macrophages sur des ostéoblastes, il
serait plus judicieux d'étudier un modéle de cdwm@l avec des macrophages et des
ostéoblastes au contact de microparticules de EieRlqgues auteurs ont également décrit
I'implication des protéines de la morphogenése usese(BMPs) produites par des
macrophages sur la différentiation des celluleéagsibgénitrices en ostéoblastes [160]. Il est
connu que les BMPs sont largement impliquées dangrdcessus de formation et de la
cicatrisation osseuse. Pour élucider ce processwes,co-culture de macrophages avec ces
cellules souches mésenchymateuses (CSM) en comtact des microparticules de BCP
pourrait fournir des informations complémentairas les mécanismes de formation de tissu

0sseux ectopique au contact de ces implants.

Plusieurs études ont récemment indiqué que certaimmatériaux peuvent induire une
formation osseuse aprés implantation dans desesitepiques pendant 6 a 12 semaines [129,
130, 202]. Actuellement, l'ostéoinduction a étéembée avec des céramiques synthétiques
d'hydroxyapatite, phosphate de calcium biphasé B@iRysphate tricalcique, ciments
phosphocalciques, bio verres et méme avec l'oxgditahe et I'alumine implantée dans les
muscles de lapins, de chiens, de chevres, de babetide porcs [119, 128, 129, 133, 136,
143]. L'ostéoinduction par les biomatériaux estplménomeéne biologiqgue complexe qui n'est
pas encore entierement élucidé. Il a été démonkedajformation d'os ectopique dépendait a
la fois du matériau et du modéle animal. En odutra, été décrit que la microstructure de

surface jouait un role principal dans la capac#i&oinductive des biocéramiques [136].
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La microporosité est due au frittage inachevé d=etamique a une température relativement

basse.

Dans ce chapitre, nous avons d’abord étudié I'eféetlifférentes tailles de microparticules de
BCP caractérisées et implantées dans les musclestsi@endant 7, 14 et 21 jours. Nous
avons observé une encapsulation fibreuse simifate les 3 groupes tandis que le nombre
total des cellules était significativement plusvél@our les microparticules de BCP <20 um
qgue pour les 40- 80 et les 80-200 um. Les macrashatpient relativement plus présents
dans le tissu interstitiel pour les plus petitesroparticules que pour les autres fractions.
Contrairement aux macrophages, les cellules géante&té plus présentes avec les particules
de taille intermédiaire et grande taille que poes plus petites. Les lymphocytes étaient
présents en nombres comparables pour les 3 fractdncela aprés les 3 délais. Par
conségquent, les microparticules de BCP <20 um seaiune forte réaction inflammatoire

par rapport aux plus grandes tailles. Ces micrapdes ayant un diamétre moyen autour de 5
pim pourraient mimer le détachement des grainsaligscéramiques microporeuses qui ont

montrées des propriétés d’ostéoinduction dans slivexdéles animaux.

Dans une deuxieme étude, nous avons étudié lds dieces microparticules de BCP sur des
macrophages (J774) et des ostéoblastes (MC3T3dftlapt 24 heures. Les petites particules
(<20 um) étaient nocives pour les macrophages bsdioblastes par rapport aux 40-80 et
80-200 um. La sécrétion des cytokines, IL-6 et TdNEtait stimulée aprés culture des
macrophages avec les BCP <20 um. Les ostéoblastégés en présence du TNF-
exprimaient une diminution de I'Ostéocalcine accagmgé d’'une inhibition de PTHR1 et
d'Osterix. A l'inverse, les ostéoblastes cultivéscades mémes doses d’IL-6 présentaient une
augmentation d’expression des marqueurs ostéoggmniga stimulation des macrophages par
de petites particules a induit la sécrétion de kigs pro inflammatoires qui pourraient
stimuler l'activité ostéoclastique par 'augmertatdes interactions ostéoblastes/ostéoclastes
par un mécanisme indirect. Les médiateurs celkga(cytokines, BMPSs) peuvent jouer un
réle crucial dans la différentiation de la lignéstémblastique a partir de cellules souches
mésenchymateuses et expliqueraient I'ostéogenésevél au contact de céramique de BCP

microporeuse dans les sites ectopiques.
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Dans cette partie nous passons en revue les t8saitgplement discutés dans les chapitres

précédents (II-1V).

Nous avons proposé deux mécanismes possibles ppliger le phénomeéne intrigant de la
formation d’os ectopique par des biomatériaux. ldesix meécanismes sont liés a la
microstructure de la céramique. Les deux cascad®seriements biologiques suivantes

peuvent se produire simultanément.

Dans la premiére hypothése, la microstructure dasal peut favoriser la précipitation d’'une
apatite biologique par une surface d’échange acamge les fluides biologiques. Il a été
démontré que des micropores (<5 um de diametrejnanigient considérablement la
dissolution de la céramique en contact avec lesldtu biologiques et permettent la re-
précipitation d’'une apatite biologique sur la soefd107]. De plus, une surface spécifique
plus importante dans la céramique microporeuse faeudriser I'adsorption des protéines
endogenes (ex. BMPs), qui ont une affinité élevar res phosphates de calcium [153]. Ces
protéines ostéogéniques pourraient conduire a figrelintiation de cellules souches en
ostéoblastes sur la surface du matériau [152].

Le deuxieme mécanisme possible de l'ostéoindugtgones biocéramiques pourrait étre lié
au détachement de microparticules aprés dissold@snjoints de grains en contact avec les
fluides biologiques. La libération de micropartiesil pourrait induire une réaction

inflammatoire au contact de la céramique micro psee [154, 165]. Les cellules

inflammatoires pourraient alors produire localemaes cytokines qui stimuleraient alors les
cellules souches circulantes pour se différenaiecadlules ostéoblastiques, et ainsi produire
le tissu osseux. Ce processus pourrait étre sefabdabelui observé pendant la cicatrisation
osseuse de fractures, ou des fragments osseuxhabiitiellement présents alors qu’'une

réaction inflammatoire est généralement observeée.

Dans le chapitre I, nous avons synthétisé et téniaé des poudres de phosphate de calcium

amorphes de composition contrélée. Ces poudre®imaut réactives cristallisent autour de
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650°C avec une importante diffusion de surfacdoimation de joints de grains et un retrait
de la céramique a des températures relativemesed®a€es poudres compactées avec des
billes d'urée (700 um) et frittées a basse tempéeatl050°C) permettent d’obtenir des
céramiques phosphocalciques composées d'HA, R-TGPde BCP. Ces céramiques
possedent une macro structure et d'une microp@ragtsurface. La macroporosité permet
une diffusion optimale des fluides biologiques,n¥asion cellulaire et tissulaire. La
microporosité de surface est indispensable a achioté de la céramique par un processus de
dissolution/re-précipitation et favorise I'adsogptide protéines ainsi que l'attachement des
cellules. Cette surface constitue une zone bioactjui servira a l'apposition d'une

néoformation osseuse.

Influence de la microstructure sur 'ostéogenése
Dans le chapitre 1ll, nous avons comparé I'ostéagénde trois céramiques de phosphate de
calcium biphasées (BCP) dans les muscles et danteurs de chévres pendant 6 et 12
semaines. Les céramiques avaient la méme composhionique (HA/R-TCP, 60/40) mais
présentaient des microstructures différentes stiles températures de frittage utilisées:
1050, 1125 et 1200°C. Ainsi, le diamétre moyenrdasopores des céramiques BCP1050 et
BCP1125 étaient de 0,36 et 0,45 um alors que Emique frittée a 1200°C (BCP1200) ne
possédait pas de micropores mais une surface fiIEl@k Ces différences de microstructure
se sont traduites par des surfaces spécifigue®ied de 2,66, 1,45 et 0,66 m2/g pour les
céramiques BCP1050, BCP1125 et BCP1200. Ces matévia montré des comportements
biologiques différents. Aprés implantation dansrasscles et les fémurs de chevre pendant 6
et 12 semaines, une zone de précipitation a éténods par MEB et sur les coupes
histologiques a la surface des céramiques microgeseeBCP1050 et BCP1125. Cependant,
nous n'avons pas observé de néoformation osseusieesctopique chez la chévre apres 12
semaines au contact de ces céramiques, alors gétude précédente avec le méme matériau
avait montré une ostéogenese (12% de tissu ossdogralis€) aprés 24 semaines
d’'implantation chez le mouton [129]. Cette diffecende résultat est probablement liee a
plusieurs facteurs:

- le modele animal pourrait étre impliqué. En effetmouton et la chevre ne présentent

pas la méme physiologie et des proportions difté@ele cellules souches dans les
tissus musculaires et adipeux [223, 224];
- la durée d’'implantation semble jouer un réle imaott Dans notre étude, le délai le

plus long était de 12 semaines, alors que dansdeéthez le mouton il était de 24
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semaines. Des études précédentes chez la chévreootitte que la formation d’os
ectopique débutait & 12 semaines avec un pourecendégnviron 2% (contact
os/céramique) dans les pores de céramiques de BC® @t microporeuses [168];

- la quantité du matériau implanté était différentangl les deux études. Nous avons
implanté 0,3 g (0,8 cfh dans les muscles de chévre [110] et 1 g () cd® BCP dans
les muscles de mouton [129]. L'effet de la quardiéématériau sur I'ostéoinduction a
également été observé par Habibovic avec des cguasisemblables implantées dans
les muscles de chevre [130]. Une quantité plus mapte de matériau pourrait
favoriser la concentration de facteurs de croisgsatde confinement des cellules au

sein du matériau.

Effets des microparticules de phosphate de calcisun I'ostéogenése

Dans le chapitre 1V, nous avons étudié 'effet d&kntes tailles de microparticules de BCP
(<20, 40-80 ou 80-200 um) a la farsvivo (muscles de rats) et vitro (culture cellulaire de
macrophages, ostéoblastes). Dans le but d'étudisell effet de la taille des particules, le
méme matériau (BCP) de rapport HA/B-TCP (60/4@)éfra 1200°C avec une surface non

microporeuse a éte utilise.

Etude de I'inflammation in vivo par les céramiqu®sphocalciques

Dans un premier article, nous avons évalué la igackllulaire et tissulaire par histologie
suivant I implantation de différentes tailles decraparticules de BCP (<20, 40-80 ou 80-200
um) pendant 7, 14 et 21 jours dans les muscleatdd¥69]. Comme nous l'avons rapporté
dans les chapitre Il et IV, cette étude a étéigéalafin de comprendre les étapes initiales de
l'ostéoinduction par des céramiques microporeudes. effet, nous avons proposé
précédemment le caractere pro inflammatoire desoecticules libérées par des céramiques

micro poreuses et son réle dans I'ostéogenese.

Dans cette étude, nous avons observé un nombre éidwe de cellules au contact de
microparticules de BCP<20 um par rapport aux au&idies. Ces petites particules (<20 pm)
déclenchent une réaction inflammatoire plus fonecaune couche fibreuse infiltrée de
macrophages, de cellules géantes et de lymphod#es une autre étude réalisée dans notre
laboratoire avec le méme matériau implanté enosiseux, une forte réaction inflammatoire a
été observée au contact de microparticules (10R20de BCP 60/40 [155]. Il a été également

constaté que les petites particules induisaient rap@leure cicatrisation osseuse dans des
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défauts de taille critique chez le rat. Il a étépgmsé qu'une réaction inflammatoire intense
mais limitée dans le temps (rapide), induite pas decroparticules pourrait promouvoir

'ostéogenése. Cette réaction inflammatoire seaafiociée a une libération importante de
meédiateurs cellulaires qui pourrait jouer un rafienprdial dans la différentiation des cellules

souches en ostéoblastes [212, 213].

Effet des micro particules de céramiques sur legamement cellulaire in vitro

Dans un deuxiéme article du chapitre 1V, nous averadué I'effet de ces microparticules
vitro en présence de macrophages (J774) et d'ostéeab(@@3T3-E1). Nous avons observé
une mortalité cellulaire plus élevée au contacirderoparticules (<20 pum) par rapport au
autres tailles. Ces mémes particules induisaieatfarte libération de cytokines (TNE-et
IL-6) par les macrophages. L'analyse de I'exprassistéogenique par les ostéoblastes
montre une inhibition du phénotype ostéoblastignepeesence de TNé&- La culture des
ostéoblastes en présence d'IL-6 indique une suessn de certains marqueurs
ostéogéniques. Plusieurs travaux ont montré letseffe nano ou de microparticulasvitro

sur la sécrétion de ces cytokines par des macreghd®5, 204-208, 214]. Selon Nanes, le
TNF-a inhibe la fonction ostéogénique par son actionlesiostéoblastes tout en augmentant
la résorption osseuse en stimulant les ostéocld2®3. D’autres auteurs ont confirmé
'implication du TNFe dans I'ostéoclastogenése [225-227]. Au contachieoparticules, la
cytokine TNFe sécrétée par les macrophages pourrait donc inhiectement la
différentiation ostéoblastique mais activer la rpion ostéoclastique. Ce processus de
résorption de particules dans un environnementofigle a également été observé en
proximité des prothéses orthopédiques [165, 228]. Zbres analyse du tissu avoisinant une
prothése, on a trouvé une membrane granulomatewss présence de macrophages,
fibroblastes, lymphocytes ainsi que des celluleantgs [228]. Des cytokines ont été
identifiées dans le surnageant de culture de oceft®e membrane. Des ostéoblastes ont été
localisés au voisinage de la prothése. Cependantéattion cellulaire (macrophages) dépend
de la taille, la composition et la concentratiors deicroparticules dans I'environnement
biologique [230, 231].

Ces étudesin vitro montrent des réactions cellulaires variables dépetes des
caractéristiques du matériau utilisé (taille, cosifion) et des types cellulaires utilisés
(lignées macrophages, ostéoblastes, cellules ssugtésenchymateuses, etc.). Méme si
'approchein vitro permet d’étudier un processus biologique au nivedaul’expression

géneétique et de la sécrétion de cytokines, elke lenitée a des cultures monocellulaires ou a
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des co-cultures relativement simples. La culturkuleére ne permet pas de reproduire la
complexité des environnements cellulaires renceritrévivo et I'étude histologique reste

nécessaire pour la compréhension des interactalhdes/biomatériaux.

Comparaison des propriétés ostéogéniques des bamsigues avec I'autogreffe
Comme nous l'avons décrit dans le premier chapiie, propriétés biologiques et les
capacités ostéogéniques des autogreffes osseudetesm :

- la nature du greffon (vascularisation, taille) gidtermine également sa viabilité et
sa reésorption apres transplantation [64, 65, 67];

- la technique de prélevement (forage, aspiratiostéatomie) et la durée de
manipulation (température, oxygénation, nutrimeui) influe sur sa viabilité et ses
capacités a régeénerer le tissu osseux [62, 66];

- le site d’implantation de la greffe (cortical oakéculaire) qui détermine également la

cicatrisation osseuse [64].

Des études précédentes ont décrit les capacitégdinduction de I'autogreffe osseuse [55,
61, 76 ] et des céramiques phosphocalciques [128, 130 ]. Dans I'étude que nous avons
réalisée chez la chevre, nous n’avons pas obserméaformation osseuse aprés implantation
d’'une autogreffe osseuse en site musculaire. Lipafte osseuse a été fortement résorbée en
site musculaire par l'activité de cellules macrapfaes. L'absence d’ostéoinduction est
probablement due a une résorption rapide de I'aetfmyavant une possible néoformation
osseuse. Bien que l'autogreffe osseuse soit caggid®mme ostéoinductrice par la présence
de BMPs et de cellules ostéoprogénitrices, noubsewons pas d'ostéogenése en site
ectopique. Cependant, I'implantation ectopique @MDinduit une ostéogenese qui pourrait
résulter d’'une concentration supra physiologiqueBd#Ps dans I'os humain déminéralisé
[79].

Dans cette étude, nous n'avons pas observé de rmaifon osseuse au contact des
céramiques implantée en site musculaire apres maises. Les céramiques microporeuses
BCP1050 et BCP1125 ont toutefois montré une zone-gécipitation en surface alors que
la céramique dense BCP1200 ne semblait interagitigs superficiellement avec les fluides
biologiques. En comparaison a I'autogreffe, ceamégues sont tres faiblement résorbées et

restent présentes dans les sites musculaires.
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Les propriétés d’ostéogénicité de différentes céaraes ont été étudiées dans des défauts
osseux de taille critique chez la chévre [177, 2B2Ins ces modéles, les défauts osseux non
comblés ne cicatrisent pas et sont remplis de fibseux [38]. Toutefois, le comblement de
ces défauts par des céramiques phosphocalciquesraspune cicatrisation osseuse partielle
par ostéoconduction. Il a été montré que le comsieramique, la quantité d’os ainsi que la
pénétration du tissu osseux dans les macro ports a@amique étaient plus important dans
le cas d’'une céramique microporeuse que dans leicaséme matériau fritté a plus haute
température [177]. Cependant, ce modele de détms kbs iliaque de chevre ne permet pas
de s’affranchir de I'ostéoconduction et reste foreat conditionné par I'interconnexion de la
céramique macro poreuse. Nous avons donc conguogieélenqui permet I'implantation de
céramiques ou d’autogreffe sans la contributio@#éoconduction. Nous avons implantés
des cylindres en PTFE creux et percés (diffusiofilddes biologiques et des cellules) dans
des défauts de taille critique pendant 6 et 12 sewalans les condyles fémoraux de chevre.
Les cylindres remplis d’autogreffe ne montrent ks néoformation osseuse mais sa
résorption. La quantité d’os minéralisé diminuddarent aprés 12 semaines. Dans ce modéle,
les cylindres remplis de céramiques de BCP frittaed4050 et 1125°C montrent une
néoformation osseuse au contact de ces céramiqgigesporeuses. Cette formation osseuse
n'était pas en continuité avec les berges du défssgux. Le méme matériau fritté a 1200°C
ne montrait aucune formation osseuse démontrasi d@s propriétés biologiques fortement

corrélées a la microstructure des céramiques.
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Conclusions générales

Les objectifs de ce travail étaient, la synthesmsd’céramique phosphocalcique biphasée; et

I'étude des phénomenes précoces de I'ostéoinduptiones céramiques.

Ce travail nous a permis de :

Synthétiser et de caractériser une céramique pbosfafique macro microporeuse par

ajout d'un porogéne et grace a un frittage a besapérature (1050°C);

Comparer l'ostéogénicité de l'autogreffe osseusdestcéramiques de phosphate de
calcium dans des sites ectopiques et osseux chelzélae. Un modele permettant
d’étudier I'ostéogénicité dans des défauts osseutaitle critique sans la contribution
de l'ostéoconduction a été concgu et validé. Nowsswbservé une résorption rapide
de l'autogreffe osseuse dans ces deux sites apeisl@ semaines alors que les
céramiques sont faiblement résorbées. Il n'y aguade néoformation osseuse en site
ectopique ni au contact des céramiques ni au dodi&ad’autogreffe osseuse. Par
contre, nous avons observé une néoformation ossauwseontact de céramiques
microporeuses placées dans les cylindres creux.s Nmwons constaté que la
microstructure de surface influencait les propséddlogiques des céramiques. Ces

dernieres présentaient une ostéogénicité variade $a microstructure de surface;

Etudier 'effet de taille des microparticules deopphate de calcium sur les réactions
tissulaires et cellulairaa vivo etin vitro. Nous avons montré que de petites particules
(<20 pm) de BCP induisent une forte réaction tamisell et cellulaire aprés
implantation dans les muscles de rats. Dans la tigsactionnel, de nombreuses
cellules sont présentes (macrophages, cellulesagahlymphocytes). La culture de
macrophages en contact avec ces microparticulasnéré une libération de cytokines
inflammatoires (IL-6 et TNFe). Des ostéoblastes cultives en présence de ces
cytokines ont montré une augmentation de I'expogsestéogénique avec I'lL-6 mais

cette expression était inhibée par le TANF-
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Perspectives

Afin de comprendre le phénomene de l'ostéoinductian certaines céramiques, il reste
nécessaire d’étudier I'adsorption des protéinesuss=s sur les biocéramiques au niveau de la
microstructure de surface (micropores) aprés imataom ectopique. L'analyse qualitative et
guantitative de ces protéines pourrait étre réalis@r les coupes histologiques par
microscopie infra rouge (IRTF). Les techniques dionologie avec des anticorps
spécifigues couplés a des particules dor (Immul)gambservées en microscopie
électronique en transmission ou a balayage (METM&B) permettraient également de

localiser des protéines adsorbées a la surfaceddasiiques implantées.

Les résultats obtenus chez la brebis [129] et aghtenus chez la chevre [110] avec un
matériau identique (granules de BCP 60/40) implagre site musculaire ne sont pas
concordants. |l serait intéressant d’étudier l'effle la quantité de matériau implanté,
différentes compositions chimiques ou des taillegdrticules plus petites sur I'ostéogenése

en site ectopique de différents animaux.

L'étude du mécanisme d’ostéoinduction par les cémaes et en particulier le role de
linflammation devrait étre étudié a la foin vitro et in vivo. Des co-cultures
macrophages/ostéoblastes ou macrophages/cellulebesoen présence des microparticules
permettraient de comprendre les interactions eoé cellules qui interviennent dans la

cicatrisation osseuse.
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SUMMARY

Autologous bone graft is considered as the “gadidard” for filling bone defects, however it
presents some disadvantages. Synthetic bone siestiepresent alternatives to autologous
bone autograft. Macro and microporous ceramics vpeepared using calcium amorphous
phosphate powders. An animal model to study osteoig was designed and validated. The
osteogenicity of different ceramics was compareth Wone autograft after implantation in
the muscles and the femoral condyles of goat. Wsemved newly formed bone in contact
with microporous ceramics sintered at 1050 and d@2&ter 6 and 12 weeks. On the other
hand, ceramics having a dense surface sintere2D@°C did not contain bone tissue. We also
noted an important resorption of bone autografheut neoformation both in muscle and and
femoral sites. The role of inflammation on the ogtnic properties of this ceramics was then
studied. The implanatation of microparticles insratuscles induced an inflammatory
reaction. The culture of macrophages in the pres@fichese microparticles increased the
secretion of inflammatory cytokines (IL-6 and TNJ- Osteogenic markers expressed by
osteoblast cells were respectively increased irptesence of IL-6 and inhibited with TNE-
The overall work demonstrated that the osteogeropgaties of calcium phosphate ceramics

strongly depend on their microstructure.
KEY WORDS

Biphasic calcium phosphate; macrostructure; microgity; animal model; osteogenicity;

inflammation
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RESUME

L’autogreffe osseuse est considérée comme le maldetéférence dans la reconstruction de
défauts osseux, mais présente des inconvénients. substituts osseux synthétiques
constituent une alternative d’avenir a l'autogreffeseuse. Des céramiques macro et micro
poreuses ont été préparé a partir de poudres as®g# phosphate de calcium. Un modéle
animal permettant d’étudier l'ostéogénicité de pegues et d'os autologue sans la
contribution de I'ostéoconduction a été concu didéa L’'ostéogénicité de ces céramiques a
été comparé a celle de l'autogreffe osseuse apn@damtation dans les muscles et les
condyles fémoraux de chévre. Nous avons observénéofrmation osseuse au contact de
céramiques microporeuses frittées a 1050 et 112pT€s 6 et 12 semaines d’'implantation.
Par contre, les céramiques présentant une surtatedrittée a 1200°C ne contenait pas de
tissu osseux. Nous avons également noté une féstaption de l'autogreffe osseuse sans
néoformation a la fois en site intra musculairéetoral. Le rble de l'inflammation dans les
propriétés ostéogeniques de ces céramiques a enétét étudié. L'implantation de
microparticules dans les muscles de rats a doen&lune réaction inflammatoire. La culture
de macrophages en présence des microparticlesus ume augmentation de la sécrétion de
cytokines inflammatoires (IL-6 et TN&)y. Les marqueurs ostéogéniques exprimés par des
cellules ostéoblaste ont été respectivement augwestt présence d’lIL-6 et inhibés avec
TNF-a. L’ensemble de ce travail a permis d’étudier lesppiétés ostéogeniques de substituts

osseux a base de céramiques phosphocalciquesaioifote leur microstructure.

DISCIPLINE : Ingénierie tissulaire osseuse / Biomatériaux

MOTS CLES: Céramiques phosphocalciques biphasées; macrosguaticroporosite;

modele animal; ostéogeénicité; inflammation



