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RESUME

Les substituts osseux synthétiques constituent une alternative a 1’utilisation des greffes
osseuses. Parmi ces matériaux, les céramiques phosphocalciques sont des candidats de choix
puisque biocompatibles, ostéogéniques et disponibles sous plusieurs formes leur permettant
de s’adapter a D’indication (blocs, granules, revétement). Avec le développement de la
chirurgie osseuse a minima, le besoin en substituts osseux injectables est devenu nécessaire.
Le «granule concept» développé par Daculsi est a la base de matériaux composites
injectables associant des granules de céramique pour I’ostéogénicité et des matériaux
apportant propriétés mécaniques ou d’injection (ciments, polymeres). Dans ce cadre nous
avons développé et testé plusieurs matériaux injectables. Nous avons d’abord cherché a
améliorer ’injection de ces matériaux en optimisant la forme des granules de céramique par
différents procédés. Ces granules servant d’échafaudage a la repousse osseuse ont servit de
base a 1’élaboration de nos matériaux injectables qui par leur composition possédent des
procédés de repousse différents. Notre premier matériau, une pate de céramique
phosphocalcique, composée de plusieurs fractions de granules de phosphate de calcium
biphasé (BCP) favorise la repousse osseuse en induisant une réaction inflammatoire locale.
Ensuite, 2 types de suspensions injectables ont été mises au point et dont la composition de la
phase continue constituée de polymeéres innovants est changé. Enfin, pour les besoins en
matériaux radiopaques pour les indications en chirurgie du rachis, nous avons optimisé le
contraste apporté par les granules de BCP en leur associant des composes radiopaques.

Ce travail a donné lieu a la commercialisation d’un substitut osseux (Hydros®) et au dép6t de

2 brevets concernant la mise au point de BCP radiopaque et d’un polymere innovant.



ABSTRACT

Synthetic bone grafts represent alternatives to autologous bone grafts. Calcium phosphate
bioceramics are perfect candidates as they are biocompatible and provide osteogenic
properties and are available under numerous shapes to fit perfectly various surgical
applications (bulk, granules or coatings). Moreover, minimal invasive surgery (MIS) led the
development of injectable bone substitutes. The “granule concept”, developed by Daculsi,
allows the expansion of new injectable composite materials composed of CaP granules for
bioactivity and other materials, as polymers or CaP cements, to improve injectable and/or
mechanical properties. In this context we have tested new injectable materials. First of all,
injectability has been improved by using various galenic methods to optimized granule shape.
These granules have been used for the conception of our osteogenic injectable materials. Our
first material, a putty, is composed of several fractions of biphasic calcium phosphate ceramic
(BCP) nano- micro-particles and granules, improve bone ingrowth by inducing local
inflammatory response. Then, two calcium phosphate granule suspensions have been
developed that are composed of two new polymeric phases. Finally, for minimal invasive
surgery (MIS), BCP material radiopacity has been improved. From this work, one substitute

has been commercialized and two patent have been deposed.

Vi
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PREAMBULE

l. PREAMBULE

Le domaine d’application des biomatériaux est vaste et représente un marché économique de
grande ampleur. Les biomatériaux de structure pour remplacer les tissus durs tels que 1’os ou
les dents sont une part importante de ce marché. En effet, les maladies articulaires et bucco-
dentaires touchent des millions de personnes et le vieillissement croissant de la population
mondiale en font un enjeu majeur de Santé Publique.

Depuis plusieurs décennies, les progres en medecine et en sciences ont abouti & de nouveaux
matériaux pour prévenir certaines pathologies associées au tissu osseux. Ces matériaux sont
géneralement métalliques [titane, acier inoxidable (prothéses, ostéosyntheses)], en polymere
[collagéne, polyéthyléne, éther de cellulose... (vis d’interférence, cages de fusion,
ostéosyntheses...)] ou en céramique [phosphates de calcium, sulfates de calcium... (blocs,
granulés, suspensions, pates, revétements)].

Parmi les biomatériaux en céramique, ceux en phosphate de calcium ont une place
particuliere. En effet, leur composition chimique proche de la phase minérale de 1’os et des
dents les rende parfaitement biocompatible. Leurs propriétés chimiques, structurelles, leurs
formes galéniques adaptables a la technique chirurgicale et au site implantoire, leurs
associations possibles a des agents thérapeutiques ou a des polyméres en font aujourd’hui des
matériaux de référence possédant d’excellentes propriétés ostéogéniques et/ou mécaniques et

adaptés a I’indication chirurgicale.

Dans un premier chapitre bibliographique, nous ferons un rappel sur les propriétés du tissu
0sseux, sa composition, sa structure ou encore ses mécanismes de régénération. La définition
d’un biomatériau, un rappel sur les parameétres d’interaction avec le milieu d’implantation
ainsi que des notions comme la biocompatibilité ou la bio-fonctionnalité et une revue des
principaux matériaux utilisés en chirurgie du tissu osseux seront par la suite abordés. Nous
ferons ensuite un rappel sur les substituts osseux injectables dans le cadre de la chirurgie
mini-invasive comme les ciments en vertébroplastie ou les suspensions particulaires dans
d’autres indications. En cl6ture de la derniére partie de ce premier chapitre d’introduction,
nous traiterons des céramiques de phosphate de calcium; ses propriétés chimiques et
structurales, le concept de bioactivité, sa fonctionnalisation et de 1’importance des formes et

tailles particulaires.



PREAMBULE

Dans le second chapitre nous aborderons les matériels et les méthodes utilisés lors de la
caractérisation de nos matériaux : caractérisations intrinseques par techniques physico-
chimiques et caractérisations biologiques par techniques biochimiques, histologiques et

histomorphométriques.

Dans le troisiéme chapitre, nous présenterons les résultats obtenus suite a nos travaux dans le
cadre de I’essor du « granule concept » et des technologies a minima pour la reconstruction
osseuse. En effet, dans ce contexte, les cliniciens favorisent le développement de matériaux
performants qui rassemblent a la fois : Ostéogénicité (composition chimique, micro-structure,
taille), Injectabilité (péates, taille et forme de la phase particulaire, propriétés du vecteur
d’injectabilité : polymere, ciments) et Radiopacité (indispensable pour des indications en
vertébroplastie et obtenue par ajout de composes radiopaques).

Une premiére partie concernera 1’élaboration et la caractérisation de granules microporeux de

céramiques en phosphate de calcium biphasé développés pour la chirurgie a minima dans le
cadre du «granule concept» proposé par Daculsi [1]. Dans une seconde partie, nous

aborderons 1’étude du comportement biologique d’un substitut osseux injectable moulable
composé de plusieurs fractions de taille de particules de céramiques en phosphate de calcium
biphasé et d’une solution aqueuse. Le postulat de cette étude repose sur le role attribué a
différentes classes de taille de particules de céramiques phosphocalciques dans le phénoméne
de cicatrisation osseuse ; les particules inférieures a 10 um favoriseraient un phénomene
inflammatoire propice a I’activation des cellules ostéogéniques, puis par la suite, les particules
résiduelles les plus larges permettent la croissance osseuse par phénoméne d’ostéoconduction.
Ce matériau est actuellement commercialisé par la société Biomatlante sous la marque

commerciale Hydros®. Dans la troisieme partie, 1’objectif se développera autour de

I’optimisation de suspensions granulaires et particulierement la phase continue de ces
suspensions. Les propriétés physico-chimiques de la phase continue sont primordiales et vont
notamment influencer la rhéologie du matériau (injectabilité, tenue du matériau dans le défaut
osseux) et / ou sa biodégradation. (i) Une matrice composée de plusieurs polymeres, dont la
propriété est d’étre en méme temps réticulable et stérilisable, a été développée. Cette matrice
seule ou associée a une charge minérale de BCP a été testée et brevetée [2]. (ii) Des travaux
préliminaires ont été lancées avec 1’étude in vivo des propriétés biologiques d’un composite
associant un polymeére thermosensible réversible a une charge minérale de granules de BCP.

Enfin la quatriéme partie traitera de I’optimisation de la radiopacité des matériaux injectables

a base de granules de phosphate de calcium. Deux méthodes de préparation ont été testées et
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brevetées [3] [2] : (i) la premiere est basée sur la radiopacité de la phase vectrice du matériau.
Le matériau contenant 1’hydrogel (MBCP-Gel) est lyophilisé puis réhydraté a 1’aide d’une
solution iodée (du type loméron®). L’iode apporte la radiopacité et améliore les propriétés
rhéologiques du matériau. (ii) La seconde méthode est a nouveau basée sur le «granule
concept ». Elle consiste a la mise au point de granules de phosphate de calcium biphasé
intégrant des composés radiopaques. Les performances ostéogéniques des granules ont été
testées, seuls ou associés a d’autres matériaux « granule concept» comme ciment
phosphocalcique (MCPC®) ou bien dans la matrice d’hydrogel thermosensible testée

précédemment.

Enfin dans le quatriéme chapitre nous conclurons, discuterons des perspectives a venir

concernant de nouveaux concepts de biomatériaux pour la reconstruction osseuse.
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I. CHAPITRE 1 : Revue bibliographique

Depuis plus de 500 millions d’années, une multitude d’organismes pluricellulaires
produisent des structures minéralisées. Ces structures se sont formées pour remplir diverses
fonctions [4]. Chez les vertébrés, le composant mineéral principal est le phosphate de calcium
apatitique. Il est présent dans les tissus durs comme les os ou les dents. L’os compose le
systeme squelettique impliqué dans la protection et le mouvement du corps. Au niveau
cellulaire, le tissu osseux produit la moelle osseuse. C’est également un réservoir minéral qui
régule I’homéostasie du calcium et du phosphate circulant. De plus, par le biais d’une
machinerie physico-chimique et cellulaire complexe, les structures osseuses s’adaptent a leur

environnement.

1.1. Organisation et composition du tissu 0sseux

Macroscopiquement, on distingue 1’0s cortical ou os compact et 1’os trabéculaire constitué de
travées déterminant des cavités riches en cellules souches hématopoiétiques.
Microscopiquement le tissu osseux est constitué d’une matrice extracellulaire (MEC) formée
principalement par le collagéne de type | et de cellules specialisées : les ostéoblastes, les

ostéocytes et les ostéoclastes, ainsi que.

Compact Bone & Spongy (Cancellous Bone)

Lacunae containing osteocytes Osteon of compact bone

Lamellae / Traheculae of spongy
~— hone

Canaliculi

Yolkmann's canal

Figure 1 : Structure d’un os long
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1.1.1. La matrice extracellulaire (MEC)

La MEC peut-étre subdivisée en deux fractions, la matrice organique (22%) et la matrice
inorganique (69%) [5].

La matrice organique : Elle forme 1’ostéoide composé de protéines fibreuses structurales ou
adhérentes (collagene de type I, élastine ou fibronectine) et de la substance interfibrillaire
formée de glycosaminoglycanes (GAG) et protéoglycanes.

La matrice inorganique : L’os est un réservoir métabolique de sels minéraux. Les sels
minéraux les plus abondants sont le calcium (27%) et le phosphore (12%) qui précipitent sous
forme de cristaux d’hydroxyapatite mal cristallisés [Ca1o(PO4)s(OH)2] dans un ratio égal a
1,66. Ces cristaux se fixent entre et sur les fibres de collagene assurant la minéralisation de

I’ostéoide procurant la dureté et la rigidité du tissu osseux.

11.1.2. Les cellules osseuses

Il existe quatre types de cellules osseuses impliqués dans le remodelage osseux (tableau 1) :
les cellules osseuses ostéoprogénitrices, les ostéoblastes, les ostéocytes et les ostéoclastes.

Les cellules ostéoprogenitrices : Elles dérivent des cellules souches mésenchymateuses qui
jouent un role prépondérant dans la formation, la cicatrisation et le remodelage osseux et qui
peuvent se différencier en ostéoblastes ou ostéocytes.

Les ostéoblastes : lls existent sous plusieurs états de développement qui modifient leur
fonction et leur phénotype. (i) Les ostéoblastes actifs sont des cellules mononuclées cuboides,
polarisées et riche en phosphatase alcaline. Ils synthétisent et secrétent du collagene de type |
et des glycoprotéines (ostéopontines, ostéocalcines), des cytokines et des facteurs de
croissance dans 1’ostéoide [6] [7] [8]. (ii) Les ostéocytes sont les ostéoblastes matures
enfermés dans la matrice et responsable de I’entretien et I’homéostasie osseux.

Les ostéoclastes : Ces cellules dérivent des cellules souches hématopoiétiques qui se
différencient selon la lignée des monocytes/macrophages. Elles sont responsables de la
résorption osseuse par acidification de la fraction minérale de I’os entrainant sa dissolution et

par dégradation enzymatique de la matrice déminéralisée [6].
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Cellules souches
mésenchymateuses

Ostéoclaste /

P Ostéoblastes
7 mo N0 o|o

m Ostéocytes

Apatite

Collagene

Figure 2 : Schématisation des éléments constitutifs du tissu osseux [7].

Nom Fonction Marqueurs Origine

. Phosphatase alkaline
Prolifération intense .
) . L Collagene de type | )
Ostéoprogéniteurs Différenciation vers ) ) Mésenchyme
o Ostéocalcine
les lignées osseuses ) )
Osteopontine

Cellules non _
o Phosphatase alkaline
prolifératives
Phosphate de
. Hautement . .
Ostéoblastes o calcium Mésenchyme
différenciées . .
. Ostéocalcine
Minéralisation . _
Ostéopontine
osseuse

Résorption osseuse
Ostéoclastes Activation des TRAP Hématopoiétique

ostéoblastes

Tableau 1 : Les cellules osseuses, leurs fonctions et marqueurs.

1.1.3. Remodelage osseux

Le tissu osseux est en constant renouvellement, qui passe par des phases de formation et de

résorption que I'on appelle remodelage. Ce processus contribue a améliorer les fonctions
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mécaniques et métaboliques. Les unités de remodelage ne sont pas synchrones ce qui permet
d'adapter la quantité et I'architecture de I'os, en fonction de facteurs systémiques (PTH, Vit.
D) ou locaux (micro-traumatismes). Les séquences du remodelage osseux sont les suivantes :
Initiation: Mécanotransduction dans ostéocytes, signal aux ostéoblastes. Ceux-ci sécretent des
métallo protéinases qui « décapent » 1’os localement.

Résorption: Migration de monocytes de la moelle, différentiation en ostéoclastes et
destruction locale de 1’0os minéralisé (lacune). La résorption libére des ostéocytes et des
facteurs de croissance séquestrés dans la matrice.

Réversion: Les cellules ostéoprogenitrices (dont les ostéocytes libérés) se différentient en
ostéoblastes et bloquent les ostéoclastes.

Synthése: Les ostéoblastes synthétisent autour d’eux une matrice de collagéne type I

(ostéons), qui se minéralise en 0s. Les ostéoblastes sont ainsi sequestrés dans leur matrice [9].

% Monocyte

)

osteoclaste @

Pré-osteoblaste

(o
@

Ostéoblaste

Cellules bordantes

Ostéoide

Résorption

Os
nouvellement
formé

Inversion

Os vieux

Air sous

Quiescence

Figure 3: Schéma du remaniement osseux. Le couplage entre la phase de résorption
ostéoclasique et la phase de formation ostéoblastique permet un équilibre entre la

guantité d’os résorbé et d’os formé [9].
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11.1.4. Réparation spontanée du tissu 0sseux

Suite a une perte de tissu osseux, une cascade d’événements collaborent permettant une
cicatrisation rapide de 1’0os. Dans un premier temps, les cellules sanguines (hématies et
plaquettes), et des protéines forment un réseau de fibrine. Dans un second temps, des cellules
sont recrutées pour initier la formation d’un tissu de transition appelé tissu de granulation.
Cette seconde étape fait intervenir des macrophages qui nettoient le site, puis la neo
vascularisation se met en place. Pour finir une nouvelle matrice s’initie composée de plusieurs
protéines dont 1’acide hyaluronique ou le collageéne. Ce tissu hypertrophique est ensuite
remplacé par un tissu osseux. Aprés un processus de guérison complet, les propriétés

mécaniques et biologiques de 1’0s sont entiérement restaurées.

(3) Hematoma (b} Soft callus (c) Hard callus {d)Bone
formaticn formation formation ramodeling

External
Sony J

i . calius / J
Hematoma \I("I{ / 1§ g/cal-us

Internal

—Periosteum New callus
blood

vessels

Figure 4 : Les étapes prinicipales de la cicatrisation osseuse.

I1.1.5. Des greffes osseuses aux matériaux synthétiques de substitution

Les traumatismes, les dérégulations hormonales ou les cancers peuvent entrainer
d’importantes pertes de tissu osseux. Afin de remplacer et/ou consolider le tissu manquant, il
peut étre nécessaire d’apporter un matériau de comblement.

Différentes approches utilisent des matériaux d’origine biologique ou bien des substituts
osseux synthétiques [10]. L’utilisation des greffes osseuses biologiques demeure majoritaire.
On distingue principalement deux types de greffes osseuses : 1’autogreffe et ’allogreffe. (i)
L’autogreffe, considéré comme le «gold » standard des greffes osseuses car le plus
anciennement et le plus couramment utilisé [11], posséde un grand potentiel ostéogénique et
n'induit pas de réponse immunitaire de rejet. Le greffon est prélevé sur le patient, le plus
souvent au niveau de la créte iliaque mais aussi sur la partie distale du fémur et est ensuite
réeimplanté au niveau du site receveur [12]. Cependant, la nécessité d’un second site
chirurgical peut entrainer des complications (morbidite) et les quantités d'os disponibles sont
limitées. (ii) L’allogreffe prise a partir de donneurs ou de cadavres, contourne les
inconvénients de I’autogreffe. Néanmoins ce type de greffe présente le risque de transmission

de pathogenes (virus, prions) ; Il est estimé que le risque de transmission du VIH est de 1 pour
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1,6 million [13]. Afin de minimiser ces risques, différents traitements sont appliqués aux
allogreffes comme la congélation, la stérilisation par irradiation ou vapeur d’oxyde
d’éthyléne, néanmoins ceux-ci peuvent altérer les propriétés biologiques et / ou mécaniques
du tissu et entrainent d’importants cotts.

Les inconvénients liés aux greffes osseuses d’origine biologique ont incité les communautés
scientifiques et médicales a développer des matériaux alternatifs aux greffes osseuses

d’origine biologique.

11.2. Généralités sur les Biomatériaux

11.2.1. Introduction

Le remplacement de parties anatomiques et spécifiquement des tissus durs par des matériaux
synthétiques ou naturels est depuis longtemps connu. Les Etrusques avaient déja appris a
remplacer les dents manquantes par des bridges taillés dans des os bovins. Au 17°™ siécle, on
retrouve également des écrits concernant la greffe d’un os cranien de chien sur un soldat
blesse a la téte. En 659 AD, les Chinois utilisaient déja des amalgames dentaires pour soigner
des caries, et les civilisations pré-colombiennes se servaient de feuilles d’or pour fermer les
trous béants laissés par les trépanations. De nombreuses autres tentatives d’implantations ont
été effectuées mais la plupart ont échoué, et ce notamment di au manque d’asepsie et/ou de
connaissances sur la toxicité des matériaux utilisés. Il faudra attendre la fin du 19°™ siécle
pour voir apparaitre des matériaux et des conditions adaptées a 1’implantation de matériaux

pour la reconstruction de tissus durs [7].

11.2.2. Définition

La définition du Biomatériau est complexe et évolutive [14] [15]. Cependant, la plus
satisfaisante semble étre celle soumise en 1982 lors de la conférence de consensus de 1’Institut
National de la Santé (NIH) aux Etats-Unis :

Biomatériau : «un biomatériau est un matériau d’origine naturelle ou synthétique, utilisé seul
ou combiné avec un principe actif, comme partie intégrante d’'un dispositif, pour le
traitement, [’accroissement ou le remplacement de tissus ou organes, sans causer de
dommage aigu ou chronique a son héte, tout en assurant son efficacité biologique et/ou

physique prévue, pendant sa durée de service in vivo» [16].
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11.2.2.1. Biocompatibilité

La notion de biomatériaux est entierement contenue dans la nécessaire prise en compte du
contact entre ces matériaux et le tissu osseux environnent. En relation directe avec cet aspect,
la notion de biocompatibilité est essentielle. Soit, classiquement la biocompatibilité
"négative”, définie par les propriétés que le matériau ne doit pas avoir (pas de réaction
inflammatoire, pas de toxicité, ...), soit, a la suite d'une évolution plus récente, la
biocompatibilité élargie (et si possible mesurable), définie comme « la capacité d'un matériau
a étre utilisé avec une réponse de I'n6te appropriée dans une application spécifique ». Cette
biocompatibilité "elargie™ débouche sur la notion tres actuelle de "bioactivité", par laquelle on
souhaite que le matériau ne soit pas nécessairement le plus inerte possible, mais au contraire
intéragisse avec le tissu vivant. C'est par exemple le cas les matériaux ostéogeniques qui
facilitent la croissance osseuse [16]. Dans le tableau 2 sont résumées les différentes réponses
biologiques pouvant étre générées par 1’ interaction matériaux/tissus vivants et I’importance de

prendre en compte la notion de biocompatibilité.

Adsorption des protéines

Cytotoxicité

Activation des macrophages, production de cellules géantes, formation d’un tissu de
granulation

Fibrose

Angiogénése

Activation de la coagulation

Adhésion, activation et agrégation plaquettaire
Activation du complément

Réponse immunitaire, production d’anticorps
Hypersensibilité

Mutagénicité, génotoxicité

Cancérogenicité

Tableau 2: Les différentes réponses biologiques possibles générées au contact du

biomatériau implanté [17]

10



CHAPITRE 1 : Revue bibliographique

11.2.2.2. Bio-fonctionnalité

En fonction de leurs compositions et/ou indications, les matériaux utilisés en chirurgie de
régenération osseuse doivent posséder a la fois bio-fonctionnalité et biocompatibilité. La bio-
fonctionnalité concerne la capacité d’un implant a remplir la fonction pour laquelle il a été
développé. Ces besoins sont les suivants : (i) propriétés mécaniques comme 1’élasticité, la
dureté, la résistance en compression, le module de Young (i.e: protheses de hanche
métalliques ou remplissage de vertébres ostéoporotiques par un ciment acrylique) ; (ii) les
propriétés physique comme la densité dans le cas d’implants orthopédiques ou 1’expansion
thermique des ciments osseux ; et (iii) la chimie de surface comme la résistance a la
dégradation, oxydation, corrosion ou encore la capacité a former une interface osseuse dans le
cas des prothéses de hanche, ostéosynthéses osseuses métalliques et des matériaux de
comblement osseux de type céramiques phosphocalciques [18]. Les principaux parametres
physico-chimiques influengant la réponse devant étre pris en compte sont référencés dans le
tableau 3.

Composition, micro- nano-structure, morphologie
Cristallinité et cristallographie

Elasticité

Taux d’hygrométrie, hydrophobicité et hydrophilicité
Macro-, micro et nano-porosité

Composition chimique de surface

Topographie de surface

Energie de surface

Polarisation de surface

Paramétres de corrosion, libération d’ions (métaux)
Dégradation et produits de dégradation, lessivage (polymeéres)
Dissolution/dégradation, toxicité des produits de dégradation (céramiques)

Libération de débris

Tableau 3 : Les principaux parameétres physico-chimiques du matériau influencant la
réponse hote [17]

11
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11.2.3. Les Biomatériaux de référence

Le nombre et la variété des biomatériaux implantés en chirurgie réparatrice sont importants.
Dans le domaine de la reconstruction des tissus durs uniquement [17], cette diversité est toute
aussi importante et 1’on peut retrouver des matériaux d’origine variée comme :

- Les matériaux d’origine naturelle comme les greffes d’origine biologique, le
collagene, les éthers de celluloses, les déerivés sanguins ;

- Les métaux comme le titane, les alliages de titane, 1’acier inoxydable, les alliages
cobalt-chrome ;

- Les polyméres comme les poly (méthyl méthacrylate), les poly lactides, le poly
éthylene haute densité ;

- Les céramiques comme les oxydes de zircone, I’oxyde d’alumine, les bioverres, les
phosphates de calcium ;

- Les composites comme les revétements biomimétiques en phosphate de calcium sur les

implants métalliques ou les mélanges polymeres / céramiques [7] (Tableau 4).

Chaque matériau posséde ses forces et faiblesses. Certains sont résorbables, d’autres
possedent d’importantes propriétés mécaniques ou encore renferment un potentiel
ostéogénique. Le choix pour un de ces matériaux ou de la combinaison de deux ou plusieurs
de ces matériaux va dépendre de I’indication choisie notamment en rapport avec la zone

traitée ou encore a la pathologie associée.

11.2.3.1. Les matériaux d'origine naturelle

Le souci de biocompatibilité des implants a tout d’abord conduit les chercheurs vers des
matériaux logiquement biocompatibles puisque d'origine naturelle. On trouve parmi ceux-ci :

- Les greffes osseuses biologiques (autogreffes, allogreffes, xénogreffes) qui renferment
naturellement le potentiel nécessaire a la repousse du tissu osseux mais dont 1’utilisation pose
un certains nombre d’inconvénients comme la morbidité, la diminution des performances
liées aux traitements anti-inféctieux, la possibilité de transmission de pathogénes...[13] [19]
[20] [21] ;

- Les éthers de cellulose (méthyle celluloses : MBCP-Gel®) ou des dérivés sanguins
(thrombine : Tricos®) notamment associée a des substituts osseux comme vecteur

d’injection ;

12
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- Le collagéne, d'origine animale (extrait de la peau) ou humaine (extrait du placenta
humain) disponible sous plusieurs formes et qui est notamment utilis¢ comme membrane anti-

adhérente ou comme ostéosynthése résorbable.

Malgré leur origine biologique qui leur confére de nombreuses propriétés intrinseques
favorables a leur intégration, ces matériaux peuvent, s’ils sont mal traités, conduire a des

réactions biologiques a corps étranger.

11.2.3.2. Les métaux

Ces matériaux sont principalement utilisés pour leurs propriétés mécaniques élevees et leur
relative inertie. Ceux-ci sont majoritairement utilisés en chirurgie orthopédique (protheses de
hanche, vis, ostéosynthése...) et pour réaliser des implants dentaires grace a leur bonne
biocompatibilité. Néanmoins, certaines études de suivi de cas commencent & montrer les
effets délétéres induits par ces métaux autrefois dits inertes mais qui en réalité réagissent
lentement avec leur environnement comme : la corrosion électrochimique et la durabilité, les
mécanismes de dégradation non électrochimiques incluant les interactions protéine/métal, les
réactions immunitaires et d'hypersensibilité, 1’adaptation des propriétés mécaniques ou les
propriétés de frottements et problemes de débris. Notamment, la dégradation de la partie intra-
fémorale des prothéses de hanche conduit a la libération de débris de trés petite taille qui vont
provoqués une réaction inflammatoire du tissu osseux suivi d’un phénomeéne d’ostéolyse [22]
[23].

11.2.3.3. Les polymeres

- Les polymeres comme les poly (méthyl méthacrylate), les poly lactides, le poly éthyléne
haute densité. Les indications des polymeres dans le domaine des biomatériaux osseux sont
nombreuses. Le polyéthylene haute densité par exemple est utilisé pour recevoir les tétes de
fémur des prothéses de hanches grace a son faible coefficient de frottement. Avec ses
propriétés d’injectabilité avant polymérisation, les résines acryliques possedent des propriétés
mécaniques élevées proche de celles de 1’os notamment pour le module d’élasticité. Ces
résines sont utilisées comme « colle » pour fixer les protheses de hanche [24] et comme
matériau de comblement et de consolidation pour les fractures de vertebres ostéoporotiques
[25]. De nouveaux polymeres sont de plus en plus en plus utilisés, il s’agit des poly-lactides

[26] [27]. Bien que non injectable, la résorption de ces matériaux est controlée par la

13
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formulation qui contient des molécules de conformations différentes et qui s’hydrolysent en
acide lactique. De plus leurs propriétés mécaniques sont élevées leur permettant des
indications dans des régions osseuses fortement sollicitées comme le rachis. Enfin ils peuvent

étre composites en leur associant une charge minérale favorisant leur ostéointégration [28].

11.2.3.4. Les céramiques

Les céramiques se caractérisent par leur dureté et un comportement fragile, qui déterminent
leurs domaines d'application. Elles incluent des oxydes, des sulfures, des borures, des nitrures,
des carbures, des composés intermetalliques, ...

Dans le domaine des biomatériaux de reconstruction osseuse, on rencontre principalement
I'alumine et la zircone utilisées dans les tétes de protheses de hanche, ainsi qu'en odontologie
pour les implants dentaires. Il faut signaler tout particulicrement 1’utilisation et le
développement de céramiques a base de phosphate de calcium : I'hnydroxyapatite (HA) et le
phosphate tricalcique beta (B-TCP) et les biphasés (BCP) mélange des deux phases a
différents ratios. En effet, ces matériaux, de part leur composition chimique, présentent
l'avantage d'étre biorésorbables, ostéoconducteurs et ostéogéniques. Leurs caractéristiques
sont nombreuses (structure, micro-structure, forme, taille, composition...) qui conditionne la
bioactivité au sein du tissu osseux environnement. Nous reviendrons plus en détail ces
matériaux et leur spécificité. On peut ajouter a cette catégorie de matériaux, bien gu'ils s'en
distinguent par maints aspects, les verres au phosphate, ou bioverres de Hench. Les
principaux problemes mal résolus avec les céramiques sont : la bioactivité, les mécanismes de

dégradation, le controle du taux de résorption, les propriétés mécaniques et la densité.

11.2.3.5. Les composites

Le probleme soulevé sur le fait qu’un biomatériau ne peut pas rassembler toutes les conditions
requises pour une application ciblée a naturellement amené les chercheurs a développer des
matériaux composites possédant a la fois les caractéristiques de plusieurs matériaux. Notons
les prothéses métalliques recouvertes d’un revétement biomimétique en phosphate de calcium
pour une meilleure ostéointégration dans le tissu osseux. Plus récemment des matériaux en
polylactides ont été chargés en phosphate de calcium qui permettait d’un c6té d’apporter la
résorbabilité et les propriétés mécaniques du polymere et le pouvoir ostéogénique de la

céramique.

14
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cliniques

Régénération

0Sseuse,
Phosphate de L
) comblement Ostéogenicité,
calcium o
) o . 0SSeux bioactivité,
(hydroxyapatite, Céramique Synthétique ) ) )
c (ciments, résorption
tricalcium o
granules, controlee
phosphate p)
bloques,
revétements)
Phosphate de . . Bioactivité,
) N Bioverre Synthétique  Idem o )
calcium + silicate biodegradation
. Importantes
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Structure
similaire aux
protéines du
cartilage

16



CHAPITRE 1 : Revue bibliographique

(humain) 0SSeux

Tableau 4 : Catégories et indications des biomatériaux utilisés en réparation osseuse [7].

1.3. Les substituts osseux utilisés en chirurgie a minima

Les nouvelles techniques chirurgicales, contrairement a la chirurgie «a ciel ouvert »
classique, veulent étre les moins invasives possibles. Le but est de reéaliser les mémes gestes
thérapeutiques tout en diminuant le traumatisme opératoire. La minimalisation des incisions
pari¢tales permet en effet de diminuer la durée de 1’acte thérapeutique, le saignement
opeératoire, les douleurs postopératoires, le temps d’hospitalisation et de la phase de
convalescence [29]. La prise en charge suite a ces actes est de plus en plus couteuse et justifie
le développement de techniques et de matériaux capables de diminuer ces codts. Dans le
domaine de réparation osseuse, les fractures vertébrales ostéoporotiques ont, par exemple eu
un coQt total (morbidité, qualité de vie, désordres psychologiques, taux de mortalité) estimé
en 2005 a environ 1,4 milliards de dollars US [30] [31] [32]. Une des indications les plus
répandue et nécessitant le développement de matériaux injectables en chirurgie du rachis [33]
est la technique de vertébroplastie introduite par Galibert et Deramond en 1987 [34]. C’est
une procédure radiologique qui permet d’obtenir un effet antalgique immédiat et une
consolidation de la vertebre suite a une fracture traumatique (tassement) et/ou pathologique
(ostéoporose, métastases, myélome) du corps vertébral. Elle consiste a stabiliser le corps
vertébral, par injection, a travers une aiguille (10 a 15 gauges), d’un « ciment » a I’intérieur de
la fracture vertébrale [35]. La kyphoplastie est une variante de la vertébroplastie par ajout
d’une étape qui consiste a rétablir la hauteur vertébrale. Différentes classes de matériaux ont
été développées pour cette indication. D’autres applications de réparation du tissu osseux par
voie mini-invasive en chirurgie orthopédique, stomatologie ou chirurgie dentaire ont
également été développées avec cependant des contraintes différentes. Parmi ces matériaux on
retrouve les « ciments » osseux (parmi lesquels les ciments acryliques, les ciments a base de
phosphates de calcium, les sulfates de calcium ou les composites) et les suspensions
phosphocalciques injectables (MBCP-Gel®, Hydro’s ®).

Selon les indications, les contraintes répertoriées et rencontrées en chirurgie de réparation
osseuse, le substitut osseux idéal doit posséder 1’ensemble des caractéristiques présentées
dans le tableau 5 [36]. Aucun matériau ne pouvant posséder toutes ces propriétés, les

chercheurs se sont focalisés les plus importantes, & savoir: [1’ostéogénicité, la
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biocompatibilité, la biofonctionnalité, le taux de résorption, I’injectabilité et les propriétés

mécaniques et la radiopacité [36].

Radiopacité suffisante

Prét a I’emploi

Injectabilite aisee

Faible température de prise

Mélange compris entre 6 et 10 minutes

Temps de prise d’environ 15 minutes

Propriétés mécaniques suffisantes

Cohésion

Viscosité adaptée

Microporosité (<10 um) permettant la circulation des fluides
Macroporosité (>100 pm) nécessaire a 1’invasion en profondeur du tissu osseux
Non cytotoxique

Contrdle de la résorption

Ostéoconducteur

Ostéoinducteur

Biocompatible

Bioactif

Faible colit

Tableau 5 : Propriétés du substitut osseux idéal [36].

11.3.1. Les ciments osseux injectables

11.3.1.1. Les polyméthylméthacrylates (PMMA)

Bien que ce ne soit pas sa vocation premiére le ciment acrylique peut étre utilisé comme
substitut osseux dans certaines conditions. Ce produit est le résultat du mélange de deux
composants le premier étant une poudre constituée d’homopolymeére de méthyl-métacrylate
(MMA) qui peut également contenir un agent opacifiant (sulfate de baryum ou oxyde de
zirconium) et un initiateur de la réaction de polymérisation (peroxyde de benzoyle). Le
deuxiéme composant est un liquide correspondant a la forme monomérique de MMA. Ces
ciments sont utilisés depuis les années 60 en orthopédie notamment pour le scellement et les

reprises de prothéses [37]. Ce matériau est considéré comme bio-inerte et montre une bonne
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biocompatibilité sur le long terme. Depuis le milieu des années 80, ces ciments sont utilisés
pour le traitement de fractures pathologiques des corps vertébraux. Le matériau est tres utilisé
du fait qu’il présente les avantages d’étre bien identifié, d’étre facile d’utilisation, de posséder
d’excellentes propriétés mécaniques (résistance en compression proche de celle de 1’os
trabéculaire, 80 MPa), et enfin d’étre peu onéreux. Cependant, sa bio-inertie ne permet pas
une bonne intégration au tissu osseux environnent, sa dureté provoque des fractures des
vertebres adjacentes dues a une mauvaise répartition des charges, sa température de prise

élevée entraine des nécroses ainsi que des risques de cytotoxicité et d’embolies [38] [39].

11.3.1.2. Les ciments & base de sulfates de calcium, CaCOq

Plus connu sous le nom de « platre de Paris » ou Gypse, le sulfate de calcium fut proposé la
premiére fois par Dreesmann en 1892 [40] et développé en suite par Peltier en 1961 [41].
Dans sa formulation originale, la recristallisation du platre de Paris aprés son mélange a 1’eau
est aléatoire et ne permet pas le contréle de sa résorption. Récemment, un grade médical de ce
matériau a été développé : la poudre de sulfate de calcium hémi-hydratée est hydratée et
convertie en sulfate de calcium dihydratée produisant une pate avec une structure solide selon
la réaction suivante [42] : CaSO,4 %2 H,O + 1,5 H,O - CaSO, 2H,0.

Implanté en site osseux ce matériau génere un environnement faiblement acide favorable a
I’angiogénése et a 1’ostéogénése qui permet une repousse osseuse a son dépend [43]. La
résorption de ce matériau est rapide et ne nécessite que quelques semaines selon le volume et

le site implanté, cependant sa résistance en compression est faible, de 1’ordre de 0,2 MPa [44].

11.3.1.3. Les ciments osseux phosphocalciques (CPCs) : MCPC ®

A la demande des praticiens, les ciments phosphocalciques sont une thématique relativement
récente sur laquelle travaillent les chercheurs [45] [46] [47] [48]. Théoriquement ces
matériaux sont tres prometteurs : injectables, propriétés mécaniques élevées, macroporeux,
radiopaques, biocompatibles, résorbables, ostéogéniques. Dans la pratique, leur mise en
ceuvre est délicate. Les CPCs sont des ciments hydrauliques, obtenus par une réaction acide-
base dans I’eau ou une solution aqueuse entre deux phosphates de calcium ; I’un acide, 1’autre
plus basique. Aprés mélange il en résulte un phosphate de calcium de basicité intermédiaire,
moins soluble qui va précipiter. Cette réaction de prise est isothermique [49] éliminant le
risque de nécrose osseuse rencontrée avec les ciments PMMA. Leur nature chimique proche

de la partie minérale de 1’os les rendent biocompatibles et ostéoconducteurs [50] [51] [52]. Il
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existe deux groupes de CPCs définis selon leur vitesse de résorption : les ciments apatitiques
et les ciments brushitiques (résorption : Hydroxyapatite < ciment apatitique < brushite). In
vivo la brushite perd trés tot ses propriétés mécaniques, dues a son taux de dégradation éleve,
néanmoins rapidement compensées par une repousse osseuse précoce [52]. Il existe des
ciments qui posséde des propriétés mécaniques initiales élevées (jusqu’a 50 MPa) [53]. Cela
suggere néanmoins un matériau de densité élevée faiblement résorbable et peu compatible a
une repousse osseuse au dépend du matériau. La difficulté est d’adapter un compromis entre
propriétés mécaniques initiales élevées et résorbabilité qui permet un transfert de ces

propriétés du matériau vers 1’os néo-forme.

11.3.1.4. Les ciments composites

Ces matériaux sont composés d’une phase contenant un ciment acrylique additionné d’une
phase en céramique de phosphate de calcium. Globalement, la fraction acrylique permet
d’atteindre des propriétés mécaniques proches de 1’os et la partie céramique fournit la
bioactivité permettant 1’ostéointégration du matériau. La prise en main et la manipulation de
ce matériau sont aisées et proches du comportement des ciments acryliques. Des études ont
confirmé la bioactivité et la biocompatibilté de ces composites, le tout associées a une
température de polymérisation inférieure a celle des PMMA [54] [55] [56].

11.3.2. Les suspensions granulaires phosphocalciques injectables

Une suspension est un état d’un solide divisé, mélé a la phase liquide (généralement moins
dense que lui) sans étre dissous par lui. Ces matériaux sont composés d’une phase non
continue, (dans notre cas les particules de CaP), et d’une phase continue, le liquide (eau ou
polymeére).

Ces suspensions sont une alternative aux ciments osseux. Ils sont, contrairement aux ciments,
préts a I’emploi et faciles a injecter. Il s’agit de suspensions composees de granules de
ceramique phosphocalcique dans une solution aqueuse ou un polymere d’origine synthétique
ou biologique. Leurs propriétés mécaniques sont faibles voir inexistantes. Néanmoins les
espaces inter-grain apportes par le volume de polymere permettent, apres lavage par les
fluides biologiques, une colonisation en profondeur par les cellules osseuses et une repousse
osseuse rapide apportée par la céramique [57] [58].

Trois substituts osseux ont été mis au point et dont la composition varie par le changement de

la phase continu.
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(i) La premiére génération de substituts osseux injectables (injectable bone substitute 1,
IBS1), le MBCP Gel® (Biomatlante SAS) est un matériau non durcissant. Il s’agit d’une
suspension associant des granules de BCP a un polymére hydrophile composé
d’hydroxypropyl méthyl cellulose (HPMC). L’IBS1 posséde des propriétés rhéologiques
permettant a la fois la cohésion des grains entre eux et une bonne perméabilité aux cellules. Sa
formulation permet le comblement de cavités osseuses de formes complexes. La repousse
osseuse est rapide et a lieu entre et sur les granules de céramiques et se propage par
ostéoconduction permettant un rétablissement rapide des propriétés mécaniques naturelles de
I’0s [59] [60].

(ii) Le second matériau injectable IBS2 [61] est un composite auto-durcissant. Les granules de
céramiques de BCP sont associés a un hydrogel silanis¢é HPMC-Si. Le durcissement de
I’hydrogel résulte d’une réaction de réticulation entre les groupements silanes et les chaines
cellulosiques obtenue par diminution d’un pH basique a un pH physiologique [61] [62] [63].
Avant la réticulation, le composite se présente sous la forme d’un liquide visqueux injectable
qui durcit in situ formant un gel chargé en granules. La bioactivité et 1’ostéoconduction sont
promues par les granules de BCP espacés par le gel. Ce matériau, a la fois injectable et
réticulable, peut-étre utilisé dans de nombreuses indications orthopédiques et maxillo-faciales
pour la réparation osseuse [64]. Il possede également des propriétés mécaniques primaires et
peut-étre employé en association a des facteurs bioactifs.

(iii) Enfin le troisieme matériau injectable est un mélange basé sur 1’association de
biocéramiques a de colle de fibrine. Les granules de phosphate de calcium ne sont pas faciles
a manipuler et la mise en place et le maintien dans le défaut ne sont pas garantis. Dans ce
contexte, les granules doivent étre maintenus entre eux par un agent liant comme la colle de
fibrine qui permet la stabilisation des granules au niveau du site d’implantation. Le composite
est obtenu en mélangeant le fibrinogene et la thrombine (Tissel®, Baxter BioSciences
BioSurgery) aux granules de BCP (TricOs®, Biomatlante). La thrombine est utilisée a basse
concentration (4 UlI) afin d’augmenter le temps de réaction de la réticulation. Le ratio
volumique Tissel/TricOs est de 1/2. De nombreuses études précliniques ont été réalisées chez
le lapin, la chévre dans des modeles de biocompatibilité et de biofonctionnalité
d’augmentation du plateau sinusien et de comblement d’os longs [65] [66] [67].

L’injectabilité et la rhéologie de ces matériaux peuvent étre adaptées en faisant varier le taux
de charge, la granulométrie, la forme particulaire et/ou les propriétés de la phase continue

(ajout d’agents lustrants, de polymeres, réticulation...etc).
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La phase continue consiste donc en une solution aqueuse (dans le cas de I’Hydros®), un
polymeére généralement hydrophile (hydroxypropyl méthyl cellulose avec le MBCP-Gel®,
copolymeéres réticulables par irradiations avec le NewGel®, poloxameres thermosensibles
pour le CitaGel® ou polymére fonctionnalise et réticulables par changement du pH avec
I’IBS2) ou des glycoprotéines (Colle de fibrine, TricOsT® ; collagene). Un brevet a éte
déposé¢ concernant le développement d’un hydrogel et ses applications biomédicales
(déposant Biomatlante) [2]. L’hydrogel biodégradable et biocompatible posséde les propriétés
d’étre stérilisable et de réticuler sous 1’action de rayonnements ionisants. Dans le domaine des
substituts osseux injectables et associé a des substituts osseux phosphocalcique, celui-ci
donne au matériau, en plus d’étre facilement stérilisable, des propriétés rhéologiques
intéressantes d’injectabilité et de moulage.

La phase non continue (la charge minérale) est composée de granules de phosphates de
calcium. Ces granules possedent de multiples propriétés favorisant leur ostéointégration et qui
peuvent étre paramétrées en fonction du type d’indication. Le chapitre suivant détaille les

caractéristiques des céramiques de phosphocalciques.

11.3.3. Généralités : Les céeramiques phosphocalciques

Outre le développement en orthopédie de tétes fémorales en alumine puis par la suite en
zircone au debut des années 90, une nouvelle génération de matériaux de synthése a base de
phosphate de calcium a ouvert la voie au développement de matériaux bioactifs. Découvert il
y a 150 ans, le nom « apatite » originaire du grec et signifiant « décevant » (car confondus
avec des améthystes) leur avait été donné.

Ils sont désormais tres largement utilisés en chirurgie orthopédique, du rachis,
traumatologique, maxillo-faciale et dentaire [68] [69]. En effet leurs propriétés chimiques,
biologiques et structurales, leurs biocompatibilité, bioactivité, biodégradabilité,
biorésorbabilité et ostéoconductibilité sont idéals car proches de celles de la fraction minérale
de I’os [70] [71] [72] [73].
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11.3.4. Catégories des céramiques phosphocalciques utilisées en réparation

osseuse

11.3.4.1. L’hydroxyapatite (HA)

De structure [Cajp(PO4)s(OH);] I’hydroxyapatite est sur le plan chimique celui qui se
rapproche le plus de la phase minérale de 1’os. Il est le moins soluble de tous les phosphates
de calcium synthétiques car il posséde une cinétique de résorption lente avec un ratio Ca/P de
1,67. Cette faible dissolution, peu enclin a une repousse osseuse a son dépend, le rend
cependant favorable pour supporter 1’ostéoconduction, propriété nécessaire a la colonisation
osseuse [74] [73].

11.3.4.2. Le phosphate tricalcigue B (B-TCP):

De structure [Cag(POys),] le phosphate tricalcique B est rencontré dans les milieux biologiques
mais substitués en magnésium, il est alors appelé Whitlockite et a été observé dans de
nombreuses calcifications pathologiques et dans les caries. Son ratio Ca/P égale a 1,5 confere
au B-TCP pur une importante solubilité [73]. Cette propriété participe a I’augmentation locale
des concentrations en ions calcium et phosphate et entraine des phénomenes de saturation
permettant la reprécipitation d’apatite biologique carbonatée. L’élévation de concentration de
ces ions entraine également une diminution de I’activité ostéoclastique et la stimulation du

remodelage osseux [75].

11.3.4.3. Les biocéramigues phosphocalciques biphasées (BCP)

Les BCP sont les biocéramiques les plus récentes qui allient les propriétés de 1’hydroxyapatite
et celles du phosphate tricalcique B. Grace a I’ostéoconduction et la bio-dissolution, les BCP
permettent au tissu osseux de progresser des berges du défaut vers I’intérieur de I’implant [76]
[77]. Les propriétés, en particulier la bioactivité des BCP, peuvent étre contr6lé en faisant
varier la proportion en HA et en B-TCP. Cependant les bio-fonctionnalités initiales demeurent
incompletes comme des propriétés mécaniques faibles et une colonisation osseuse en

profondeur réduite.
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11.3.5. Evénements cellulaires suivant ['implantation d’une céramique

phosphocalcique

Les céramiques phosphocalciques provoquent une réponse des cellules osseuses comparable a
celle provoquée par I’os. Ces matériaux permettent 1’attachement, la prolifération et la
différenciation cellulaire. Les premiers éveénements qui suivent 1’implantation d’une
céramique biphasée correspondent au lavage par les fluides biologiques suivis de la
colonisation cellulaire. : les monocytes / macrophages, les ostéoclastes pour la résorption, les
fibroblastes et les cellules ostéogéniques pour la réparation tissulaire [78]. L’ostéogénése et la

résorption interviennent a la surface et a I’intérieur des macropores.

11.3.6. Notions et concept de bioactivité

Ce concept a été décrit pour la premiere fois en 1989 par Daculsi et al [79] et aujourd’hui
encore c’est ce concept de dissolution et précipitation biologique qui est repris pour améliorer
I’efficacité biologique des substituts osseux [80] [81]. Celui-ci est basé sur un équilibre entre
la phase d’hydroxyapatite dite stable et celle plus soluble composée de phosphate tricalcique
B. Aprées implantation d’une céramique phosphocalcique biphasée, le matériau soluble se
dissout graduellement au contact des fluides biologiques entrainant le relargage d’ions
calcium et phosphate. Les fluides biologiques se retrouvent saturés favorisant la précipitation
d’apatite biologique a la surface de I’hydroxyapatite. La libération de ces ions permet le
recrutement de cellules ostéogéniques permettant la formation d’un nouveau tissu osseux [82]
[83] [84] [85]. Le principal intérét des matériaux bioactifs comme le BCP consiste en leur
capacité a former une interface directe avec le tissu osseux qui n’est pas retrouvée avec les
biomatériaux inertes ou bio-tolérants qui forment une interface fibreuse [86] [87]. La
continuité ainsi obtenue entre le tissu hote et le biomatériau, favorise la colonisation cellulaire
et la formation du tissu osseux. La résorption et la dégradation du substitut sont conduites
respectivement par les cellules ostéoclastiques et macrophagiques [88]. L’intégration du
biomatériau est totale. Les qualités biologiques, chimiques et mécaniques de la liaison
obtenue a I’interface sont primordiales pour assurer 1’ostéointégration de I’implant [89] [90].

Les deux parametres qui caractérisent les BCP sont : sa chimie (principalement le rapport
Ca/P) et ses parameétres physiques, (macro- et micro-structures). (i) La chimie : Le rapport
Ca/P est inversement proportionnel au taux de dissolution de la céramique et donc de sa
résorption. Comme nous 1’avons montré, ce taux peut-étre adapté en modifiant le rapport

HAJ/TCP. (ii) la macro- micro-structure : Cette notion plus récente est primordiale. D une
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part, la macroporosité interconnectée (>300 um) produite par un porogene éliminé durant la
phase de frittage (naphtaléne, urée...), permet la colonisation du matériau en profondeur.
D’autre part la microporosité indispensable a la bioactivité des céramiques phosphocalciques.
Elle permet d’adapter la surface d’échange entre la céramique et les fluides biologiques et
donc d’adapter le niveau de bioactivité du matériau [91] ; plus la surface d’échange sera
importante plus la céramique sera bioactive. Une céramique biphasée avec un ratio HA/TCP
de 50/50 par exemple, n’aura pas la méme bioactivité si elle est dense ou microporeuse. La
microporosité va dependre de la nature chimique de la céramique et des conditions de frittage.
Une température élevée va entrainer la fermeture des pores, une diminution de la surface

d’échange et une diminution de la bioactiviteé.

11.3.7. Adsorption de protéines : Mouillabilité et potentiel zeta

Les premiers événements biologiques intervenants lors de I’implantation de biomatériaux
concernent 1’adsorption de protéines issues des fluides biologiques [92] [93] [94]. Les
protéines adsorbées vont influencer la précipitation, la cristallisation et la minéralisation du
tissu osseux [95] [96]. Elles influencent le comportement cellulaire et déterminent la
biocompatibilité de I’implant. L.’adsorption des protéines est un phénoméne complexe qui est
notamment déterminée par le pH, la composition ionique des fluides biologiques, la nature
des protéines, la morphologie de la surface, le potentiel zeta et les groupements fonctionnels
de I’implant [97] [98]. Selon leurs caractéristiques, les phosphates de calcium ont une capacité
d’adsorber les protéines qui va varier en fonction de leur nature (ratio HA/TCP,
microstructure...etc). Il est d’ailleurs généralement admis que la concentration élevée de
molécules de signal comme les facteurs de croissance sont nécessaires a I’ostéogénese des
céramiques phosphocalciques [99]. Des études ont montré que la surface des céramiques
phosphocalciques était trés réactive et instable et ce en fonction de sa nature chimique et de

son environnement (tableau 6) [100].

Potentiel zeta (mV)

B-TCP HA
Sec -19 -11
Eau distillée -7 -9
Milieu de culture (MEM) -26 -29
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Tableau 6 : Exemple de potentiels zeta mesurés sur différents types de céramiques

phosphocalciques dans différentes conditions selon Suzuki [100].

L’adhésion et la croissance des cellules ont été etudiées en modifiant la surface de céramiques
par greffage de groupements silanes pour comprendre les effets du potentiel zeta [101] [102]
et de la mouillabilité [103] [101] [104]. L’hypothése admise est que plus la charge négative a
la surface des céramiques est importante, plus 1’adhésion cellulaire est forte. Il a également
été demontre que la mouillabilité était reliée a la densité ionique a la surface des matériaux.
L’adhésion est augmentée en modifiant la surface par trempage des céramique dans un sérum
riche en protéines, fibronectine et collagéne respectivement [103]. Ces résultats suggérent que
la forte électronégativité de surface (potentiel zeta) est indispensable a I’absorption de

protéines spécifiques pour augmenter I’adhésion.

11.3.8. Fonctionnalisation des céramiques phosphocalciques

11.3.8.1. Les systemes de libération de principes actifs : Drug delivery

system DDS

Les principes actifs ont longtemps été administrés par voie orale (sous forme solide ou
liquide) ou par injection. Depuis 30 ans les principes actifs et les formulations se sont
complexifiés et avec eux I’apparition de nouveaux impératifs comme le contréle de la vitesse
de libération ou le besoin d’intervenir spécifiquement sur un site particulier. Les nouvelles
connaissances sur les mécanismes biochimiques et moléculaires et le développement de
nouveaux traitements (découverte de molécules bioactives, thérapie génique) nécessitent de
nouveaux moyens d’administration. Naturellement, se sont développés des systemes
implantables permettant la libération contrdlée et in situ d’agents thérapeutiques appelés
DDS. Les céramiques phosphocalciques font parties des ces dispositifs médicaux
fonctionnalisables. En effet leur structure et leurs propriétés chimiques en font des matériaux
idéals pour 1’adsorption et la libération de principes actifs. Des céramiques phosphocalciques
(bloc, insert, coin, ciment ou granules) ont été chargés de facteurs de croissance comme les
BMP (Bone Morphogenetic Protein) par adsorption du principe actif préalablement mis en
solution [105]. Les molécules le plus souvent associées aux matériaux de substitution osseuse
ont un but thérapeutique préventif ou curatif [106] soit dans I’objectif de favoriser la

cicatrisation osseuse et/ou l’intégration biologique du matériau. L’implantation n’est
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cependant pas limitée au milieu osseux et de nombreux autres principes actifs peuvent étre

libérés dans I’organisme.

11.3.8.1.1. Les antibiotiques

L’intérét de 1’utilisation des céramiques pour la libération d’antibiotiques date d’une dizaine
d’année environ avec le développement de systémes permettant la prophylaxie ou le
traitement d’infections osseuses consécutives a des fractures, des traumatismes ou des
interventions chirurgicales. Les matériaux ont été testés sous différentes formes comme des
blocs, des granules ou encore des ciments [107]: des blocs associant ’arbékacine a

I’hydroxyapatite ont ét¢ implantées chez ’homme avec succes.

11.3.8.1.2. Les facteurs de croissance

De nombreux facteurs de croissances impliqués dans le remodelage osseux sont désormais
testés pour accélérer les processus de réhabilitation et de régénération osseuse.

Parmi ceux-ci le TGF-p (Transforming Growth Factor ) ou le b-FGF (Fibroblast Growth
Factor) ont été associés avec succés a des revétements apatitiques ou des blocs
d’hydroxyapatite [108] [109]. Cependant, ceux-ci risquent de diffuser dans la circulation
systémique de facon massive et de provoquer des effets indésirables importants, leurs
utilisations en clinique humaine sont donc limitées.

Actuellement la société BioSet, spécialisée dans la production de peptides, est préte a lancer
une vaste étude clinique dans I’indication de la fusion vertébrale. Elle a développé la synthése
d’un peptide qui permet d’amplifier la réponse a la BMP-2 : le B2A. La societé Biomatlante
leader et spécialiste des substituts osseux phophocalciques a développé des céramiques
spéecifiques macro- micro-poreuse qui permettent une adsorption importante de ce peptide. Ce
complexe est idéal a la régénération du tissu osseux [110].

11.3.8.1.3. Les biphosphonates

Les biphosphonates sont de puissants inhibiteurs de la résorption osseuse. lls sont
principalement utilisés dans le traitement de la maladie de Paget et de 1’ostéoporose [111]
toutes deux caractérisée par une résorption o0sseuse excessive. Leur association aux
ceramiques phosphocalciques est idéale dans certaines indications comme la vertébroplastie

ou il est nécessaire de combler, renforcer et traiter la vertebre.
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11.3.8.1.4. Les anti-tumoraux

L’efficacité des traitements anti-tumoraux est généralement due a de fortes concentrations de
substances anticancéreuses capables de détruire les cellules tumorales. Il a été envisagé
d’associer ces molécules a des matrices phosphocalciques et de les utiliser apres les résections

osseuses afin de permettre une libération in situ.

Selon les pathologies et les indications, d’autres principes actifs peuvent étre associés aux
ceramiques comme les hormones stéroidiennes, les corticoides, les anticoagulants ou les

analgesiques [112].

11.3.8.2. Adaptation de la radiopacité de céramiques phosphocalcigues

En fonction de I’application, les biomatériaux phosphocalciques doivent posséder des
propriétés spécifiques. C’est le cas des procédures percutanées mini-invasives comme la
vertébroplastie déja décrite. Le matériau doit pouvoir étre visualisé en temps réel sous
fluoroscopie afin d’assurer sa localisation au niveau du site implanté et éviter sa fuite dans le
canal rachidien. Ceci est rendu possible en 1’« opacifiant ». Les PMMA dits « ciments
acryliques » ne possédent pas de propriétés contrastantes et afin d’adapter leur radiopaciteé, le
praticien mélange le ciment a des poudres de matériaux radiopaques comme le sulfate de
baryum, 1’oxyde de zircone, du tungsténe ou encore des monomeéres contenant de 1’iode [113]
[114]. Le caractere minéral des phosphates de calcium (ciment ou suspension
phosphocalcique) leur donne des propriétés de radiopacité nettement supérieures aux ciments
acryliques composés d’éléments légers comme le carbone, I’hydrogene ou 1’oxygene. Comme
les phosphates de calcium sont facilement détectables sur les radiographies, il est souvent
admis qu’il n’est pas nécessaire de les rendre plus opaque. Cependant, la radiopacité
nécessaire pour discriminer le tissu osseux du matériau phosphocalcique n’est pas toujours
évidente en fluoroscopie. Une des approches développées est, tout comme les ciments
acryliques, celle consistant a mélanger pendant la phase de prise du ciment des poudres de
composés radiopaques. Cette méthode n’est pas satisfaisante car elle peut induire,
particulierement dans le cas des ciments phosphocalciques, des modifications physico-
chimiques qui rendent les temps de prise aléatoires et diminuent le plus souvent les propriétés
mécaniques [115] [116]. De plus les propriétés de résorptions de ces matériaux posent la
question du devenir de ces agents contrastants et leur possible cytotoxicité locale ou
systémique [117]. Une récente étude a cependant comparé sur le long terme la
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biocompatibilité et les performances ostéogénitrices d’un ciment phosphocalcique (SRS®,
Norian) & ce méme ciment mélangé a du sulfate de baryum : les résultats montrent 1’absence
de cytotoxicité et une bonne ostéointégration [118]. Avec le « granule concept » développé
par Daculsi, des granules de céramique phosphocalcique peuvent étre ajoutés au ciment lui
apportant des propriétés supplémentaires de bioactivité et d’ostéoconduction. Ces granules
peuvent étre fonctionnalisés et inclure des éléments minéraux lourds les rendant radiopaques ;
la radiopacité du ciment est apportée par les granules de CaP qui ne modifie pas les
caractéristiques du ciment. Deux voies distinctes sont étudiées pour ajouter ces éléments
denses aux granules : (i) par synthése d’apatite dopée par ces éléments (substitution atomique
du calcium par le baryum ou le bismuth) ou (ii) par un mélange physique d’apatite a des
poudres de minéraux lourds comme le sulfate de baryum ou des oxydes de terres rares
céramisé a haute température [119]. De méme, les suspensions phosphocalciques,
généralement moins denses que les ciments, ont besoin d’étre contrastées dans certaines
indications & minima. Soit les granules (comme précédemment), soit la phase continue sont
contrastés. De récents travaux ont testé la reconstitution et I’implantation d’un substitut
osseux injectable lyophilise (MBCP-Gel) a une solution iodée. Les propriétés rhéologiques
sont améliorées mais les propriétés biologiques semblent altérées [120]. De plus les solutions

iodées posent le probléme des allergies a 1’iode.

11.3.9. Effets taille et forme de particules

Les céramiques phosphocalciques sont des matériaux disponibles sous de nombreuses formes
anatomiques (coins d’ostéotomie, inserts de cages intervertébrales) et galéniques (poudres,
blocs, injectable/moulable/auto-durcissant). Les progrés en chirurgie mini-invasive ont
favorisé le développement de matériaux injectables contenant des particules/granules de
céramiques phosphocalciques.

Plusieurs études ont montré un comportement différentiel des cellules du tissu osseux face
aux particules et ce quelque soit leur origine (métaux, polymeres, céramiques) [72] [121]
[122] [123] [124]. Le descellement des hanches, par exemple, est provoqué par 1’ostéolyse de
I’0s dont 1’origine semble provenir de la présence de microparticules issues de 1’érosion de la
prothese [125]. En effet, la phagocytose des particules par les ostéoblastes entraine la
libération de cytokines pro-inflammatoires comme I’interleukine 6 et la prostaglandine E2 qui
inhibent la synthése de collagene de type | et I’activation des ostéoclastes. Celle initiée par les

monocytes et les macrophages libérent d’autres cytokines comme I’'IL-1p et le TNFa qui
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entraine la différenciation des précurseurs en ostéoclastes. Globalement, la phagocytose des
particules par les cellules du tissu osseux entraine la libération de cytokines qui affectent
négativement les fonctions ostéoblastiques et ostéoclastiques amenant & 1’ostéolyse [126]
[127]. Ces mémes effets ont été démontrés avec le délaminage de revétements prothétiques
phosphocalciques. Il a été également démontré que la quantité de cytokines libérées était
dépendante de la forme des particules. Ainsi, au contact du tissu osseux, les particules
d’hydroxyapatite de forme ronde produisent moins de cytokines que les particules irrégulieres
peut-étre plus a méme de percer la membrane cytoplasmique des cellules et libérer des
signaux favorisant la production de cytokines [128]. La réponse biologique du tissu osseux
face au matériau va également étre taille dépendant. En effet, les particules de grande taille
(>80 um) vont favoriser une attache cellulaire contrairement aux plus petites particules (<20
pum) qui vont favoriser leur phagocytose par les cellules osseuses et macrophages. L’ensemble
de ces mécanismes est complexe et met en ceuvre d’importants intermédiaires cellulaires et
moléculaires si bien que chaque étude doit étre analysé précautionneusement en fonction des
travaux (in vitro ou in vivo), du type cellulaire utilisé, du modéle animal ou de la taille du
défaut. Malard et coll. ont démontré chez le rat une repousse osseuse supeérieure quand le
défaut est comblé avec de petites particules de BCP (10-20 um) contrairement a des particules
plus grosses. Ici I’influence de I’effet inflammatoire, apporté par les plus petites particules de
CaP sur la vitesse de repousse, semble étre primordiale [72]. Le méme type de mécanisme
semble étre obtenu dans les travaux de Gauthier et coll [129]. Pourtant la libération de
cytokines a un effet délétere sur la formation du tissu osseux, mais dans certaines conditions,
elle favorise une cascade d’événements propice a 1’ostéogénése, de méme la cicatrisation

0sseuse passe par une phase inflammatoire [130] [131].

11.3.10. Méthodes de mise en forme de granulés de céramiques de phosphate de

calcium

La granulation a pour but de transformer des particules de poudres cristallisées ou amorphes
en agrégats solides plus ou moins résistants et plus ou moins poreux appelés granulés ou
grains. Selon I’application les granules doivent présenter un certain nombre de propriétés.

Nous décrivons ici les techniques permettant 1’obtention de granules en phosphate de calcium
ceramises. Ces granules sont utilisés dans les matériaux injectables pour le comblement et la
réhabilitation osseuse. La fabrication de granules de phosphate de calcium est un processus

complexe qui met en jeux 3 étapes principales :
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(i) Agrégation / mise en forme

(if) Tamisage

(iii) Frittage
L’¢étape d’agrégation / mise en forme est destinée a optimiser les propriétés intrinséques des
particules, la rhéologie ou encore la microstructure de surface. Le tamisage permet de
resserrer ou d’¢largir la granulométrie en fonction de 1’application dédi¢e. Plusieurs
techniques de tamisages existent : par aspiration, sec et enfin sous eau qui est la plus efficace
dans notre cas car le phosphate de calcium est peu soluble dans 1’eau et permet une bonne
ségrégation des granulés. Enfin 1’étape de frittage entraine la consolidation des particules. La
température de frittage va influencer la formation des joints de grains, les propriétés

mécaniques et la bioactivité des granulés.

11.3.10.1. Préparations séches, sans addition d’un agglutinant, diluant ou

liguide de mouillage

(i) Concassage / tamisage : la poudre de phosphate de calcium est frittée sous la forme d’un
bloc compact. Le bloc est ensuite broyé (broyeurs a machoires, a mortier ou ultra-centrifuge
adaptés a la granulométrie finale). On obtient des particules de tailles et de formes
irrégulieres. Une étape supplémentaire d’érosion (utilisation d’une chambre de mélange de
type turbulat) permet d’obtenir de diminuer ces irrégularités. Les particules obtenues sont
ensuite tamisées.

(if) Granulation séche : cette méthode utilise une poudre amorphe et cohésive de type CDA
(calcium deficient apatite). La poudre sous forme de « cake » est broyée sous rotation qui
entraine par cohésion/érosion la formation de granules calibrés a partir de parametres pré-
déterminés (vitesse et temps de rotation, pression d’écrasement, type de CDA). La fraction
désirée est tamisée. La fraction non sélectionnée est remise dans le circuit afin d’atteindre des

niveaux élevés de rendements (jusqu’a 60%).

11.3.10.2. Préparations humides par addition d’un agglutinant. diluant ou

liquide de mouillage

(i) Atomisation : dans une chambre de séchage, un liquide est dispersé par un gaz sous
pression via une buse de pulvérisation sous forme d’un nuage de fines gouttelettes. Celles-ci
sont dans un deuxiéme temps séchés par un courant d’air chaud produit en amont de la buse.

En fin dans un troisieme temps, le produit séché est séparé de I’air via un cyclone et est
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récupéré dans un récipient. Les caractéristiques du produit séché (taille, forme, humidité
résiduelle) peuvent étre modifiées en faisant varier de multiples parametres comme la
température d’entrée de 1’air en amont du nuage de pulvérisation, la vitesse du flux séchant, la
pression de pulvérisation du liquide au travers de la buse et la vitesse de la pompe amenant le
liquide vers la buse.

(i) Fluidisation : un lit de particules solides a agglomérer est disposé dans une cuve sur une
plaque de diffusion. De 1’air chaud et sec est au travers de cette plaque (air du bas vers le
haut) et circule dans le lit de matiére solide. La poudre est suspendue par 1’air et se comporte
comme un fluide. L’agglomération de la poudre est réalisée en pulvérisant de fines gouttes de
liquide sur la poudre fluidisée. En modifiant la température et la pression de I’air de
fluidisation, la pression de pulvérisation, les caractéristiques des agglomérats formés seront
différentes.

(iii) Granulation humide : I’atomisation ainsi que la fluidisation permettent 1’agglomération
de poudre sous forme de particules. Afin d’augmenter la cohésion intergrain, des liants de
type polymere peuvent étre ajoutés. Nos granulés de phosphate de calcium produits
nécessitent une cohésion importante entre les cristaux pour obtenir des propriétés mécaniques
suffisantes, avec dans notre cas I’utilisation de poudres de phosphate de calcium, une étape de

frittage est necessaire.

D’autres techniques chimiques permettent d’obtenir des granulés comme les méthodes de

précipitation en solution.
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1. CHAPITRE 2 : Matériels et Méthodes

1.1 Introduction

Comme nous I’avons décrit dans le chapitre précédent, les céramiques en phosphate de
calcium sont des matériaux complexes qui nécessitent d’étre parfaitement caractérisés avant
leur implantation. Chaque parametre, comme la composition chimique (rapport HA/B-TCP,
ajout d’éléments fonctionnels) ou la structure (microstructure, taille, forme...), peut en effet
entrainer des comportements et des réponses biologiques extrémement variés pouvant
s’orienter vers des événements ostéolytiques ou ostéogéniques. Des méthodes analytiques ont
été mises au point pour permettre de déterminer ces caractéristiques physico-chimiques
comme la diffraction des rayons X qui évalue les types de cristaux spécifiques d’une espéce
chimique ou encore le potentiel zeta qui permet de mesurer la charge électrostatique de
surface qui est un paramétre déterminant dans 1’ostéogénese. D’autres moyens sont
disponibles additionnels ou complémentaires. Les caractérisations ne s’arrétent pas au
matériau lui-méme mais aussi aux effets qu’il produit autour de lui dans un contexte
cellulaire, tissulaire ou organique. Les matériaux sont souvent, dans un premier temps, testés
in vitro selon des normes propres afin d’évaluer une réponse cellulaire simple comme sa
vitalité ou 1’expression et/ou la libération de protéines d’intérét par des techniques
d’observation, biochimiques ou de biologie moléculaire. La seconde étape est 1’étape
préclinique sur petits et gros animaux qui vont permettre d’étudier les effets du matériau sur la
machinerie complexe tissulaire au niveau local et systémique. Les techniques d’histologie
sont la pour décrire les évenements et les types cellulaires rencontrés.

L’ensemble de ces techniques permet a la fois de connaitre le matériau mais aussi d’évaluer

les mécanismes qu’il engendre face aux facteurs biologiques.

1.2, Caractérisations physico-chimiques des matériaux phosphocalciques

11.2.1. Diffraction des rayons X

La diffraction des rayons X est une méthode utilisée pour identifier la nature et la structure de
produits cristallisés comme les céramiques phosphocalciques.

Principe : Les cristaux, constitues de réseaux tridimensionnels réguliers, peuvent diffracter les
rayons X qui ont une longueur d’onde du méme ordre de grandeur que les dimensions du
réseau cristallin. L’échantillon a analyser, sous forme poudre, est disposé dans une coupelle

avec un niveau plan. Un rayonnement X, de longueur d’onde A, est envoyé sur celui-ci qui le
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réfléchit en fonction des plans réticulés du réseau cristallin de 1’échantillon. Le
diffractogramme obtenu apparait comme une succession de pics spécifiques a 1’organisation
cristalline de I’échantillon. Dans notre cas, 1’analyse par diffraction des rayons X de
phosphates de calcium permet d’avoir acces a diverses informations dont : I’identification et
la pureté des structures cristallines, les proportions des composés cristallins présents ou

encore la détermination des parametres de maille du compose analysé [132].

11.2.2. Spectroscopie Infrarouge a Transformée de Fourier

La spectroscopie d’absorption infrarouge permet d’apporter des informations sur les
groupements fonctionnels des apatites synthétiques : (i) identification du composé étudié ; (ii)
présence de groupements fonctionnels (COs*, HPO4?) ; (iii) effets des substitutions sur les
vibrations des groupements PO, ou OH.

Les groupements PO, présentent 4 modes de vibrations : v1 entre 950 et 1000 cm™, v2 & 470
cm™v3 entre 1000-1500 cm™ et v4 entre 500 et 650 cm™. Le mode de vibration du OH
apatitique de 1’hydroxyapatite correspond a 630 cm™.

Les spectres d’absorption infrarouge des phosphates de calcium biphasés BCP sont une
contribution des bandes d’absorption de ’hydroxyapatite (groupements PO,> et OH) et du
phosphate tricalcique B (groupements PO43')

Principe : Le composé & analyser est soumis & une radiation (comprise entre 4000 cm™ et 400
cm™). Lorsque la fréquence de cette radiation incidente est égale a la fréquence de résonance
des molécules constituant 1’échantillon, il y a absorption de 1'énergie caractéristique des
molécules. Les échantillons (environ 1%) sont enfermés dans une matrice de bromure de

potassium (KBr) sous forme de pastille avant d’étre soumis aux radiations IR.

11.2.3. Microscopie Electronique a Balayage (MEB)

L’analyse MEB permet 1’observation générale et la microstructure (taille des cristaux,
microporosité) des matériaux de céramiques phosphocalciques. Le MEB permet également
d’apprécier la morphologiec des cellules osscuses (ostéobastes, ostéoclastes ou cellules
souches mésenchymateuses) au contact du matériau. En mode électrons rétrodiffusés, les
différences de densité des matériaux peuvent étre observées qui permet notamment de
mesurer le taux de repousse osseuse au contact du biomatériau.

Principe : Le fonctionnement du microscope électronique a balayage est basé sur 1’émission

d’¢lectrons produits par une cathode et la détection de signaux provenant de 1’interaction de
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ces ¢lectrons avec I’échantillon. Le faisceau d’électron est focalisé sur la surface de
I’échantillon sous forme d’une tache (spot), déplacée ligne par ligne de facon a balayer une
surface rectangulaire. Ces électrons qui irradient la surface de 1’échantillon pénétrent
profondément dans le matériau et affectent un volume appelé « poire d’interaction » qui
dépend du numéro atomique moyen de 1’échantillon et de I’énergie des é€lectrons incidents.
Dans ce volume d’interaction, les électrons du faisceau vont perdre leur énergie par collisions
multiples avec des atomes du matériau générant ainsi de nombreux phénomeénes secondaires
comme les réémissions d’électrons et de photons ou encore 1’absorption d’électrons qui
rendent possibles a la fois I’observation et 1’analyse d’un objet choisi.

Ce procédé permet I’observation de structure de plusieurs centaines de nanometres et
notamment la morphologie générales de matériaux telles que les céramiques de phosphate de

calcium.

111.2.4. Spectroscopie en dispersion d énergie des rayons X (EDXS)

Principe : Lorsqu’un électron d’énergie suffisante vient frapper un atome, il excite un électron
qui est expulsé. Un électron de couche externe vient alors prendre la place vacante et un
photon X caractéristique de 1’élément est émis. Le spectre des rayons X émis par 1’objet
contient donc des pics aux énergies caractéristiques des éléments présents (La spectroscopie
EDX ne permet pas la quantification d’éléments légers : Z < 11). Couplée a la microscopie
électronique a balayage, cette analyse permet une détection qualitative et semi quantitative

des ¢éléments présents dans 1’échantillon.

111.2.5. Analyse d’image

L’analyse d’image est, dans notre cas, un procédé qui permet de quantifier le taux de repousse
osseuse apreés implantation d’un substitut de quantification [57] [133] [134]. Cette méthode,
couplée a la microscopie électronique a balayage en mode rétrodiffusé, permet I’acquisition
d’image en niveaux de gris caractéristiques de la masse atomique des éléments. Ainsi la
céramique apparaitra en blanc, le tissu osseux en gris et les tissus non minéralisés en noir.
Cette ségrégation rend possible 1’analyse d’image et la quantification des différents éléments

analyseés, principalement le taux de repousse osseuse et la résorption du matériau.
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111.2.6. Microscopie Electronique a Transmission (MET)

La morphologie des nano-structures comme la précipitation des cristaux d’apatite biologique,
les interfaces matériau/cellule osseuse ou tissu tiennent une place importante dans la
compréhension des phénomeénes de bioactivité/ostéogénése (Figure 5). La petite taille de ces
¢léments les rend difficile a observer et nécessite 1’utilisation d’équipement tel que le MET
qui permet I’acces a des structures de 1’ordre de 10 m.

Préparation des échantillons : Les échantillons doivent étre suffisamment fins (environ 70 nm)
pour laisser passer les électrons. Pour pouvoir atteindre ce niveau d’épaisseur, les des
échantillons non décalcifiés sont inclus en résine dure (50% methylméthacrylate + 50%
butylméthacrylate) et ensuite coupés a [’aide d’instruments d’ultramicrotomie
(ultramicrotome et couteau diamant).

Principe : La microscopie électronique & transmission met en ceuvre un faisceau large
d’électrons traversant un échantillon trés mince. La longueur d’onde associée au faisceau,
donne le pouvoir de résolution maximum accessible qui est de 1’ordre atomique (10'10 m). Les
électrons du faisceau sont guidés a 1’aide de lentilles magnétiques. La colonne du microscope
est placée sous un vide poussé de Iordre de 10 & 10° Pascal. Les lentilles du systéme
condenseur servent a éclairer I’échantillon avec un faisceau parallele. Celles de 1’objectif
permettent d’obtenir de 1’objet une figure et de grandir une centaine de fois la taille de 1’objet
observé. Elles permettent également d’obtenir de 1’objet une figure de diffraction dans le plan
focal et une image dans le plan image. Les lentilles de projection agrandissent encore 1’image

et assurent sa visualisation sur un écran fluorescent.
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Figure 5: Cliché en transmission électronique d’un phosphate de calcium (BCP 6040)
implanté dans P’épiphyse fémorale distale d’un rat aprés 6 semaines. On peut

parfaitement voir la re-précipitation d’apatite biologique sur les cristaux de BCP.

11.2.7. Charge de surface et potentiel zeta

Un des évenements précoces de 1’intégration d’un biomatériau concerne l’adsorption en
surface des protéines issues des fluides biologiques [92] [94] [93]. Le potentiel zeta est un des
parametres influencant ce phénomene.

Le potential zeta correspond a la charge de surface d’une particule solide en solution. Les
principaux facteurs qui affectent le potential zeta d’un solide sont : le pH, la force ionique et
les solutés de la solution. Les charges de surface des phosphates de calcium vont étre
fortement influencées par les ions Ca®* et PO,> qui vont se former en solution. Les charges de
surface vont notamment influencer 1’adsorption des protéines qui joue un role important dans
I’ostéogénéese des céramiques phosphocalciques.

Principe : Lorsqu'il existe un mouvement relatif du solide et du liquide (par exemple sous
I'effet d'un champ électrique), un cisaillement se produit pratiguement au niveau du diametre
hydrodynamique des particules de solide : les ions fortement liés a la surface du solide restent
solidaires de cette surface, alors que les ions plus faiblement liés s'en séparent
progressivement et migrent avec la solution. Le potentiel électrique au niveau du plan de
cisaillement est appelé potentiel zéta (£). Du fait de la decroissance du potentiel au sein de la
double couche, il est toujours inférieur au potentiel de surface (yo). Le potentiel zéta est

proportionnel a une densité de charge, exprimée en C/m2.
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Figure 6 : Modéle et théorie du potentiel zeta

11.3. Caractérisations biologiques in vitro des matériaux phosphocalciques

Ces tests ont pour objectif d’évaluer les réponses biologiques in vitro de cellules osseuses au
contact de différents substrats phosphocalciques parfaitement caractérisées et ainsi
d’optimiser les parameétres physico-chimiques pour une meilleure ostéo-intégration de ces
derniers. Les cellules sont mises en contact des biomatériaux étudiés (contact direct ou non)
selon un protocole préalablement établi (matériau, type cellulaire, densité cellulaire, milieu de
culture, contrdles, temps de culture...etc). Elles sont ensuite soumises a différents tests qui
vont permettre de mesurer les variables cellulaires comme la viabilité (activité enzymatique
MTS, comptage, morphologie cellulaire) ou le niveau de différenciation (alkaline phosphatase

spécifiques des ostéoblastes, marqueurs immunologiques, Q-PCR)

11.3.1. Cytotoxicité, Norme I1SO 10993-5 :

Les tests de cytotoxicité in vitro pour dispositifs médicaux sont décrits par la norme ISO
10993-5. Ces méthodes spécifient I’incubation d’une culture cellulaire en contact avec un
« extrait » du matériau a tester ou bien en contact direct si le matériau le permet (par exemple

s’il ne se dissout pas dans le milieu de culture).
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11.3.1.1. Conditions de culture

La lignée d’ostéoblaste de souris MC3T3-E1 a été utilisée dans notre étude [135]. Il s’agit
d’une lignée dérivée de fibroblastes de la calvaria d’embryon de souris C57BL/6. Les cellules
sont ensemencées a raison de 10 000 cellules/cm?. L’étude est réalisée avec un témoin négatif
de la cytotoxicité a savoir le polystyrene des boites de culture traité pour utilisation en
biologie cellulaire et comme témoin positif de cytotoxicité 1’actinomycine D a une

concentration de 5ug/ml.

11.3.1.2. Préparation de 1’extrait

Les conditions d’extraction doivent étre comparables aux conditions rencontrées en milieu
biologique afin de pouvoir, autant que possible, définir le réel potentiel cytotoxique du
dispositif médical testé. Cependant les conditions d’extraction et les caractéristiques du
matériau sont tres variables et peuvent influencer la libération des substances cytotoxiques
comme la surface d’échange, le volume d’extraction, le pH, la solubilité, 1’agitation, la
température d’extraction. Dans nos conditions, I’extraction a été réalisée a 37°C a 5% de CO»
pendant 72h sous agitation contrélée et a une concentration de 0,2 g de matériau par millilitre
de milieu d’extraction. Nous avons également réalisé deux dilutions aux 1/10°™ et 1/100°™
qui permettent de mesurer la dose cytotoxique réelle. Les cellules sont mises en culture
jusqu’a confluence puis le milieu est retiré et remplacé par I’extrait pur et ses dilutions

pendant 24, 48 et 72h.

111.3.1.3. Contact direct

Quand cela est possible, le matériau est déposé au fond des puits de culture et les cellules
ensemencées a sa surface. Généralement le matériau est présenté sous forme d’un disque d’un
millimétre d’épaisseur et de diamétre équivalent a celui du puits de culture pour une meilleure
reproductibilité. Dans le cas des céramiques phosphocalciques, il est préférable d’effectuer
une préincubation de 24h dans le milieu de culture afin de diminuer la saturation en ions dans

le milieu (acidification du milieu).

111.3.1.4. Méthodes de détermination de la cytotoxicité

Il est possible d’évaluer la cytotoxicité par deux méthodes : qualitative ou quantitative.

L’évaluation qualitative repose sur l’observation des cellules comme les changements
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morphologiques, la vacuolisation ou la lyse membranaire. Briéevement, aprés la culture, les
cellules en contact du biomatériau sont fixees (glutaraldéhyde), déshydratées par des bains
successifs de concentrations croissantes d’éthanol et de trichlorotrifluoroéthane. Enfin
I’ensemble est métallisé a 1’or/palladium pour une observation par microscopie €lectronique a
balayage.

Dans le cas d’une évaluation quantitative, les méthodes utilisées sont les mesures de mort
cellulaire, de prolifération, du nombre de cellules, du relargage d’enzymes ou protéines. Nous
avons choisi un test qui permet dévaluer la vitalité cellulaire : le test MTS pour mitosis
tetrazolium salt. Ce test colorimétrique mesure la capacité des mitochondries des cellules
vivantes a oxyder le sel de tétrazolium MTS en formazan [136]. Le produit coloré formé est
proportionnel a l'activité déshydrogénase des mitochondries. La mesure de I'absorbance a
490nm permet de quantifier cette activité et donc par extrapolation la viabilité cellulaire.
Aprés la culture, les cellules sont lavées avec du milieu complet et incubées 25 minutes a
37°C en présence de 100 pl de réactif MTS dans 500pl de milieu complet. Les résultats sont
exprimés en pourcentage d'activité MTS par rapport aux conditions controles [137].

111.3.2. Différenciation cellulaire

Il est important de connaitre les conditions de différenciation d’un type cellulaire afin de
produire des matériaux adaptés a leur environnement notamment 1’environnement osseux.
Dans le cas des céramiques phosphocalciques, les études menées montrent leur pouvoir
ostéogénique [91] [138]. Les techniques de mesure de différenciation sont nombreuses,
comme les techniques immunologiques ou I’amplification de matériels génétiques spécifiques
des cellules osseuses (ELISA, Q-PCR). Dans notre cas nous avons utilisé une méthode simple
basée sur la mesure de 1’activité enzymatique d’une protéine spécifique des ostéoblastes : la
phosphatase alcaline ou PAL. Pour vérifier et meseurer 1’expression de ce marqueur de la au
contact de nos différents substrats phosphocalciques, nous avons étudié leurs activités PAL,
apres 14 jours de culture pour les lignées ostéoblastiques (temps nécessaire a 1’expression de
ce marqueur).

Il s’agit d’un test colorimétrique qui mesure I’activité phosphatase alcaline des ostéoblastes en
culture [139] [135]. Cette activité apparait lors de la différenciation des ostéoblastes et
transforme le paranitrophénylphosphate ou pnpp (incolore) en un composé jaune.
L’absorbance mesurée est proportionnelle a ’activité phosphatase alcaline des cellules. A la

fin des cultures, les cellules sont lavées avec du PBS puis lysées avec 200 pL de Nonidet P-40
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ou NP-40 (0,2 %). Les disques de matériau sont grattées et le NP-40 transféré dans un tube en
verre dans la glace. Apres sonication pendant 30 secondes, les cellules sont centrifugées a 3
000 rpm pendant 5 minutes a 4°C. 100 pL du surnageant est ajouté a 900 pL de réactif
préalablement chauffé a 37 °C. La solution est incubée au maximum 1h au bain-marie a 37°C.
La réaction est stoppée avec 400 uLL de NaOH 1 M. L’absorbance est mesuré a 495 nm. Les

résultats sont exprimés en nmol de Pi/min/mg de protéines.

111.3.3. Etude de I’effet bacteéricide et/ou bactériosatique de céramiques

phosphocalciques

Durant la phase de comblement du défaut osseux par des céramiques phosphocalciques, le
risque infectieux persiste est nécessite une antibiothérapie [140, 141]. Le traitement
systémique par antibiotiques ne permet pas d’atteindre les concentrations suffisantes pour
inhiber la prolifération bactérienne et particulierement dans le tissu osseux ou leur diffusion
est lente. Les chercheurs ont développé un systéme associant céramique phosphocalcique et
antibiotique qui permet a la fois le comblement du défaut et le traitement de 1’infection.
Cependant la fabrication des céramiques implique une étape de traitement thermique (>
1000°C). Cette étape est nécessaire mais ne permet pas le mélange préalable de molécules
thermosensibles. Pour contourner ce probléme, plusieurs techniques d’association d’agent
thérapeutiques aux céramiques ont été developpées avec plus ou moins de réussite :
revétements antibiotiques, cavité renferment [’antibiotique ou encore la compaction
dynamique [142]. Une alternative a ces solutions est proposée avec le développement de
céramiques phosphocalciques dites « oxygénées » ou « peroxydées ». Le peroxyde
d’hydrogéne est un puissant oxydant qui agit indifferemment sur toute matiere organique,
végétale ou animale. Son large spectre d'activité lui confére des propriétés notamment anti-
bactériennes. De plus le peroxyde d’hydrogéne n’est pas considéré comme agent
pharmaceutique.

Principe : La souche bactérienne choisie (E. Coli) est mise en culture dans un substrat nutritif
liquide puis ensemencée sur un substrat solide nutritif (gel d’agarose complémenté) formant
un tapis bactérien. La densité bactérienne est mesurée. Les matériaux testés sont ensuite
déposés en contact direct du tapis bactérien avec comme témoins négatifs de la prolifération
bactérienne, un antibiotique et ses dilutions. Apres 24h, 1’activité bactéricide du matériau est

comparée a celle de 1’antibiotique. L’activité bactéricide provoque une lyse bactérienne qui
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peut-&tre observée par apparition de plages claires autour de 1’antibiotique et/ou du matériau.

L’ampleur des plages claires est proportionnelle a I’activité bactéricide.

1.4 Caractérisations biologiques in vivo des matériaux apres implantation :

histologie

11.4.1. Modeles animaux

Les études précliniques chez I’animal sont indispensables pour tester les performances d’un
matériau : mesure de la repousse osseuse, dégradation et résorption, cytotoxicité locale ou
systémique. Tous les animaux implantés, sont traités dans des procédures éthiques selon les
bonnes pratiques de laboratoire (BPL) dans un environnement contr6lé. Différents modéles
animaux sont choisis. Les plus petits, rats et lapins, vont préférentiellement servir aux études
pilotes méme si le lapin convient a des études de plus grande ampleur. Leur métabolisme
rapide permet des temps d’implantation court. Chez les plus gros mammiféres, chien ou
chévre, le métabolisme est plus lent et se rapproche d’avantage de celui d’un étre humain. Le
modele d’implantation choisi correspond le plus souvent a la création d’un défaut de taille
critique [143] [144] dans 1’épiphyse fémorale distale en site trabéculaire qui est par la suite
comblé par le matériau de substitution osseuse. Le matériau peut également étre implanté en
site ectopique pour mesurer un éventuel rejet ou un potentiel ostéo-inducteur [138]. Les
matériaux sont laissé en place pour une a plusieurs semaines selon la cinétique désirée avant

euthanasie et prélévement.

111.4.2. Préparation des tissus

1.4.2.1. Fixation / Déshydratation, Imprégnation / Inclusion

Apres explantation, les tissus sont immédiatement taillés et fixés dans une solution tamponnée
de formol neutre 1/9 (le formaldéhyde présente la caractéristique de former des liaisons
covalentes entre les différentes molécules biologiques, les stabilisant ainsi et inhibant les
activités enzymatiques) pendant plusieurs jours (dépendant de la taille du préléevement) avec
changement de bain tous les 2 jours. Aprés fixation les échantillons sont déshydratés dans des
bains successifs d’éthanol (70, 80, 95, 100, 100%) avec également un changement de bain
tous les 2 jours au minimum. La technique de coupe et d’analyse que nous utilisons ne

nécessite pas de décalcification préalable.
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Apres fixation et déshydratation, les tissus sont imprégnés dans une solution de polyméthyl
méthacrylate déstabilisée (par lavages successifs dans une solution de soude a 5%) contenant
un plastifiant le polyéthyléne glycol (PEG). Toujours en fonction de la taille I’'imprégnation
peut prendre une dizaine de jours. Les échantillons sont ensuite préparés pour inclusion dans
un moule contenant la résine et un initiateur. La polymérisation a lieu a 4°C.

Une fois les échantillons inclus, ils sont taillés et préparés pour la coupe au niveau de la zone
d’intérét (plan de coupe sagittal). Soit des coupes « épaisses » d’environ 70 um qui permettent
I’observation photonique en lumicre polarisée des fibres organisées de collagene, soit des
coupes « fines » de 6 a 10 um pour des colorations biochimiques spécifiques. L’autre partie
du bloc de résine contenant la zone d’intérét est polie et métallis€é pour observation en

microscopie électronique (se rapporter au paragraphe 11123 consacré au MEB).

111.4.3. Les différents techniques histologiques dans [’analyse d’un tissu osseux

111.4.3.1. Lumiére polarisée

La matrice organique du tissu osseux est majoritairement compose de collagene de type I. La
principale caractéristique de ce collagene est la présence d’une triple hélice résultant de
I’association de 3 chaines peptidiques. Cette propriété donne au collagene un pouvoir
réfringent lorsqu’il est observé en microscopie optique polarisée. Lors de 1’analyse d’explants
0sseux contenant un matériau ostéogenique, la simple observation d’éléments réfringents
orientés, dans ou au contact du biomatériau, permet d’indiquer la forte probabilité de la
présence de collagene de type I et donc d’un tissu osseux. Néanmoins cette observation ne
permet pas de déterminer si le tissu est minéralisé ou non et nécessite des analyses

complémentaires. Cet examen est réalisé sur des coupes d’environ 90 um.

111.4.3.2. Pentachrome de MOVAT

Cette coloration a cinq couleurs permet de mettre en évidence 1’absence ou la présence de
différents tissus tels que les fibres de collagéne, les fibres élastiques, le cartilage calcifié, 1’os
minéralisé ou bien des cellules avec leur noyau en noir et le cytoplasme en rouge.
Globalement, une coupe de tissu osseux contenant un matériau phosphocalcique et implante
en site 0sseux sera composeée des éléments suivants (Figure 7) :

- bleu/blanc : phosphate de calcium

- rouge vif : ostéoide
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- vert/jaune : tissu minéralisé

- rose : moélle osseuse

Figure 7 : Granules ronds de BCP 6040 implantés 3 semaines dans un fémur de rat.
Coloration au pentachrome de Movat. Bleu: matériau CaP, rouge: ostéoide,

vert/jaune : tissu osseux minéralisé et rose/rouge : moelle osseuse.

111.4.3.3. Hématoxyline Eosine Safran (HES)

Cette coloration permet la mise en évidence des noyaux et du cytoplasme des cellules ainsi
que des fibres de collagéne. La coloration a 1’hématoxyline-éosine-safran (HES) est une
coloration de routine dite «topographique». C’est une coloration trichromique : c¢’est-a-dire
une coloration nucléaire bleue résultant de 1’action de I’hémalun et une coloration orangé-
rouge provenant de I’action de I’éosine. Quant au safran, c’est un colorant naturel anionique
capable de se fixer sur des structures acidophiles laches telles que les fibres de collagéne.
Aprés fixation la couleur safranée se diffuse dans tout le tissu grace a un phénomeéne
d’absorption. L’HES permet I’identification des différents types cellulaires et notamment
ceux intervenant dans les phénomenes de rejet ou d’inflammation comme les monocytes ou

les macrophages

111.4.3.4. Phosphatase acide tartrate résistante (TRAP)

La TRAP est une enzyme reconnue comme 1’un des marqueurs ostéoclastiques [145] [146]
contenu a I’intérieur des ostéoclastes. Cette derniere traduit 1’activité de résorption. Ainsi la

concentration en phosphatase acide tartrate résistante est élevée chez les patients atteints de
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pathologies osseuses comme la maladie de Paget ou 1’ostéoporose. L activité enzymatique est
mise en évidence par une coloration biochimique de couleur rouge/orangee. On retrouve
souvent cette coloration sur les bords des tissus osseux en cours de remodelage et également

sur les matériaux phosphocalciques en cours de dégradation.

111.4.4. Histomorphométrie

L’histomorphométrie consiste a la mesure de parametres morphologiques tissulaires. Dans le
cas du tissu osseux différentes structures sont mesurables :

- le volume trabéculaire osseux (VTO ou BV/TV) : pourcentage de tissu osseux dans un
volume donné. Schématiquement, il représente le rapport pleins/creux dans 1’os.

- 1’épaisseur ostéoide (EO) : épaisseur moyenne des liserés ostéoides (matrice collagénique
servant de support a la calcification, synthétisée par les ostéoblastes).

- les surfaces ostéoblastiques (SOB) : pourcentage des surfaces trabéculaires (ou travées d’os
spongieux) présentant des ostéoblastes morphologiquement actifs.

- les surfaces ostéoclastiques (SOC) : pourcentage de surfaces trabéculaires présentant des
lacunes de résorption occupées par un ou plusieurs ostéoclastes.

- la vitesse de minéralisation (VM) : calculée en divisant la distance moyenne entre deux
marquages fluorescents (résultant de 1’accumulation de tétracycline au niveau du front de
minéralisation) par ’intervalle de temps séparant ces deux marquages.

Ces mesures sont rendues possibles par méthodes invasives comme le double marquage
fluorescent ou I’analyse d’image sur coupes histologiques ou par des techniques non invasives

telles que la tomodensitométrie.
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Figure 8: Reconstruction 3D et 2D d’une épiphyse fémorale de lapin implantée 6

semaines avec un matériau phosphocalcique.

I11.5. Conclusion

Les techniques physico-chimiques et biologiques permettant la caractérisation des matériaux
en phosphate de calcium avant implantation et dans un environnement sont nombreuses.
Celles brievement présentées dans ce chapitre « caractérisations » ne représentent pas une
liste exhaustive des technigues existantes mais permettent de juger des principaux criteres de
performance comme les parametres :

- intrinséques au matériau : composition chimique, macro-micro et nano-structures,

propriétés mécaniques ;
- comportement des tissus au contact du matériau : morphologie, biochimie, histologie,

parameétres histomorphométriques.
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V. CHAPITRE 3 : Résultats et Discussion

Actuellement, les céramiques de phosphate de calcium sont disponibles sous plusieurs formes
(blocs, particules, revétements...). Avec le développement des chirurgies de réparation
osseuse a minima (Minimal Invasive Surgery, MIS), s’est développé le « granule concept »
basé sur la combinaison de granules de céramiques phosphocalciques a des polyméres ou des
ciments phosphocalciques [1] avec actuellement le développement et/ou la commercialisation
de plusieurs matériaux injectables [33] [64] [65] [147]. Dans ces matériaux, 1’ostéogénicité
est apportée par la bioactivité des granules de céramiques phosphocalciques. Un autre élément
important des matériaux pour la chirurgie @ minima de réparation osseuse concerne
I’injectabilité. Celle-ci va déterminer I’aisance d’utilisation et de mise en place du matériau
dans le défaut osseux. Elle peut-étre modifiée en changeant les propriétés de la phase
particulaire ou celles de la phase continue. La rhéologie de la phase continue peut-étre adaptée
en ajoutant différents agents liants comme les polymeres et/ou en changeant leur
concentration. L’écoulement de la phase contenant les particules est amélioré¢ en diminuant
leur taille, le resserrage de la distribution des tailles et leur morphologie plutdt arrondie [148].
Et enfin, I’optimisation de la radiopacité¢ de ces matériaux peut se révéler nécessaire dans

certaines indications de chirurgie osseuse du rachis.
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V.1 Elaboration et caractérisation de granules de céramique microporeux

Dans un premier temps nous avons évalué plusieurs méthodes permettant d’obtenir des
granules ronds de petites tailles (<200 um). Dans un second temps les granules obtenus ont

été caractérisés par différentes méthodes analytiques.

IV.1.1. Essais de mise en forme de granules ronds de céramique de phosphate

de calcium

Deux techniques de mise en forme des substituts osseux phosphocalciques ont été testées : (i)
le séchage par pulvérisation (atomisation) et (ii) le lit fluidisé. Nous avons effectués nos essais

a partir de poudres de CDA (Biomatlante).

IvV.1.1.1. L’atomisation

L’atomisation (ou séchage par pulvérisation) est une méthode de chauffage qui a pour objet la
transformation d’un produit liquide (solution ou suspension) ou pateux en un cOmMpPosé
particulaire solide et sec par pulvérisation du liquide dans un milieu constitué¢ d’air chaud. Le
procédé peut-étre décomposé en plusieurs étapes : (i) la pulvérisation du liquide sous forme
de fines gouttelettes, (ii) le contact entre le spray et 1’air chaud, (iii) I’évaporation du solvant,
et enfin (iv) la récupération des particules seches. La suspension ou barbotine (composé de la
CDA et d’un solvant) est amenée jusqu’a la buse par pompage ou, mélangée a de 1’air sous
pression elle est pulvérisée en de trés fines gouttelettes dans la colonne de séchage (du haut
vers le bas dans notre cas). De I’air chaud entre dans la colonne de séchage dans le méme sens
que le liquide pulvérisé (systeme co-courant) et permet 1’évaporation immédiate du solvant
contenant les particules formant des agrégats de la taille et de la forme des gouttelettes les
contenant. La récupération des particules séches s’effectue dans la partie cyclone qui sépare le

produit solide du flux d’air.
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Figure 9 : Schéma d’un « spray drier » du type Buchi B290.

Principe de fonctionnement d’un atomiseur a flux co-courant :
1- Buse de pulvérisation

2- Colonne de séchage

3- Cyclone

4- Réceptacle du produit sec

Plusieurs variables vont influencer la taille, le rendement et le taux d’humidité résiduelle des
particules [149]. Ces variables sont la vitesse de circulation de 1’air chaud dans la chambre de
séchage, la température d’entrée (en haut de la colonne), la pression de pulvérisation (amenee
par un gaz sous pression), le débit de pompe (correspondant a 1’alimentation de la buse en
suspension) et le diametre de sortie de buse (ici ce paramétre est fixe est égal a 0,7 mm). Le
tableau 7 résume les variables liees au fonctionnement d’un atomiseur et leur impact sur les
propriétés des granules. La technique d’atomisation permet d’atteindre des tailles de granules
comprises entre 20 et 250 um. Notre domaine d’application utilise le plus souvent des
granules de 40 a 200 um et parfois plus. Le tableau nous permet de comprendre que la
pression de pulvérisation et la concentration de la CDA dans la barbotine sont les 2 principaux

paramétres qui vont fortement influencer la taille des particules [150].
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ASPIRATION TEMPERATURE PRESSION DE DEBIT DE POMPE [C]
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Tableau 7 : Impact des parametres d’atomisation sur les propriétés des granules formés.

Dans une premiere étude pilote, nous avons fait varier ces 2 parameétres afin d’atteindre des

particules de phosphate de calcium les plus larges possibles. Différentes barbotines ont été

préparées contenant de la CDA mise en suspension dans de I’eau déionisée et maintenues

sous agitation magnétique afin de garantir I’homogénéité de la suspension. Dans cette étude,

nous avons augmenté les concentrations en CDA (10, 20 et 30% en masse) et méme temps

diminué 1’énergie de pulvérisation (350, 475 et 600 I/h). Les constantes utilisées sont les

suivantes : température d’entrée, 200°C ; vitesse de circulation de I’air chaud, 100% (35 m*/h)

et deébit de pompe, 70% (100 ml/h). Apres séchage, les particules sont récupérées et

métallisées pour analyse MEB. Quelque soit les conditions d’atomisation, 1’observation MEB

montre la formation de granules de 10 a 20 pm sans évolution de taille remarquable d’une

condition a une autre.
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Figure 10 : Granules ronds de CDA obtenus par atomisation.

Afin d’améliorer la cohésion des particules pendant le séchage et ainsi augmenter la taille des
grains, des polyméres (HPMC ou gomme de xanthane) ont été rajoutés aux différentes
formulations a 0,5; 1 ou 2% en masse dans le solvant. Nous avons rencontré des difficultés
dans la mise en ceuvre de ces nouvelles conditions par obstruction de la buse par séchage
précoce du polymeére empéchant la pulvérisation de la barbotine et ce méme a de basses
concentrations de polymere (0,5%). Les principaux problémes rencontrés sont principalement
dus a la configuration de notre appareil le Buchi B290 qui est un appareil d’expérimentation :
(1) I’obstruction intempestive de la buse, (ii) la déformation du cone de pulvérisation, (iii) un
mauvais rendement causé par une accumulation de produit sur la paroi de la chambre de
séchage. Les premiers résultats nous ont néanmoins montrés qu’il était possible de produire
des granules ovoidaux mais de petite taille, compris entre 2 et 30 um (Figure 10) [151].

La production de granules ronds et plus larges que ceux obtenus et avec un rendement
important sont possibles et doivent passer par 1’utilisation d’un appareil composé de buses
plus larges ou rotatives afin d’éviter la formation de bouchons a hautes concentration en CDA
ou en polymere. De plus une chambre de séchage plus longue et plus large permettrait aux
granules d’effectuer un trajet plus long favorisant un meilleur séchage évitant une
accumulation de matiere sur les parois de I’appareil.

En paralléle du séchage par atomisation, une seconde méthode a été testée : la granulation par

turbulence et fluidisation.
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IV.1.1.2. Lit fluidisé

Le principe du granulateur par turbulence et fluidisation consiste a transformer en un granulé
uniforme des produits pulvérulents ou granuleux. A cette fin, un liquide adéquat est finement
pulvérisé au moyen d’une pompe péristaltique (8) et d’une buse (9) sur le produit en
turbulence sur une plaque poreuse laissant passer I’air, entrainant la formation d’un
agglomérat de particules. L’air nécessaire a I’opération est aspiré au moyen d’un ventilateur
(1), puis purifié par le filtre & particules grossieres (2) et enfin porté a la température voulue
dans la batterie de chauffe (3). L’air traverse alors de bas en haut la mati¢re contenue dans la
cuve de produit (4) et en absorbe rapidement 1’humidité aprés 1’opération d’agglomération.
Le filtre (5) retient les poussiéres entrainées par le courant d’air. L’air sortant s’échappe vers

I’extérieur par les tubulures (6) et le tuyau (7).

T
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~

Figure 11 : Schéma de fonctionnement d’un granulateur par turbulence et lit fluidisé.

A partir des mémes formulations de suspensions de CDA utilisées pour la granulation par
atomisation nous nous sommes tres rapidement rendu compte que la méthode de granulation
n’était pas adaptée & nos produits. En effet, la granulation par lit fluidise nécessite la présence

d’un «noyau » dans la chambre de fluidisation qui va permettre d’amorcer la formation
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d’agglomérats. De plus, la poudre de CDA trop fine ne permet pas d’avoir un lit fluidisé

homogéne permettant la formation d’agrégats.

Dans les conditions décrites, méthodes et configuration des appareils, les techniques
d’atomisation et de fluidisation ne nous ont pas permis d’obtenir, du moins dans les
rendements et tailles désirées, des granules ronds de céramiques phosphocalciques.

Une troisieme méthode mise au point par la société Biomatlante et basée sur les propriétés de
cohésion de la CDA nous a permis d’obtenir des granules de céramiques phosphocalciques de

morphologie arrondie. (Procédé non communicable, spécifique a la société Biomatlante).

IV.1.2. Caractérisations physico-chimiques de granules ronds en céramique de

phosphate de calcium

La méthode de granulation interne a Biomatlante nous a permis d’obtenir des granules
phosphocalciques ronds de taille comprise entre 40-80 pum ou 80-200 um. En fin
d’¢élaboration, les granules d’abord sous forme de CDA sont frittés pour se décomposer en
BCP 6040 ou BCP 2080. Ces granules sont caractérisés par différentes méthodes analytiques.

(i) La diffraction des rayons X nous permet d’identifier la nature et la structure des granules

de céramiques phosphocalciques obtenus. Les céramiques de phosphate de calcium biphasé
(BCP) sont composés des phases hydroxyapatite HA et phosphate tricalcique p (B-TCP). Le
pic de plus grande intensité (pic 100) de la phase HA est diffracté a I’angle 26=31,8° et celui
du B-TCP a 26=31,1° (Figure 12). En déterminant les surfaces de ces 2 pics, on peut

précisément mesurer la fraction massique de chaque phase présente :

surface picioo HA (ou B-TCP)

% HA (ou B-TCP) =
surface picioo HA + surface picioo B-TCP

Nous avons ainsi obtenus les diffractogrammes de granules ronds composés de BCP. Les
mesures des aires des pics 100 de HA et de B-TCP nous ont permis de caractériser 2 types de
BCP avec des ratios HA/B-TCP de 60/40 et I’autre de 20/80 (Figure 12).
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Figure 12 : Diffractogrammes de céramiques phosphocalciques biphasées I’une avec un
rapport HA/B-TCP de 60/40 (en haut) et ’autre de 20/80 (en bas).

(ii)_La spectroscopie infrarouge a transformé de Fourrier (irtf) des granules nous confirme

les résultats de la diffraction X. En effet les rayonnements infrarouges sont absorbés par les
groupements phosphates (PO,*) des phosphates de calcium entre 500-700cm™ et entre 900-
1100cm™. Le pic du OH apatitique, contribution de I’hydroxyapatite, est lui absorbé & 630 cm’
! Sur le spectre de granules de BCP 6040 (figure 13) nous pouvons voir les groupements
PO,* et OH.
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Figure 13 : Spectre d’un phosphate de calcium biphasé (BCP 6040).

(iii) L’observation des granules de BCP par microscopie électronique a balayage permet

d’apprécier la taille, la forme, la distribution et la microstructure des granules. La figure 14
nous montre les images en observation MEB de granules de BCP 6040. On peut noter que la
distribution de taille est comprise entre 80 et 200 um. A plus fort grandissement, on peut
¢tudier la morphologie d’un granule rond de diamétre de 150 um. A un grandissement encore
supérieur, la microstructure du granule est visible permettant de montrer que ces granules sont
fortement microporeux et composés de cristaux de petites tailles (environ 1 um) lui donnant

ses propriétés de bioactiviteé.

Figure 14 : Observations MEB de granules ronds de BCP a différents grandissement.

(iv) Détection d’oxyde de calcium (CaQ) dans les céramiques phosphocalciques : L’oxyde de

calcium CaO, irritant trés puissant (pH 12,5 a saturation dans 1’eau), est obtenu par

décomposition du CaCOz; aux environs de 900°C. Apres frittage des céramiques
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phosphocalciques, on Vérifie qu’il n’y a pas présence de ces éléments par un simple test
colorimétrique basée sur la basicité de la chaux. On utilise un indicateur coloré de pH sous
forme liquide : la phénolphtaléine en solution dans 1’éthanol a 95%. Sa zone de virage vers le

rose Vvif est située a pH 8,2 et permet la détection de d’oxyde de calcium.
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IV.2. Evaluation de la repousse osseuse d’un matériau phosphocalcique biphasé

contenant des nano- micro-particules et des granules macro- micro-poreux

IvV.2.1. Introduction

Les céramiques de phosphate de calcium biphasé (BCP) composées d’hydroxyapatite (HA) et
de tricalcium phosphate  (B-TCP) sont largement utilisées dans le comblement de défauts
osseux dans diverses indications orthopédiques, neurologiques et maxillo-faciales [83] [85]
[152] [153]. Une fois implantées, la bioactivité des céramiques de BCP est apportée a la fois
par la phase stable composée d’HA et par la phase plus soluble de B-TCP [154]. Aprés
implantation, le matériau se dissout partiellement provoquant la saturation des fluides
biologiques favorisant la précipitation d’apatite carbonatée biologique a la surface de la
céramique [155] [156]. Cette couche apatitique contient des molécules biologiques et est
colonisée par des cellules ostéoprogénitrices qui vont produire par la suite la matrice
extracellulaire [157]. Cette configuration permet I’apposition directe du tissu osseux sur la
céramique phosphocalcique par phénoméne d’ostéoconduction. Dans ce processus, la
microporosité obtenue par frittage a basse température procure a la céramique une surface
d’échange importante lui procurant sa bioactivité [138]. La macroporosité elle, avec des
tailles de pores comprises entre 100 et 600 um, facilite la circulation et la pénétration des
fluides biologiques et des cellules a I’intérieur de la céramique [158]. La macroporosité peut-
étre obtenue par l'introduction de composés volatiles qui subliment durant la phase de
frittage. Cependant, la difficulté réside dans la préparation de céramiques possédant a la fois
macro- micro-porosité et propriétés mécaniques. Une autre approche consiste a mettre en
suspension des particules de céramique de BCP dans un milieu aqueux [60]. Ce mélange de
phases permet d’obtenir des matériaux injectables pour le comblement de structures osseuses
complexes et une macroporosité remplacée par les espaces inter-grains [64].

Des travaux antérieurs ont étudié 1’effet de la taille de particules de BCP par implantation de
différentes granulométries dans des défauts osseux de taille critiques. Ces études ont démontré
que la repousse osseuse était meilleure dans des tailles de particules comprises entre 10 et 20
pm comparées a des tailles de 80-100 pum et 200-400 um [72]. Le nombre de cellules géantes
multinucléées et positives a la phosphatase acide tartrate résistante (TRAP) en contact avec le
biomatériau etait également supérieur pour les 10-20 um comparé aux autres tailles. Des
résultats similaires ont ét¢é montrés avec I’implantation de particules de BCP en sites

musculaires et ou le nombre total de macrophage était significativement supérieur pour les
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fractions de particules les plus petites [159]. De plus, le taux de résorption/dégradation des
petites fractions de particules de BCP était plus important que pour les plus larges. Ces
résultats suggerent qu’un court phénoméne inflammatoire suivant I’implantation de micro-
particules de BCP est favorable a I’ostéogénése. Aussi, de récents travaux ont démontrés le
fort pouvoir ostéogénique/ostéoinducteur de céramique biphasée macro- micro-poreux
entrainant la formation d’un os minéralisé en site ectopique. [138] [158] [160].
L’inflammation locale provoquée par la microporosité pourrait expliquer ce phénoméne
d’ostéogénese [160].

L’objectif de ce travail a été d’étudier les réponses cellulaires et I’ostéogénicité d’une pate
moulable composé de 3 fractions de particules de céramique de BCP. Ce matériau contient
une part importante de nano- micro-particules de taille comprise entre 0,1 et 10 um associées
a des granules sphériques microporeux de 80 a 200 um et de macro- micro-particules de
forme irréguliére de taille allant de 0,5 a 1 mm. L hypothése de départ a consisté a considérer
les étapes suivantes : dans un premier temps (i) la stimulation de la repousse osseuse serait
provoquée par 1’effet inflammatoire soutenu par les micro-particules et dans un second temps
(i1) ’ostéconduction est apportée apporté par les particules de plus grande taille. L’évaluation
biologique du matériau a été réalisée par implantation dans des défauts osseux de taille
critique d’épiphyses fémorales de lapin a 3, 6 et 12 semaines. La réponse cellulaire, la
résorption du matériau et la repousse osseuse ont été évaluées par des techniques
histologiques et histomorphométriques. Des granules macro- micro-poreux de BCP de taille

0,5-1 mm ont été utilisés comme contrdle positif de la repousse osseuse.
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IvV.2.2. Article

Bone growth in a moldable filler containing submicron particles and macro-
microporous granules of biphasic calcium phosphate ceramics
S. Baroth, G. Daculsi, E. Goyenvalle, E. Aguado, B. H. Fellah, Y. Cherel, P. Layrolle

Biomaterials (soumis)
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1V.2.3. Discussion

Dans le contexte de la réparation osseuse a minima, les substituts osseux phosphocalciques
injectables sont idéaux en permettant une entrée percutanée et le remplissage optimal de
cavités osseuses de forme complexe. Deux types de matériaux injectables ont été développés :
(i) les ciments hydrauliques phosphocalciques et (ii) les suspensions aqueuses de granules de
ceramique de phosphate de calcium. La premiére approche a conduit a un matériau injectable
qui s’hydrolyse et durcit in situ formant une brushite apatitique [161] [162] [147]. Cependant,
ces ciments sont denses et ne possédent pas de macroporosité permettant la circulation des
fluides biologiques et des cellules osseuses a I’intérieur du matériau [90] [163] [164]. Dans la
seconde approche, des particules de céramique de phosphate de calcium sont mises en
suspension dans une solution aqueuse contenant un polymere hydrophile afin de facilité
I’étape d’injection et d’éviter la sédimentation [60] [148]. Aprés avoir rempli le défaut osseux
avec ce second matériau, les espaces inter-grains assurent une « porosité » interconnectée
laissant possible la circulation des fluides biologiques, sa colonisation osseuse et la repousse
osseuse. En fonction de la taille des particules de céramique et du ratio céramique/phase
aqueuse, différentes porosités peuvent étre obtenues. Néanmoins, la cohésion des granules
n’est pas suffisante pour un maintien dans le défaut sauf dans le cas de I’utilisation d’un
polymere réticulé [64]. En outre, la dégradation in vivo des céramiques est relativement lente
pour des particules de plus de 10 um [165]. Ces différentes contraintes nous ont amenés a
développer une pate hydrophile composée de plusieurs tailles de particules de céramique de
phosphate de calcium. Ainsi, le mélange de nano- micro-particules mesurant moins de 10 um
a des granules de 80-200 um et 0,5-1 mm a une solution aqueuse fournit une pate homogéne,
moulable et hydrophile (Figures 1 et 2 dans I’article). Le matériau obtenu est facilement
extrudé de la seringue, rempli parfaitement le défaut osseux et possede des propriétés
hémostatiques (Figure 3a dans I’article). Au vu des résultats biologiques, chaque classe de
particule semble jouer un réle dans le processus de réparation osseuse. Les nano- micro-
particules inférieures a 10 pum sont rapidement dégradées par phagocytose intense et
dissolution rapide apportées respectivement par une surface d’échange importante et leur
petite taille (Figure 5 dans I’article). Aprés 3 semaines d’implantation, les résultats
histologiques montrent qu’une grande partie des nano- micro-particules ont été phagocytées
par des macrophages laissant des espaces libres entre les granules de plus grande taille

favorisant 1’ostéoconduction en profondeur. (Figure 4 dans ’article). Malard et al, ont montré
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I’effet micro-particules sur la repousse osseuse dans un modeéle d’épiphyse fémorale de rat
[72]. Ces travaux montre que des particules de BCP de 10-20 um promeuvent une repousse
osseuse plus rapide et plus importante que des particules de 80-100 um ou 200-400 pum apres
21 jours d’implantation. Sept jours aprés I’implantation, la dégradation des particules de 10-
20 um est corrélée avec la présence de nombreuses cellules multinucléées TRAP positives.
Cette inflammation locale, dans les premiéres étapes de cicatrisation, et due aux particules de
10-20 pum, semble améliorer le processus de réparation osseuse. Les étapes précoces de
cicatrisation osseuse, impliquent le recrutement de cellules multinucléées, la libération de
cytokines, la revascularisation et enfin la formation osseuse [72] [129] [166] [167]. Dans
notre étude, aucune cellule mutinucléée TRAP positive n’a pu étre observée apres 3 semaines
d’implantation (Figure 6 dans D’article). A ce stade, la majorité des nano- micro-particules a
été dégradée par de nombreux macrophages (Figure 4 dans I’article). La taille des particules
est compatible avec le processus de phagocytose impliquant les macrophages [166]. Aprées 3
semaines apres la dégradation des plus petites particules de céramique, la repousse osseuse est
d’environ 21% (Figure 5). La résorption des particules par les cellules s’accompagne de la
libération de cytokines et d’ions phosphate et calcium [167]. Ces cytokines entrainent le
recrutement de cellules ostéoprogénitrices et leur différenciation en ostéoblastes [168]
favorisant la production de matrice extracellulaire. Des travaux ont montré que la libération
de cytokines pro-inflammatoires [interleukines (IL-1 et IL-6) et tumor necrosis factor (TNF-
a)] était significativement augmentée lorsque I’on cultivait des macrophages en présence de
micro-particules d’HA de 1 a 3 um [169]. Toutefois, ces cytokines pro-inflammatoires sont
connues pour inhiber la différenciation ostéoblastique in vitro. Il a également été montré que
les micro-particules de BCP augmentaient la production de facteurs de la résorption osseuse
comme la prostaglandine E; et diminuaient le taux de prolifération [170] [171]. Neanmoins
les mécanismes peuvent étre différents in vivo ou cohabitent plusieurs types cellulaires
pendant la phase de réparation. En effet, il a été montré qu’une inflammation locale de courte
durée est nécessaire a la cicatrisation d’un tissu [172]. Notre postulat repose donc sur un
enchainement de réactions biologiques induites par les différentes classes de particules de
ceramiques phosphocalciques. Dans les étapes précoces, les nano- micro-particules sont
dégradées par les cellules géantes multinucléées ou les macrophages, initiant la libération de
cytokines pro-inflammatoire et d’ions phosphate et calcium. Ces signaux induisent par la
suite, le recrutement des cellules ostéoprogeénitrices produisant de la matrice extracellulaire au

contact des granules de BCP. Le pouvoir ostéogenique favorable a été démontré par la
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combinaison de plus petites et de plus larges particules. La dégradation des nano- micro-
particules favorise la repousse osseuse supportée ensuite par les granules de plus grande taille.
A travers ce processus, un niveau physiologique d’os est rapidement été atteint. Apres 3, 6 et
12 semaines d’implantation, en comparaison avec le matériau de référence (granules
irréguliers macro- microporeux de BCP de taille 0,5 a 1 mm) la cinétique de repousse osseuse
obtenue avec notre matériau est similaire (Tableau 1 dans D’article). Ce délai peut-étre
expliqué par le temps requis pour dégrader les nano- micro-particules pour laisser place a la
repousse osseuse. Un délai d’implantation inférieur a 3 semaines, aurait pu montrer
d’avantage de différences entre ces 2 matériaux (« pate » de BCP ou granules 0,5-1 mm
seuls). Des travaux supplémentaires pourraient conduire a déchiffrer les événements précoces

de cicatrisation en présence de nano- micro-particules.

IV.2.4. Conclusion

Le contenu en nano- micro-particules est rapidement dégradé par les cellules de résorption
suivi par I’angiogénése et I’ostéogénése assurée par 1’ostéoconduction apportée par les larges
particules de BCP. Cette pate innovante peut-étre utilisée dans plusieurs indications
orthopédiques, du rachis ou maxillo-faciales. Ces recherches ont permis d’obtenir la
marquage CE du matériau (n° CE 0123, certificat n® G7 08 10 32283 021) et est fabriqué et
distribué par la société Biomatlante sous les différents noms commerciaux Hydros® ou
MBCP nano®.
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V.3 Optimisation des suspensions granulaires phosphocalciques injectables :

les Polymeres

Nous avons pu constater que 1’amélioration des matériaux injectables pour la reconstruction
osseuse (et spécifiquement les suspensions) passait par 1’amélioration de la phase contenant
les particules et celles contenant la phase vectrice. Cette derniére peut étre constituée d’une
solution aqueuse comme évoqué dans les travaux précédents avec le développement d’une
pate constituée de granules de céramiques mélangés a de I’eau (Hydros®) ou de polymeres
synthétiques ou naturels comme I’HPMC avec I’'IBS1 (MBCP Gel®) et la colle de fibrine
avec le TricOsT® ou les thermosensibles avec le projet Citagel.

De nouveaux polymeres ont été développés dans le cadre du projet ANR BioRimp pour
satisfaire certaines contraintes liées aux indications et aux problémes de 1’utilisation d’une

charge minérale sous forme de granules de phosphate de calcium.
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IV.3.1. Projet NewGel

Un premier projet est donc né : le NewGel. Celui-ci est basé sur les propriétés de réticulation
par irradiation, de 1’association d’un polymeére cellulosique (HPMC) a un autre polymeére
ionique (hyaluronate de sodium, CMC-Na...). La réticulation par rayonnement beta a haute
dose possede en plus 1’avantage de stériliser le produit qui est une étape importante du
développement d’un dispositif médical comme les matériaux a base de polymeres et de
phosphates de calcium. Ce nouveau polymere et ses associations avec des charges minérales a
été brevete par la société Biomatlante [2]. La biocompatibilitt du composite
polymere/granules de BCP a été testée in vitro selon la norme ISO 10993-5 (inclus dans le
brevet) et ses performances ostéogéniques vérifiés chez le lapin et chez la chevre (modele de
vertébroplastie). Les propriétés mécaniques pour satisfaire a une indication en vertébroplastie

ont été mesurées par le développement d’un modele original.
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Biocompatibilité et performances du composite NewGel : études in vitro et in vivo.

Iv.3.1.1.1. Obijectifs

Mise au point de la formulation et études des performances mécaniques, de la

biocompatibilité et des propriétés ostéogeniques du composite.

IvV.3.1.1.2. Matériels et méthodes

(i) Formulation: Se référer au brevet « Hydrogel et ses applications biomédicales »
(PCT/EP2007/062470)

(ii) Modele d’os trabéculaire

Les propriétés mécaniques du composite ont ét¢ déterminées en développant un modele d’os
trabéculaire. Dans un premier temps a partir de vertebres de mouton puis a partir de carottes
calibrées (5 mm de diameétre par 30 mm de longueur) prélevées au niveau d’épiphyses
fémorales bovines pour une meilleure reproductibilité. Un défaut calibré a été creé par forage
de cylindre de 5 mm de diamétre par 20 mm de profondeur (Figure 15). Les modéles ont
ensuite €té comblés a 1’aide du composite. Les résistances mécaniques en compression du
modele sans défaut, avec défaut vide ou défaut comblé ont été mesurées (Banc de

compression, MTS Renew, Test Works) (Figure 16). La vitesse d’écrasement appliquée a été

de 10 mm/min. Les valeurs a rupture ont été relevées pour comparaison.

Diameter du défaut:5 mm
%& Diameétre du modeéle : 15 mm
w 4

20 mm

- 30 mm
Figure 15: Préparation et dimension du Figure 16: Banc de
modele d’os trabéculaire bovin. compression (MTS
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(ili) Mesure de la déformation et de la résistance mécanique en compression d’un
ballonet pour kyphoplastie rempli du composite

Afin de Vvérifier la possibilité d’utiliser le composite NewGel en kyphoplastie, nous avons
effectué des essais mécaniques préliminaires en combinant des ballonnets de kyphoplastie au
composite. Les ballonnets remplis du matériau ont ensuite subit une compression (MTS

Renew, 10 mm/min) (Figure 17). La déformation du ballonnet et sa résistance en compression

ont été mesurées.

Figure 17 : Remplissage et compression d’un ballonnet de kyphoplastie rempli du
composite NewGel.
(iv) Propriétés de gonflement du NewGel
Il apparait qu’aprés réticulation par irradiation, le composite NewGel gonfle lorsqu’il est en
contact avec un liquide. Nous avons donc effectuée des essais afin de déterminer le gonflement
du composite seul et dans le ballonnet de kyphoplastie.
Trois ballonnets sont remplis avec le composite avec les volumes suivants: 2, 2,5et 2,2 ml. Le
composite seul ou associé aux ballonnets sont ensuite immergés dans une solution
physiologique (0,9%) pendant 18h a 37°C. Les différents volumes pompés par les systemes

sont ensuite mesurés.

(v) Performances et biocompatibilité in vivo chez le lapin

Trois lapins New Zealand White ont été implantés selon les bonnes pratiques de laboratoire.
Avant implantation, les lapins sont anesthésiés par injection intramusculaire de xylazine (5
mg/kg) et de ketamine (35 mg/kg). Des cavités ont été créées (6 mm de diamétre par 8 mm de

profondeur) au niveau des épiphyses proximales distales. Les cavités ont été nettoyées par
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irrigation de sérum physiologique puis comblées par le composite NewGel en évitant la

formation d’espaces vides. Les implants ont été maintenus en place pendant 6 semaines.

(vi) Biofonctionnalité in vivo chez la chévre

Les corps vertébraux de chévres ont été comblés avec le composite NewGel en utilisant le
méme matériel et les mémes procédures chirurgicales de vertébroplastie que chez I’homme.
Six chevres ont été implantées. Des défauts (1,5 ml) ont été réalisés au niveau des corps

vertébraux devertebres cervicales C3 et C5. Le matériau est resté en place pendant 6 mois.

(vii) Preparation des explants

Aprés euthanasie, les échantillons sont analysés par microtomographie X. lls sont ensuite
fixés dans une solution de formol neutre 1/9, déshydratés dans des bains croissant d’éthanol et
d’acétone pure et enfin imprégnés et inclus en résine glyco/MMA

Les biopsies sont observées par des techniques de microscopies optiques et électroniques
(MEB). Chaque bloc de résine est découpé en 2 parties au niveau du site d’intérét selon 1’axe
sagital a I’aide d’une scie diamantée (Leica Leitz). Pour 1’observation en MEB, les surfaces
obtenues aprés coupe (Leitz) sont métallisées a 1’or/palladium avant leur observation en
¢lectrons rétrodiffusés (15kV) couplé a de I’analyse d’image permettant de déterminer les
quantités d’os néoformée et de matériau résorbé. Des coupes de 7 pum ont également été
préparées (microtome, Reichert-jung 2050) et ensuite colorées en pentachrome de Movat ou
hématoxyline/€osine pour I’observation en microscopie optique du comportement du tissu au
matériau. Pour 1’observation en lumiére polarisée des coupes de 90 um ont été préparées
(Leitz).

IvV.3.1.1.3. Résultats

(i) Modé¢le d’os trabéculaire bovin :

Les premiers essais utilisant les modeles de vertebres de mouton n’ayant pas de résultats assez
reproductibles, nous avons développé un modéle reproductible en prélevant des cylindres
calibrés d’os trabéculaire et en les remplissant ou non de composite NewGel.

Au vue des premiers résultats, il s’est avéré que le modele n’était pas completement
reproductible en fonction de I’animal, de son age et de la zone de prélévement d’os
trabéculaire et qui induit des propriétés mécaniques différentes comme on peut le voir sur la

figure 18 ou la rupture des carottes d’os est différente.
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Figure 18 : Fractures induites par compression uniaxiale de carottes calibrées d’os

trabéculaire bovin.

Néanmoins en comparant les propriétés mécaniques des modéles d’os trabéculaire, plein,
vide, rempli composite (n=6), on observe une tendance qui tend a montrer que 1’ajout de
composite rétabli les propriétés mécaniques initiales avec peut de fluage a I’intérieur des

travées (Figure 19).
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Figure 19 : Rupture en compression du modéle d’os trabéculaire bovin. Comparaison

du modeéle plein versus vide et rempli du composite NewGel.
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(i) Résistance mécanique composite NewGel/ballonnets kyphoplastie

Deux types de ballonnets ont été testés, un a mailles serrées et I’autre a larges mailles.
Quelque soit le ballonnet utilisé, le ballonnet rempli de composite a le méme comportement :
écrasement de 40% avec fuite du polymeére uniquement au travers des mailles. Aprés 40%
d’écrasement, le matériau conserve a épaisseur constante des propriétés mécaniques élevées
(750 N) (Tableau 8).

Ballonet 1 (maille Ballonet 2 (maille
serrée) large)
Epaisseur du ballonet a 40 10,5 mm 11,2 mm
N
Epaisseur du ballonet aprés 6,25 mm 6,25 mm
compression (7500 N)

Tableau 8 : Mesure de I’écrasement et des propriétés mécaniques de 1’association du

composite NewGel & un ballonnet pour kyphoplastie.

(iii) Gonflement du composite NewGel

Le volume de la solution physiologique absorbée par le composite seul est d’environ 80%.
Associé aux ballonnets de kyphoplastie, le gonflement celui n’est plus que de 20%. Cette
diminution d’absorption est attribuée au ballonnet qui empéche le gonflement maximum du
composite. Nous avons pu observer que le composite, méme sous contrainte de gonflement

dans le ballonnet, restait en place.

Ces résultats préliminaires nous permettent de penser que le composite NewGel possede
suffisamment de propriétés mécaniques pour étre associé a des techniques de vertébroplastie.
Ces résultats ne sont néanmoins pas définitifs et doivent étre affinés en utilisant des modéles

plus reproductibles.

Cytotoxicité in vitro (ISO 10993-5): Se référer au brevet « Hydrogel et ses applications
biomédicales » (PCT/EP2007/062470)

(v) Performances et biocompatibilité in vivo chez le lapin

Les observations histologiques sont les suivantes :
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- Pas de complications cliniques
- Pas de signe a corps étranger
- Gonflement en dehors du défaut osseux

- Pas d’inflammation

Les coupes histologiques colorées a I’hématoxyline éosine nous montrent que I’implant est
entierement colonisé par les cellules (Figure 20). Aprées 6 semaines seuls quelques résidus de
polymere sont encore présents. Les granules de BCP sont toujours en place. La densité
cellulaire est trés importante et essentiellement constituée de cellules géantes de type
macrophage. Ces cellules impliquent un phénomene important de résorption du polymeére et
de la céramique. Apres 6 semaines la repousse osseuse est limitée par le gel réticulé. Aucun
phénoméne d’ostéolyse n’a pu étre observé a la périphérie de I’'implant avec la présence de
quelques travées osseuses sur les granules. Le centre du défaut contient beaucoup de granules

et de polymere.

Figure 20 : Coloration HES du composite NewGel a 6 semaines d’implantation en site

osseux chez le lapin. La colonisation des cellules géantes de résorption est intense.
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Figure 21 : Coloration MOVAT du composite NewGel a 6 semaines d’implantation en

site osseux chez le lapin. L’ostéoconduction est supportée par les granules de BCP.

La coloration au pentachrome de Movat (Figure 21) nous permet d’observer la repousse
osseuse en périphéric de I’implant associée a la résorption des granules du a sa forte

bioactivité

Le gonflement du composite est parfaitement mis en évidence par MEB. La diffusion hors du
défaut osseux est de l’ordre du millimétre. Pendant 1’explantation, ces excroissances
semblaient dures et minéralisées. L observation MEB nous permet également de montrer la

résorption importante des granules de BCP et les travées osseuses en périphérie (Figure 22).

Figure 22 : Observation MEB du matériau implanté dans I’épiphyse fémorale de lapin a

faible et fort grandissement.
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La résorption des granules de BCP est supérieure en périphérie du a la colonisation osseuse
précoce. La réticulation limite la diffusion des macrophages dans le gel. Apres résorption du
gel, les macrophages restent en place expliquant la forte résorption du BCP. Les travées

osseuses sont formées par ostéoconduction a partir du tissu hote.

(vi) Biofonctionnalité in vivo chez la chévre
Aprés implantation du matériau pendant 6 mois dans les corps vertébraux de chevres, aucune
réaction a corps étranger n’a pu étre observée.
La microscopie optique nous permet d’observer de larges travées osseuses formées de la
périphérie de I’'implant vers I’intérieur par phénomeéne d’ostéoconduction apportée par les
granules de BCP (Figure 23). On retrouve un nombre de cellules hématopoietiques (moélle

0sseuse) supérieure a ce que observé chez le lapin.

Figure 23 : Coloration MOVAT du composite NewGel a 6 mois d’implantation en site
osseux chez la chévre. On peut voir ’ostéoconduction des travées osseuses sur les

granules de BCP.

L’observation MEB nous permet de confirmer la formation d’un tissu osseux mature dans

I’ensemble du corps vértébral montrant le potentiel ostéogénique du composite NewGel

L’histomorphométrie nous permet le calcul des surfaces du matériau et de la repousse

0Ssseuse.
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Figure 24 : Observation MEB de composite NewGel implanté dans le corps vertébral de

chévre et analyse d’image par traitement de gris.

Corps vertébraux comblés | Corps vertébraux sains

avec le composite NewGel

% tissu osseux minéralisé | 21,4+6,7 30,1+11,4
96 tiSSUs moux 543+7.8 70+ 11,3
% granules de BCP 244+ 38 -

Tableau 9: Mesure de repousse osseuse et de résorption du matériau aprés 6 mois

d’implantation en site vertébral chez la chévre. Comparaison a un corps vertébral sain.

IvV.3.1.1.4. Conclusion

Le composite NewGel est un matériau injectable et moulable facile a manipuler. 1l semble
également proposer des propriétés mécaniques intéressantes pour des indications en
vertébroplastie et/ou la kyphoplastie. Les études in vitro et in vivo nous permettent d’affirmer
que le matériau est biocompatible et qu’il possede des propriétés ostéogéniques apportées par

les granules de BCP chez le lapin ou la chévre.
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Comparé aux matériaux injectables similaires, le polymeére réticulé semble ralentir la
colonisation cellulaire et la repousse osseuse n’est possible qu’aprés déegradation du polymere.
Les cellules de dégradation et les macrophages sont toujours présents aprés 6 semaines
d’implantation ce qui permet la dégradation active a la fois du polymere et des granules. Des
résultats équivalents ont été observés dans d’autres matériaux possédant un polymere réticulé
(colle de fibrine et granules de BCP avec le TricOsT)

Les performances de repousse osseuse dans le modele de vertébroplastie chez la chevre sans
ballonnet confirment, en plus des propriétés mécaniques, le potentiel de ce matériel pour cette
indication.

Enfin, les propriétés de gonflement du composite ont 1’avantage de parfaitement combler le
défaut et méme d’induire une pression sur les parois de la cavité permettant 1’activation par

stimuli mécaniques des cellules ostéoprogénitrices.

IvV.3.1.1.5. Brevet NewGel : « Hydrogel et ses applications
biomédicales » (PCT/EP2007/062470)
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IV.3.2. Projet CitaGel

IvV.3.2.1. Introduction

Le projet CitaGel est le projet le plus récent. Le CitaGel est un matériau injectable
thermosensible pour la réparation osseuse. Il est basé sur 1’association de granules de BCP
pour la bioactivité et [’ostéogénicité et d’un polymére biocompatible et biodégradable
thermosensible de type poloxameére (Pluronics/Lutrol) permettant la cohésion des granules
entre eux. Le polymere a la propriété d’étre liquide a basse température et sous forme de gel a
37°C. Cette propriété et la bioactivité apportée par les granules de BCP permettent 1’obtention
d’un matériau facilement injectable et moulable par la suite pour un maintien parfait dans le
défaut osseux. Ce travail préliminaire visant a évaluer les performances du matériau chez
I’animal a été réalisé a partir de 2 types de granules, en BCP 6040 et BCP 2080. Il a été
présenté en communication orale au 25emes Journées Scientifiques du Collége Francais de
Biomatériaux Dentaires (cfbd) [173]

Les poloxameres sont des triblocs de copolyméres non ioniques composés d’une chaine
centrale hydrophobe d’oxyde de polypropylene (PPO) entourée de 2 chaines hydrophiles de
polyoxyéthyléne (POE) (Figure 25). L’invention fut brevetée en 1973. Les poloxameéres sont
plus connus sous le nom de la marque commerciale Lutrol/Pluronic. De nombreux
poloxameres sont disponibles et résultent de la modification de la longueur des chaines
polymériques qui donne des propriétés différentes. Les noms des Lutrol/Pluronic sont
associés a leurs propriétés. La premiere lettre correspond a 1’état physique a température
ambiante (L=liquide, P=péate et F=flake=solide) suivie par 2 ou 3 numéros. Le premier
numéro (les 2 premiers lorsqu’il y a 3 numéros) x 300 indique la masse moléculaire de la
chaine hydrophobe et le dernier numéro x 10 donne le pourcentage de POE. Le pluronic F127
utilisé dans notre étude est donc solide a température ambiante avec une chaine de PPO de
3600 g/mole et contenant 70% de POE.
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Figure 25 : Formule générale d’un poloxamére.
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IvV.3.2.2. Biocompatibilité et performances du composite CitaGel : études
in vivo.
IvV.3.2.2.1. Objectifs

Mise au point de la formulation et études de la biocompatibilité et des propriéetés

ostéogéniques du composite.

IvV.3.2.2.2. Matériels et méthodes

(i) Formulation
Plusieurs formulations ont été mises au point basées sur 1’association de granules ronds 80-
200 um de BCP (rapport HA/B-TCP de 60/40 ou 20/80) et du polymére Pluronic/Lutrol F127.
La contrainte initiale était de préparer un mélange de ces 2 phases afin d’avoir une charge
minérale maximale tout en permettant une injectabilité aisée a travers une seringue 1 ml de
type MBCP-Gel.

(ii) Biocompatibilité et ostéogénicité du matériau : essais in vivo chez le lapin

Dix lapins White New Zealand, ont été implantés selon les bonnes pratiques de laboratoire.
Avant implantation, les lapins ont été anesthésiés par injection intramusculaire de xylazine (5
mg/kg) et de ketamine (35 mg/kg). Des cavités ont été formées par forage (défauts de taille
critique de 6 mm de diametre par 8 mm de profondeur) au niveau des épiphyses proximales
distales. Les cavités ont été nettoyées par irrigation de sérum physiologique puis comblées
avec le composite CitaGel 2080 ou 6040. Ces mémes matériaux ont été implantés dans les

muscles lombaires bilatéralement (1 ml). Les délais d’implantation sont de 3 et 6 semaines.

(iii) Préparation des explants
Les explants sont traités de la méme fagon que pour I’étude NewGel : fixation formol neutre

1/9, deshydratation, inclusion en résine acrylique, coupe et coloration histologique.

1vV.3.2.2.3. Résultats
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(i) Formulation

Differentes formulations (ratios hydrogel / granules) ont été préparées a I’aide de ’hydrogel et
des différents type de granules (variation dans le ratio HA/TCP).

Les mélanges ont été réalisés dans un bécher en verre maintenu réfrigéré dans un bac a glace.
L’hydrogel est d’abord versé dans le bécher et pesé. Les granules sont ensuite
progressivement ajoutés et mélangé a I’aide d’une spatule jusqu’a obtention d’une pate
homogeéne et fluide. La masse de granules est également mesureée.

Les seringues sont remplies par aspiration du composite. Les différents mélanges sont ensuite
extrudés manuellement. La méthode d’évaluation est qualitative. Les valeurs (basées sur la
limite d’incapacité a extruder manuellement les matériaux) et résultats sont résumés dans le

tableau 10.

Produit A : hydrogel + granules BCP 6040 ronds 80-200pum

Hydrogel thermo réticulable | Granules ronds BCP 6040
(quantité  maximale  pour

extrusion)

Quantités massiques testées 5¢ 8,59

% (Wiw) 37% 63%

Produit B : hydrogel + granules BCP 2080 ronds 80-200um

Hydrogel thermo réticulable | Granules ronds 20/80
(quantité maximale pour

extrusion)

Quantités massiques testées 5¢ 69

% (Wiw) 455% 54.5%

Tableau 10 : Ratio polymére thermosensible/granules CaP, compatibles avec I’extrusion.

Les granules de BCP 6040 ou BCP 2080 n’ont pas les mémes ratios de HA ou B-TCP. Cette
différence se traduit par une microstructure différente et donc une absorption différente du
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polymére par la microporosité des granules. Ainsi ’absorption du polymére semble étre
supérieure avec les granules de BCP 2080 (Figure 26). L’injectabilité des différentes

formulations obtenues est tres facile.

(i) Biocompatibilité et ostéogénicité du matériau : essais in vivo chez le lapin

y b
e % " Y

"_“\’ Ly

Figure 26 : Composites CitaGel 6040 et 2080 en site musculaire a 6 semaines. Coloration
HES.

Figure 27 : Composite CitaGel 2080 implanté en site osseux a 6 semaines. Coloration
Movat et MEB rétrodiffusé.
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6 semaines
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Figure 28 : Repousse osseuse du composite CitaGel 6040 vs composite CitaGel 2080

IvV.3.2.3. Conclusion

Aucune réaction a corps a corps étranger n’est observée ni aprés 3 semaines, ni apres 6
semaines d’implantation. En site musculaire, les granules de BCP 2080 sont résorbés
beaucoup plus rapidement que ceux composé de BCP 6040 du a la plus grande proportion de
B-TCP plus résorbable que I’HA (Figure 26). Aprés 6 semaines d’implantation, la qualité et la
quantité de repousse osseuse est identique quelque soit le matériau utilisé (Figures 27-28).

En conclusion, le composite CitaGel 6040 ou 2080 est un matériau facile a utiliser qui
possede des propriétés hémostatiques intéressantes lors de la chirurgie. Le suivi histologique
nous a montré que le matériau est biocompatible. Le polymeére disparait en moins de 3
semaines. Le matériau est ostéogénique et ostéoconducteur avec une repousse physiologique
dés 3 semaines (ostéoconductivité portée par les granules ronds de BCP). Le taux de repousse
osseuse est identique quelque soit la formulation utilisée avec cependant une cinétique de

résorption supérieure pour celle contenant les granules de BCP 2080
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IV.4.  Amélioration de la radiopacité des matériaux injectables a base

de granules de BCP

IV.4.1. Introduction

La chirurgie & minima (MIS) et particuliérement la chirurgie osseuse du rachis comme la
vertébroplastie ou la kyphoplastie [174] [175] nécessite 1’utilisation de matériaux
suffisamment radiopaques. L’intervention est surveillée sur un écran d’imagerie par
fluoroscopie afin que le radiologue s’assure du site d’implantation et de I’absence de
refoulement du matériau dans le canal rachidien. Les ciments acryliques utilisés dans ces
indications pour renforcer le corps vertébral [176] sont rendus radiopaques par ajout de
poudre de composés radiopaques comme le sulfate de baryum, de la poudre d’oxyde zircone
ou de la poudre de tungstene [114] [175]. Actuellement, les matériaux synthétiques en
phosphate de calcium sont tres largement utilisés en régénération osseuse pour leurs
propriétés ostéogéniques dues a leur composition proche de la fraction minérale de 1’os.
Contrairement aux résines acryliques, les céramiques phosphocalciques sont résorbables et
bioactives et sont donc plus adaptées a une implantation sur le long terme (durée de vie des
ciments acryliques = 5 a 10 ans). Néanmoins plus dense que les ciments acryliques, les
ceramiques phosphocalciques doivent étre rendues d’avantage radiopaque et spécialement en
chirurgie du rachis.

La chirurgie a minima utilise des matériaux injectables décrits tout au long de ce travail, a
savoir les ciments phosphocalciques ou les suspensions phosphocalciques. Ces matériaux sont
basés sur le «granule concept ». Le contraste des matériaux peut donc étre amélioré en
rendant d’avantage radiopaque soit la phase vectrice comme les polyméres soit la phase
contenant les granules de céramiques. Deux matériaux en phosphate de calcium ont été

développés et dont les performances ont été testees.

80



CHAPITRE 3 : Résultats

IV.4.2. Optimisation de la radiopacité d 'un substitut injectable (MBCP Gel®)

pour la réparation osseuse a minima.

IvV.4.2.1. Introduction

Le MBCP Gel est un substitut osseux injectable composé de granules de BCP de 80-200 pm
en suspension dans une solution polymérique d’HPMC a 3%. L’efficacité du composite en
vertébroplastie a été demontrée par des études précliniques en 2005 [177]. L’objectif de cette
étude est de montrer I’efficacité (radiopacité et ostéogenicité) du MBCP Gel reconstitué par
une solution iodée. Le procédé de lyophilisation du polymere pour reconstitution a été breveté

et le travail suivant a été publié [120].

IvV.4.2.2. Matériels et méthodes

Le MBCP Gel en seringues de 1 ml nous a été fournit par la société Biomatlante (Vigneux de
Bretagne, France). Les seringues ont été lyophilisées afin de d’enlever toute 1’eau contenue
dans le polymere. Une solution iodée commerciale (loméron, iode a 350 mg/ml) a ensuite été
utilisée a volume équivalent pour remplacer le volume d’eau retiré par lyophilisation.
L’ensemble a été homogénéisé dans la seringue par un systeme permettant un va-et-vient
d’une seringue a une autre assemblées par un connecteur « plug ».

Six lapins New Zealand White ont été implantés en site épiphyse fémorale distale bilatérale.
Un défaut de taille critique a été produit (6 mm de diamétre par 8 mm de profondeur) et
rempli soit par du MBCP Gel reconstitué avec la solution iodée ou avec de 1’eau stérile
comme control. Aprés comblement, les défauts ont été refermés a 1’aide de bouchons
coniques pour prévenir une éventuelle fuite du substitut injectable par le reflux sanguin.

Aprés 6 semaines d’implantation, les explants ont été analysés par microtomographie X
(Skyscan) pour une évaluation qualitative et quantitative tridimensionnelle de la repousse
osseuse. Les biopsies ont ensuite été préparées pour observation MEB, analyse d’image et

coloration histologiques spécifiques.

IV.4.2.3. Résultats

La reconstitution par I’eau stérile ou la solution iodée du MBCP Gel lyophilis¢ est totale. Le
matériau complété par la solution iodée montre des propriétés d’injectabilité supérieures

notamment lors de son injection a travers une aiguille. Cette caractéristique est apportée par
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les propriétés rhéologiques, particulierement la viscosité, de la solution iodée. En
comparaison, la radiopacité du MBCP Gel/iode est 3 fois supérieure au MBCP Gel (Figure
29). Aprés 6 semaines d’implantation, la radiopacité apportée par 1’iode est encore visible

malgré le lavage par les fluides biologiques, s’agissant certainement de granules imprégnés

d’iode.

\

Figure 29 : Radiographies du MBCP Gel reconstitué par de I’eau stérile ou une solution

iodée in vitro et in vivo.

Le MBCP Gel iodé permet la croissance de travées osseuses par phénomene
d’ostéoconduction apportée par les granules de BCP. Les observations histologiques et en
microscopie électronique nous montre une croissance osseuse a I’intérieur et a la surface des
granules. Le taux de repousse osseuse est identique quelque soit le matériau utilisé sans

impact de la solution iodée et le tissu osseux (Figure 30).
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Figure 30 : MBCP Gel iodé vs MBCP Gel. Ostéogénicité a 6 semaines en site osseux chez

le lapin.

IV.4.2.4. Conclusion

Les performances du substitut osseux injectable MBCP Gel sont améliorées par reconstitution
du polymére sec par une solution a base d’iode. Les propriétés ostéogéniques du matériau
iodé ou non sont inchangées. La solution d’iode améliore 1’injectabilité et la radiopacité du
matériau. Cette étude démontre le potentiel du matériau pour son utilisation en comblement
osseux et en chirurgie du rachis par ses caractéristiques d’injectabilité, ostéogénicité et
radiopacité. Néanmoins I’utilisation d’iode pose le probléme de sensibilit¢ ou de risque
d’allergie chez le patient [178] [179]. De plus 1’ajout de solutions iodées dans des matériaux
injectables comme les ciments phosphocalciques peut compromettre ses propriétés

mécaniques.
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IV.4.3. Mise au point de granules de phosphate de calcium biphasés intégrant

des composés radiopaques.

IvV.4.3.1. Introduction

Les granules de céramiques phosphocalciques développés dans ces travaux sont des matériaux
adaptés aux substituts osseux injectables. Leur chimie et leur structure apportent les propriétés
ostéogéniques et d’injectabilité. Associés a d’autres matériaux facilitant leur injection de type
polymeéres ou leur apportant des propriétés mecaniques supplémentaires de type ciments
phosphocalciques, les granules de BCP permettent 1’obtention de composites performants et
adaptés a la I’indication chirurgicale. Malgré ces performances, les granules de phosphate de
calcium n’ont pas ou peu de contraste radiographique lorsqu’ils sont implantés dans le tissu
osseux notamment en chirurgie du rachis. Le «granule concept» et le développement
croissant de la chirurgie a minima nous ont incites a développer des granules de BCP

radiopaques.

IvV.4.3.2. Matériels et méthodes

IV.4.3.2.1. Elaboration du phosphate de calcium radiopaque

La radiopacité du phosphate de calcium est obtenue par le mélange de 2 composés sous forme
poudre : le phosphate de calcium et un composé radiopaque. Le premier apporte la bioactivité et
le second la radiopacité. Nous avons testé 3 composés radiopaques qui sont le sulfate de baryum
(Sigma Aldrich), I’oxyde de bismuth et ’oxyde de lutétium (DGTec). Chacun de ces matériaux a
été ajouté a la CDA (BCP 6040) en condition humide pour améliorer 1’homogénéité de la
répartition des 2 composants. Nous avons choisi un ratio massique RO/CDA de 20% qui
concorde avec les matériaux du marché [38]. Le matériau est séché et mise en forme pour
I’obtention de granules ronds de 80-200 um. Les granules sont ensuite fritté (1050°C, 5h) et
stérilisé par vapeur (les stérilisations par chaleur ou rayonnement sont également possibles).

IV.4.3.2.2. Etude de la cytotoxicité des composés radiopaques

utilisés
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La cytotoxicité des composés radiopaques a été testée selon la norme ISO 10993-5 déja décrite.
Chacune des poudres été incubé sous agitation contr6lée pendant 72h a 37°C dans du milieu de
culture complémenté afin de permettre la libération de substances potentiellement cytotoxiques.
Le surnageant a ensuite été récupéré apres centrifugation (1200 rpm, 20 min) et filtration (0,2
um) pour éviter la présence de particules et mis en contact d’une lignée ostéoblastique (MC3T3-
E1l) a 80% de la confluence pendant 24h, 48h et 72h. Nous avons utilises comme contréle de
mort cellulaire I’actinomycine D a 5 pg/l et le fond des boites de culture comme controle positif.

La viabilité cellulaire a été¢ évaluée par le test colorimétrique basé sur la mesure de 1’activité

mitochondriale (test MTS).

IV.4.3.2.3. Caractérisations des granules de phosphate de calcium

radiopaques

La température de frittage augmente la réactivité des composés des granules radiopaques et peut
induire des changements physico-chimiques comme une intégration partielle des ions baryum,
sulfates, bismuth ou lutétium dans la maille cristalline du BCP. Les changements peuvent
également étre morphologiques avec des modifications de la microstructure. Ces transformations
possibles ont été mesurées par diffraction X, spectrométrie infrarouge et microscopie

électronique (balayage et transmission).

IV.4.3.2.4. Expérimentation animale

Les implantations animales ont été effectuées selon les bonnes pratiques de laboratoire.

Huit rats Lewis de 16 a 18 semaines d’environ 250 g (Charles River) ont été préparés et
anesthésiés par inhalation d’une solution d’isoflurane. Des défauts osseux de taille critique (3
mm de diamétre par 5 mm de profondeur) ont été réalisés au niveau des épiphyses fémorales
distales. Les cavités ont été comblées par les différents granules radiopaques obtenus. Apres 3

semaines d’implantation, les animaux ont été euthanasiés et explantés.

IV.4.3.2.5. Histologie

Les procedures d’histologie sont les mémes que celles déja décrites.

IV.4.3.3. Résultats

IV.4.3.3.1. Cytotoxicité
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Les ¢léments radiopaques testés n’ont pas déclenché de réponse cytoyoxique sur la lignée
ostéoblastique (se reporter au brevet « Substitut osseux comprenant un agent de contraste, son
procédé de préparation et ses utilisation » (PCT/EP2008/064229) [3]).

IV.4.3.3.2. Diffraction X et IRTF
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Figure 31 : Diffraction X des différents granules phosphocalciques.

20 relative position Re_latlve peak
intensity
MATERIALS B-TCP HA B-TCP/HA
BCP 0° 0° 0.92
BCP 6040 + Ba -0.238° -0.134° 0.72
BCP 6040 + Bi -0.446° 0° 0.07
BCP 6040 + Lu +0.01° +0.015° 0.43
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Tableau 11 : Tableau récapitulatif des changements de position des pics HA, p-TCP et
des intensités relatives B-TCP/HA en fonction des composés radiopaques ajoutés au
BCP.

La diffraction X met en évidence les différentes phases présentes dans les granules radiopaques
(HA, B-TCP et composés radiopaques). En comparant la position du pic 100 de I’'HA des
differents granules, on peut observer des décalages de raies qui varient selon la composition des
matériaux (Figure 31). Le tableau 11 nous récapitule le décalage des raies qui indique
généralement la possible intégration d’éléments dans la maille cristalline. La raie 100 de ’'HA
est de 31, 74° dans le BCP 6040. Dans les granules contenant le sulfate de baryum, cette raie se
décale a 31,605° impliquant I’intégration possible d’ions dans la maille. Le décalage est nul dans
le cas des granules BCP + bismuth et faible pour les granules avec le lutétium. Les décalages de
pics interviennent également avec la phase B-TCP dans des proportions nettement plus

importantes que dans le cas de I’HA et qui montre une plus grande réactivité de la phase B-TCP.

15 \BCP 6040

Absorbance
-
N

01
09 :BCP + Ba

041iBCP + Bi

1400 1200 1000 800 600
Wave number (cm-1)

Figure 32 : Spectres infrarouges des groupements phosphates des différents granules

phosphocalciques radiopaques.
La spectrométrie infrarouge confirme la présence de phosphate de calcium. On peut observer des

déformations des spectres au niveau des groupements phosphates qui confirment la présence

d’éléments nouveaux dans I’environnement des groupements phosphates (Figure 32).
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IV.4.3.3.3. Microstructure des granules radiopaques

BCP 6040 BCP + baryum

BCP + bismuth | ,

BCP + lutetium F

Figure 33 : Observation MEB des différents granules phosphocalciques radiopaques.

L’observation MEB montre des granules de morphologie ronde. A plus fort grandissement, la
microstructure (microporosité, forme et taille des cristaux) est différente en fonction de
I’élément radiopaque ajouté. Les granules de BCP 6040 sont fortement microporeux avec des
cristaux de taille comprise entre 0,5 a 1 um de diametre. La présence de sulfate de baryum
diminue la microporosité en agissant comme un agent enrobant. L’oxyde de bismuth
contribue a la formation de cristaux de BCP sous forme d’aiguille d’environ 1 pm de diameétre
pour 4 um de longueur. Cette morphologie participe a une microporosité importante. Enfin,
I’oxyde de lutétium parait empécher la croissance des cristaux de BCP. La microscopie
¢lectronique a transmission n’apporte pas ou peu d’informations supplémentaires sur la

morphologie des cristaux constituant les granules de BCP radiopaques.
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IV.4.3.3.4. histomorphometrie

Figure 34: Observation MEB des différents granules BCP radiopaques implantés chez le

rat a 3 semaines avant traitement d’images.

La densité de 1’os trabéculaire est comprise entre 20 et 30% selon les espéces [180] [181]. La
repousse osseuse mesurée sur ces différents implants (N=4) est de 16% avec les granules de
BCP, de 15% avec le BCP+Baryum, seulement de 4% avec le BCP+bismuth et enfin de 7%

avec les BCP+lutétium.

89



CHAPITRE 3 : Résultats

IV.4.3.35. Histologie

BCP + baryum

BCP 6040

Figure 35: Coloration au pentachrome de Movat des différents granules aprés 3

semaines d’implantation en site osseux chez le rat.

La microscopie optique sur coupes histologiques colorées au pentachrome de Movat nous
confirme les résultats de la repousse osseuse et les observations MEB des granules implantés.
Les granules de BCP et BCP+baryum sont tout deux parfaitement ostéointégrés avec
formation d’un tissu osseux minéralis¢ directement interposé a la surface des granules. La
repousse osseuse est retardée avec les granules de BCP+baryum. Aucun tissu osseux ne s’est
formé autour des granules de BCP+bismuth. La repousse osseuse est tres limitée dans les
implants  contenant les granules de BCP+lutétium avec une importante

dégradation/dissolution du matériau (Figure 35).
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IV.4.3.3.6. Radiographies

I BCP 6040 I BCP+baryum |
BCP+bismuth I BCP+lutétium

Figure 36: Radiographies des épiphyses fémorales comblées avec les différentes granules

BCP radiopaques.

Les radiographies (20 mA, 2 ms) des explants contenant les granules de BCP radiopaques
nous montrent la contribution apportée par les différents composants radiopaques comparés
au BCP seul. La radiopacité la plus importante est obtenue avec les granules de BCP
additionnés de sulfate de baryum qui apporte un net contraste entre le matériau et le tissu

osseux (Figure 36).
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IV.4.3.4. Conclusion

En conclusion de cette étude, les granules radiopaques testés les plus performants sont ceux
constitués de BCP contenant le baryum. lls permettent une repousse osseuse proche de celle
obtenue avec des granules de BCP seuls avec la formation d’un tissu osseux en profondeur de
I’implant apporté par ostéoconduction des granules de BCP+baryum. Du point de vu
radiographique leur performance est également avérée permettant une discrimination entre le
matériau et le tissu osseux. Le comportement de ce matériau (granules 80-200 pm,
BCP+baryum) a été testé in vivo en association avec différentes matrices: (i) avec le
poloxamére précédemment décrit (Pluronic et CitaGel) permettant d’obtenir des résultats
similaires aux implants composés du polymeére et des granules de BCP seul, ou (ii) associé a
un ciment phosphocalcique sans changer les paramétres de prises du ciment ni son
injectabilité. Le ciment phosphocalcique contenant les granules de BCP radiopaques a été
implanté chez le lapin en site osseux (épiphyses fémorales distales) comparé au ciment sans
éléments radiopaques. Les taux de repousse osseuse sont identiques quelque soit I’implant
(radiopaque ou non). De plus une analyse toxicologique a été effectuée sur les organes vitaux
(foie, cceur, rate, rein, poumon) prouvant que 1’ajout de granules de BCP+baryum n’induit pas
de réponse cytotoxique systémique. Les performances radiologiques ont été testées sur
cadavre humain par injection du ciment phosphocalcique sous amplificateur de brillance en
site corps vertébral et prouvent & nouveau que le matériau est suffisamment radiopaque pour

une utilisation en chirurgie osseuse a minima du type vertébroplastie ou kyphoplastie.
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Figure 37 : Radiographie d’un ciment phosphocalcique (MCPC®) rendu radiopaque

par ajout de granules radiopaques et implanté en site corps vertébral.

1\V.4.3.5. Brevet : « Substitut osseux comprenant un agent de contraste,
son procédé de préparation et ses utilisation » (PCT/EP2008/064229)
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V.  Discussion, perspectives et conclusion

Dans cette partie nous nous intéresserons a discuter des résultats obtenus tout au long de ce

travail.

L’essor des nouvelles techniques @ minima en chirurgie de réparation osseuse a conduit a la
conception de substituts osseux injectables innovants. En plus de I’injectabilité, ces matériaux
doivent satisfaire a des exigences spécifiques et dépendantes de I’indication comme leur
biodégradabilité, la promotion de la repousse osseuse, des propriétés mécaniques ou de
radiopacité adaptées. Les céramiques de phosphate de calcium biphasé sont la base de ces
matériaux innovants injectables de par leurs propriétés de bioactivité, et les formes multiples
disponibles (blocs, granules, revétement). Le « granule concept » développé par Daculsi
découle de ces spécificités et est devenu une stratégie permettant d’associer plusieurs
matériaux favorisant a la fois la repousse osseuse et permettant d’optimiser les propriétés
d’injectabilité, de maintien dans le défaut, de contraste ou des propriétés mécaniques.

Optimiser ce concept est le theme principal de ce travail.

Dans un premier temps, nous avons cherché a optimiser la forme de nos granules de
céramique phosphocaciques pour permettre une meilleure injectabilité. L’injectabilité d’un
matériau va dépendre de plusieurs parametres : (i) la force d’injection, (ii) 1’écoulement de la
poudre (granules de BCP), (iii) les propriétés rhéologiques de la phase continue (polymere,
CPC) et (iv) les formes, traitements et dimension de I’ancillaire. La force d’injection
appliquée doit étre compatible avec la poussée appliquée par la main du praticien qui est
généralement comprise entre 40 et 120 N. La rhéologie de la phase vectrice va dépendre de la
propriété du matériau la composant (si polymere : nature, concentration, si CPC : temps de
prise, granulométrie). Quant aux ancillaires utilisés, ils sont multiples. Il peut s’agir de
seringues, classiques ou a bord ouvert, droites ou courbées ou de canules plus ou moins
longues. Enfin, I’écoulement de la poudre est amélioré lorsque sa granulométrie est resserrée
et que la forme des particules la composant est réguliere et de préférence arrondie permettant
ainsi un roulement des particules les unes par rapport aux autres empéchant la formation
d’agrégats compacts. Des études antérieures ont montré I’efficacité clinique de I’utilisation de
granules conventionnels de taille 40-80 um et 80-200 pum. Notre cahier des charges était donc

simple : obtenir et faconner des granules de BCP ronds dans les tailles citées. Deux méthodes
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ont été retenues, (i) 1’atomisation et (ii) la granulation par fluidisation. Ces méthodes ont
rapidement montré leurs limites. En effet, la granulation par fluidisation est adaptée a des
matériaux de taille supérieure a 500 um pour permettre une fluidisation homogene et efficace,
la taille des particules de CDA que nous avons utilisée étant de 1’ordre du micron nous
n’avons pu parvenir a des résultats satisfaisants. Notre expérimentation de granulation par
atomisation nous a, quant a elle, permis d’obtenir des granules parfaitement ronds cependant
de tailles inférieures a celles recherchées et surtout a des rendements trés faibles
incompatibles avec les contraintes de production. Les limites de cette technique sont plus
contextuelles et dépendantes des caractéristiques de D’appareil utilisé. Les ¢éléments
constitutifs et limitant de notre appareil (Buchi B-290) sont : (i) la buse d’atomisation dont le
diamétre fixe s’avere trop petit empéchant la formation de gouttelettes suffisamment larges et
qui est sujet a obstruction par la matiére a secher et (ii) les dimensions et la configuration de
la chambre de séchage qui ne sont pas adaptées a nos besoins de production. Des essais
additionnels devront é&tre réalisés sur un appareil d’atomisation dédi¢é a la production.
Finalement, le procédé retenue et confidentielle a été développée en interne par la société
Biomatlante. Celui-ci est basé sur les propriétés de cohésion de la poudre de CDA permettant
I’¢laboration de granules ronds dans les tailles choisies, a haut rendement et sans additif
(éliminant ainsi les risques de contamination). Ce procédé garanti également la microstructure
poreuse de nos granules, essentielle a la bioactivité et a la repousse osseuse. Des essais
comparatifs ont d’ailleurs permis de montrer I’amélioration de I’injectabilité d’un matériau
comportant des granules ronds comparé au méme matériau composé de granules
conventionnels (MBCP Gel®) sans pour autant changer les performances de repousse

0SSeuse.

Dans un second temps, nous avons développé et testé différents matériaux injectables et/ou
moulables fondés sur les granules de BCP précédemment décrits. Ces matériaux, en fait des
suspensions, possédent des comportements différents en fonction de leur composition. (i) Le
premier (Hydros®) est une pate de céramique issue de la combinaison de différentes classes
de particules biphasées et dont la cohésion est assurée par une solution aqueuse. La fraction la
plus importante en volume, les nano- micro-particules, forme une matrice qui entourent les
particules de plus grande taille. L’ensemble forme une pate extrudable et moulable qui
s’adapte parfaitement au défaut a combler. (ii) Les seconds matériaux (composites NewGel et

Citagel) sont constitues de granules de BCP mis en suspension dans des polyméres
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synthétiques différents qui disposent de propriétés de durcissement (liaisons covalentes ou
interactions hydrophobes). Les avantages premiers liés a I’utilisation de ce type de polymeére
est de pouvoir garantir les espaces inter-grains sans sédimentation et d’obtenir des matériaux
qui restent en place dans les défauts. En situation clinique et sur le long terme, les suspensions
décrites favorisent la formation osseuse par la bioactivité et I’effet échafaudage apportés par
les granules mais sur le court terme, ces mecanismes sont différents. Par exemple, la
dégradation de la fraction nano- micro-particules de la pate de céramique favorise une
réaction inflammatoire courte et locale, favorisant le recrutement de facteurs ostéogeniques
permettant une repousse osseuse rapide et physiologique. Dans les autres cas, le polymére est
dégradé et/ou «lavé» par le couple cellules de dégradation (cellules géantes,
macrophages)/fluides et est remplacé par une matrice biologique apportant les facteurs
nécessaires a la repousse osseuse. L’efficacité de ces matériaux est avérée mais il faut prendre
en compte la densité du matériau ou le taux de réticulation du polymere qui peut ralentir voir
diminuer la cicatrisation osseuse. Ce phénomene est d’ailleurs observé avec le composite
NewGel dont la réticulation du polymere sa dégradation. Des essais supplémentaires ont été
envisagés pour éviter ce phénomene en fractionnant le gel en petits morceaux au moment de
I’injection pour permettre une plus grande perméabilité aux fluides et aux cellules. De méme,
la cicatrisation osseuse au dépend de la pate de céramique est efficace mais uniquement sur
des défauts de petits volumes. Ainsi, les propriétés combinées de ces matériaux pourraient
données lieu a de nouveaus substituts « granule concept » composés de nano- micro-particules
de céramique en faible densité et reparties de facon homogéne dans une matrice polymérique
gélifiée et fractionnée. De plus, le polymere NewGel, breveté par la société Biomatlante, est
un matériau récent et dont les potentialités n’ont pas encore été toutes testées. Ses propriétés
pourraient s’étendre a d’autres applications comme les membranes anti-adhérentes (anti-
adhérente d’une face, I’autre face assurant une ostéointégration par intégration de céramiques
phosphocalciques ou de facteurs ostéogéniques), les ostéosyntheses/bouchons résorbables
pour le maintient de matériaux dans de larges défauts associé a des céramiques

phosphocalciques ou en ingénierie tissulaire.

Enfin, nous avons proposé de fonctionnaliser les granules de BCP pour leur utilisation en
chirurgie osseuse a minima, spécifiguement pour la vertébroplastie/kyphoplastie, plus
largement pour le comblement osseux. Cette optimisation a consisté a améliorer le contraste

de granules de BCP tout en conservant leurs propriétés ostéogeniques. Avec le « granule
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concept » tout type de matériau peut ainsi étre rendu radiopaque en évitant I’inconvénient
d’ajouter un ¢lément supplémentaire potentiellement cytotoxique et pouvant géner la repousse
osseuse. Nous avons choisi le mélange solide/solide, d’une céramique de BCP et d’un
composé¢ radiopaque. L’avantage de I’invention (brevetée) est de pouvoir contrbler la
dispersion du composé radiopaque puisqu’intégré aux granules. Le sulfate de baryum a été
choisi pour plusieurs raisons : (i) ¢’est un matériau connu et utilisé chez I’homme depuis de
nombreuses années pour ses propriéteés contrastantes et sa faible réactivite, (ii) sa tempeérature
de fusion est proche de la température de frittage lui permettant de se lier intimement a la
ceramique et (iii) son codt est faible. Les caractérisations réalisées sur cette céramique de
BCP radiopaque ont révélé d’excellentes propriétés d’ostéo-intégration similaire au BCP
classique avec toutefois un léger retard de la repousse osseuse. La nouvelle micro-structure de
ces BCP radiopaques (microporosité diminuée par le glagage obtenu en chauffant le sulfate de
baryum) explique ce retard par une réduction de la bioactivité. Aucune cytotoxicité locale ni
systémique n’a pu étre relevé. Une des améliorations futures de cette invention pourrait
consister a cloisonner le composé radiopaque dans une matrice phosphocalcique peu

résorbable de type hydroxyapatite minimisant ses interactions avec le tissu 0sseux.

L’ensemble de ce travail soutenu par I’ANR BioRimp et la société Biomatlante a conduit a la
commercialisation d’un nouveau substitut osseux injectable, I’Hydros® ainsi que le dépot de
2 brevets internationaux. La mise au point de nouveaux matériaux injectables a également été
rendue possible et qui seront trés prochainement mis en valeur dans le cadre de réparations

osseuses en chirurgie a minima.
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RESUME

Les substituts osseux synthétiques constituent une alternative a 1’utilisation des greffes
osseuses. Parmi ces matériaux, les céramiques phosphocalciques sont des candidats de choix
puisque biocompatibles, ostéogéniques et disponibles sous plusieurs formes leur permettant
de s’adapter a I’indication (blocs, granules, revétement). Avec le développement de la
chirurgie osseuse a minima, le besoin en substituts osseux injectables est devenu nécessaire.
Le «granule concept» développé par Daculsi est a la base de matériaux composites
injectables associant des granules de céramique pour I’ostéogénicité et des matériaux
apportant propriétés mécaniques ou d’injection (ciments, polymeres). Dans ce cadre nous
avons développé et testé plusieurs matériaux injectables. Nous avons d’abord cherché a
améliorer I’injection de ces matériaux en optimisant la forme des granules de céramique par
différents procédés. Ces granules servant d’échafaudage a la repousse osseuse ont servit de
base a 1’élaboration de nos matériaux injectables qui par leur composition possédent des
procédés de repousse différents. Notre premier matériau, une pate de céramique
phosphocalcique, composée de plusieurs fractions de granules de phosphate de calcium
biphasé (BCP) favorise la repousse osseuse en induisant une réaction inflammatoire locale.
Ensuite, 2 types de suspensions injectables ont été mises au point et dont la composition de la
phase continue constituée de polymeéres innovants est changé. Enfin, pour les besoins en
matériaux radiopaques pour les indications en chirurgie du rachis, nous avons optimisé le
contraste apporté par les granules de BCP en leur associant des composés radiopaques.

Ce travail a donné lieu a la commercialisation d’un substitut osseux (Hydros®) et au dépot de

2 brevets concernant la mise au point de BCP radiopaque et d’un polymeére innovant.

DISCIPLINE : Ingénierie osseuse

MOTS CLES: Céramiques phosphocalciques biphasées, chirurgie a minima, « granule
concept », réparation osseuse.
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Development of injectable calcium phosphate ceramics for bone repair

ABSTRACT

Synthetic bone grafts represent alternatives to autologous bone grafts. Calcium phosphate
bioceramics are perfect candidates as they are biocompatible and provide osteogenic
properties and are available under numerous shapes to fit perfectly various surgical
applications (bulk, granules or coatings). Moreover, minimal invasive surgery (MIS) led the
development of injectable bone substitutes. The “granule concept”, developed by Daculsi,
allows the expansion of new injectable composite materials composed of CaP granules for
bioactivity and other materials, as polymers or CaP cements, to improve injectable and/or
mechanical properties. In this context we have tested new injectable materials. First of all,
injectability has been improved by using various galenic methods to optimized granule shape.
These granules have been used for the conception of our osteogenic injectable materials. Our
first material, a putty, is composed of several fractions of biphasic calcium phosphate ceramic
(BCP) nano- micro-particles and granules, improve bone ingrowth by inducing local
inflammatory response. Then, two calcium phosphate granule suspensions have been
developed that are composed of two new polymeric phases. Finally, for minimal invasive
surgery (MIS), BCP material radiopacity has been improved. From this work, one substitute

has been commercialized and two patent have been deposed.

KEY WORDS: Biphasic calcium phosphate ceramics, minimal invasive surgery, “granule

concept”, bone repair.
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