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durcisse, et soit tu durcis soit tu finis en bouillie. Mais au moins tu sais utiliser un marteau. 
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Avant-propos 

 

Cette thèse a été réalisée en collaboration entre la société BIOBank et le laboratoire 

INSERM U1229, RMeS « Regenerative Medicine and Skeleton », et subventionnée par le 

dispositif CIFRE « Convention Industrielle de Formation par la Recherche » (n°2016/1192), et 

codirigée par Pierre Weiss, Jérôme Guicheux et Alexis Gaudin au sein du laboratoire RMeS. 

La société BIOBank est une banque de tissus française autorisée à recueillir, conserver, 

préparer et distribuer des greffons osseux d’origine humaine pour des greffes chez l’homme 

que ce soit en chirurgie orthopédique, rachidienne, maxillo-faciale ou dentaire. BIOBank 

s’associe avec plusieurs laboratoires académiques afin de développer de nouveaux greffons 

osseux au bénéfice de la performance clinique. 

Le laboratoire RMeS est quant à lui spécialisé dans la recherche fondamentale, 

translationnelle et clinique de la médecine 4R (Remplacer, Réparer, Régénérer et 

Reprogrammer) en lien avec les tissus squelettiques (os, cartilage, dent). Ce travail a été réalisé 

au sein de l’équipe REGOS « regenerative medicine of bone tissues » et plus particulièrement 

dans le groupe « hybrid biomaterials for bone scaffold ». 
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I.1. L’origine du squelette 

L’explosion cambrienne (environ 545 et 505 millions d’années avant notre ère) a 

exponentiellement diversifié les espèces marines capables de biominéralisation (d’abord grâce 

au carbonate de calcium), favorisant à la fois la prédation (dents) et la protection contre les 

prédateurs (épines minéralisées, carapaces, coquilles)[1–4]. Malgré cela, les animaux marins 

dotés d’un exosquelette minéral sont limités en taille. Par la suite, la dislocation du squelette 

minéralisé vers l’intérieur du corps des animaux s’est imposée comme un avantage évolutif 

important en terme de locomotion, tant pour l’exploration de nouvelles zones habitables que 

pour la fuite face aux prédateurs. Concernant la composition de la phase minérale du tissu, 

l’intégration du phosphate dans le squelette des vertébrés à la place du carbonate, a permis la 

formation de cristaux élémentaires plus stables dans leur environnement. En effet, les cristaux 

phosphatés sont moins sensibles que les carbonatés lors d’une acidose métabolique, engendrée 

notamment par un effort physique intense, par exemple lors de la fuite face à des prédateurs[4–

6]. En outre, les pièces squelettiques internes minéralisées permettent le support d’une masse 

corporelle plus conséquente que les squelettes internes non minéralisés et que les exosquelettes. 

Ce support structural facilitant la lutte contre la gravité a donc permis l’apparition et le 

développement des grands animaux terrestres. 

 

I.2. Les fonctions du squelette 

Les os jouent un rôle mécanique majeur ; ils sont le support des insertions musculaires, 

assurant le maintien de la posture et la locomotion de notre corps, mais aussi la mastication, les 

mouvements oculaires et la respiration. De plus, les pièces osseuses assurent la protection des 

organes vitaux de notre corps, le crâne et la colonne vertébrale protégeant notre système 

nerveux central, et la cage thoracique les organes vitaux du thorax. De surcroît, le tissu osseux 
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est essentiel dans le maintien de l’homéostasie minérale, en contenant environ 99% du calcium, 

85% du phosphore, et environ 40-60% du sodium et du magnésium de l’organisme[7,8]. Ces 

éléments essentiels sont mobilisables en réponse à des variations de leur concentration 

sanguine, ou bien en réponse à des stimuli hormonaux, comme la calcitonine ou les hormones 

parathyroïdes[9–11]. Enfin, la moelle osseuse rouge (pauvre en graisse) remplissant les cavités 

de l’os trabéculaire et les fûts des os longs est le siège de la production des éléments figurés du 

sang (hématopoïèse, granulopoïèse, lymphopoïèse et mégacaryocytopoïèse). 

 

I.3. Classification des pièces osseuses 

Chez l’adulte, le squelette compte 206 pièces osseuses constantes. Plusieurs types d’os 

composent le squelette se distinguant par leur origine embryologique et architecture. Les 

classifications des os du squelette humain les regroupent en deux catégories anatomiques : les 

os du squelette axial, la tête et le tronc, au nombre de 80, et ceux du squelette appendiculaire, 

les membres supérieurs et inférieurs, regroupant 126 os. Les pièces osseuses du squelette sont 

généralement réparties selon leur forme en trois à cinq catégories (Fig. 1)[12–14]. 
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- Les os longs : Ces os sont plus longs que larges, avec une certaine épaisseur. Ils 

représentent la majorité des os appendiculaires. On peut citer pour le membre supérieur : 

humérus, ulna, radius, phalanges, et pour le membre inférieur : fémur, tibia, fibula, phalanges. 

- Les os courts : Ce sont des os de longueur, largeur et épaisseur comparables, 

principalement représentés par les os du carpe pour le membre supérieur et du tarse pour le 

membre inférieur. 

Figure 1 : Classification à cinq catégories des pièces osseuses du squelette humain. 

Modifié d’après [16]. 
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- Les os plats : Dénomination trompeuse car bien que peu épais, ces os sont très 

fréquemment courbes. Ils constituent certains os du crâne (la voute crânienne et la mâchoire), 

la cage thoracique (sternum, côtes), et la ceinture scapulaire (scapula, clavicules). 

- Les os irréguliers : Ces os sont parfois placés dans cette catégorie à part à cause de leur 

forme singulière. Sont classés ici les vertèbres et certains os du plancher crânien. 

- Les os sésamoïdes : Cette dernière catégorie regroupe les os majoritairement de petite 

taille (parfois semblables à une graine de sésame). Ceux-ci varient en leur nombre et place 

suivant les individus, mais sont généralement associés aux tendons des pieds, mains et genoux. 

La patella est le seul os classé « sésamoïde » présent chez tous les individus. 

 

I.4. Organisation du tissu osseux 

La classification morphologique des os ne distingue donc pas leur microstructure, dont le 

tissu peut se décliner en deux organisations distinctes : l’os compact et l’os trabéculaire. 

 

I.4.a. L’os compact  

Aussi appelé lamellaire ou haversien et constituant les parties corticales des os, le tissu 

osseux compact est un tissu minéralisé dense (entre 5-30% de porosité) dont l’unité structurale 

est appelée système de Havers ou ostéon. Ces ostéons sont des structures cylindriques, 

parallèles au grand axe de l’os, faites de couches concentriques appelées lamelles (Fig. 2a, b). 

Chaque ostéon est constitué d’un canal central, le canal de Havers, traversé par les vaisseaux 

sanguins, fibres nerveuses et canaux lymphatiques. Les lamelles des ostéons sont composées 

de fibres de collagène, parallèles entre elles au sein d’une même lamelle, mais orientées 

différemment entre deux lamelles adjacentes. Cette microstructure confère une grande 

résistance mécanique à l’os cortical. Entre les lamelles se situent les ostéocytes dans leurs 



Partie 1 – Chapitre I. Fonctions, structure et composition du squelette 

8 

 

lacunes reliés entre eux par des canalicules. Ces canalicules servent aux ostéocytes à 

communiquer à travers le tissu osseux via leurs prolongements cytoplasmiques. Ces 

ramifications permettent en outre de relier les lacunes entre elles et au canal central de l’ostéon, 

permettant aux informations, nutriments et déchets de se propager dans le tissu osseux malgré 

l’imperméabilité de la matrice[12,14–20]. 

 

I.4.b. L’os trabéculaire 

Dénominé parfois os spongieux par homologie de structure avec une éponge, il se 

distingue du tissu osseux cortical par son absence d’ostéons et sa porosité bien supérieure 

(jusqu’à 90%) (Fig. 2a, c). Il est retrouvé au centre des os courts et plats, ainsi que dans les 

épiphyses des os longs. Ce tissu se compose de lamelles osseuses organisées de façon non 

concentriques, appelées trabécules. Les cavités de l’os trabéculaire sont remplies de moelle 

osseuse, dont la nature et composition varient en fonction de sa localisation, ainsi que de l’âge 

et l’état de santé global de l’individu. Le système haversien étant absent dans ce tissu, le support 

trophique des ostéocytes est assuré par leur proximité avec la moelle osseuse. 
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a 

b c 

Figure 2 : Organisation des tissus osseux. (a) Schéma anatomique d’un os long, (b) os 

compact, (c) os trabéculaire. Modifié d’après [20,23]. 
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I.4.c. Les membranes osseuses 

Les surfaces du tissu osseux sont tapissées par deux membranes : le périoste recouvrant 

la face externe, et l’endoste la face interne, dont les compositions et les rôles diffèrent. 

 

I.4.c.1. Le périoste 

Le périoste est le tissu conjonctif recouvrant la face externe de l’os (Fig. 2a), 

s’interrompant au niveau des surfaces articulaires. Ce tissu est composé de deux couches : une 

couche externe riche en matrice extracellulaire (principalement collagène de type I et élastine) 

et contenant des fibroblastes ; et une couche interne plus cellularisée, riche en fibroblastes mais 

contenant aussi des ostéoblastes et des cellules souches. Le périoste est richement vascularisé 

et innervé, il est aussi très sensible aux stimuli mécaniques. Ce tissu permet la croissance en 

épaisseur de l’os, le remodelage des couches superficielles du tissu osseux et participe à la 

réparation des fractures[21,22]. 

 

I.4.c.2. L’endoste 

L’endoste quant à lui tapisse les cavités des canaux médullaires et de Havers et recouvre 

les trabécules (Fig. 2a). Ce tissu fin est composé d’une couche fine de cellules avec peu de 

matrice extracellulaire. Il est le siège de l’équilibre de formation/résorption osseuse, où l’on 

retrouve les zones ostéoïdes (os immature partiellement ou non minéralisé) et les lacunes de 

Howship (engendrées par l’activité des ostéoclastes). Les zones inactives de l’endoste 

contiennent les cellules bordantes (cellules ostéoblastiques en quiescence)[23,24]. 
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I.5. Composition du tissu osseux 

Le tissu osseux est un tissu conjonctif. Celui-ci est composé d’une abondante matrice 

extracellulaire minéralisée et de différents types cellulaires. 

 

I.5.a. Les composants cellulaires 

I.5.a.1. Les cellules bordantes   

Les cellules bordantes sont des cellules quiescentes, présentes en couche unicellulaire à 

la surface du tissu osseux lorsque celui-ci n’est ni en formation ni en résorption (Fig. 3a). Ce 

sont des cellules aplaties et allongées, possédant peu d’organites. Les cellules bordantes peuvent 

répondre à différents stimuli, par exemple provenant de lésions osseuses, où les cytokines et les 

facteurs de croissance présents dans la matrice osseuse sont libérés et vont activer ces cellules 

bordantes en ostéoblastes[25–29]. 

 

I.5.a.2. Les ostéoblastes   

Ces cellules sont issues de précurseurs mésenchymateux (cellules stromales 

mésenchymateuses (CSM)), principalement via l’activation du facteur de transcription Runx2, 

puis Ostérix en aval de Runx2[30]. Les préostéoblastes continuent de proliférer et sécrètent 

notamment du collagène (principalement de type I) et de l’ostéopontine (OPN). Leur 

différentiation se poursuit avec l’arrêt de leur prolifération cellulaire puis la maturation de la 

matrice extracellulaire grâce notamment à l’augmentation de la sécrétion d’ALP et par la suite 

la sécrétion d’ostéocalcine (OCN)[31]. De nombreux signaux paracrines et endocrines 

influencent la differenciation ostéoblastique des CSM, comme les BMPs, membres de la 

superfamille des TGF-β. Les ligants comme BMP-2 ou BMP-4 se lient à leur recepteur 

membranaire (BMPRs) activant les effecteurs SMADs qui se transloquent dans le noyau pour 
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augmenter la transcription de gènes cibles, notamment via Runx2[32]. D’autres facteurs de 

croissance favorisent la diffrenciation ostéoblastique des CSM comme l’IGF ou le FGF, 

activant Ostérix ; ou bien l’hormone parathyroïde (PTH), un régulateur positif de Runx2 ou 

encore la vitamine D qui forme un complexe avec Runx2, augmentant par exemple la 

transciption du gène de l’ostéocalcine[33,34].  

Lors de l’ossification endochondrale au cours du développement, il a aussi été demontré 

chez la souris une transdifférentiation des chondrocytes hypertrophiques en ostéoblastes, 

représentant environ 60% des ostéoblastes matures chez des souris âgées de 1 mois[35]. 

Les ostéoblastes sont des cellules généralement cubiques ou polygonales synthétisant les 

composants organiques de la matrice osseuse (Fig. 3b). De plus, ces cellules sont impliquées 

dans la minéralisation de la matrice osseuse en accumulant notamment des ions calcium et 

phosphate pour initier leur précipitation et la nucléation des cristaux d’apatite, l’unité 

fondamentale de la phase minérale du tissu osseux. Les ostéoblastes jouent également un rôle 

dans le remodelage osseux en régulant l’activité des ostéoclastes, les cellules résorbant l’os. 

Les ostéoblastes peuvent évoluer de plusieurs façons : ces cellules peuvent s’inclure dans le 

tissu en minéralisation puis maturer en ostéocytes, disparaître par apoptose, ou encore retourner 

à l’état de quiescence en tant que cellules bordantes[25–29]. 

I.5.a.3. Les ostéocytes   

Les ostéocytes sont les cellules les plus abondantes du tissu osseux, ils sont issus des 

ostéoblastes emmurés dans la matrice osseuse pendant sa minéralisation (Fig. 3a, b). Les 

ostéocytes se situent dans les lacunes de l’os minéralisé, appelés ostéoplastes. Ces cellules ont 

un corps cellulaire allongé avec de nombreux prolongements anastomosés dans le tissu osseux 

à travers le réseau de canalicules (Fig. 4a). Ces prolongements cytoplasmiques leur permettent 

d’échanger nutriments et informations, grâce à des jonctions communicantes, ceci jusqu’aux 

ostéocytes voisins, aux cellules bordantes, ainsi qu’au canal central de l’ostéon[36,37]. Les 
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ostéocytes participent à l’activation des ostéoclastes, via l’expression de RANKL sur leurs 

prolongements[38]. Enfin, ce sont des cellules mécanosensibles, indispensables à l’homéostasie 

tissulaire osseuse[39]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

I.5.a.4. Les ostéoclastes   

Les ostéoclastes sont les cellules responsables de la résorption osseuse. Ces cellules 

dérivent de la lignée monocytaire, et sont issues de la fusion de plusieurs monocytes (jusqu’à 

plusieurs dizaines) médiée via le M-CSF et RANKL. Les ostéoclastes matures sont ensuite 

activés par RANKL afin de se polariser et de mettre en place des jonctions sérrées au niveau de 

la zone d’os à résorber[40–43]. Ce sont des cellules volumineuses, plurinucléées, polarisées et 

très mobiles (Fig. 4b). Les ostéoclastes dégradent la phase organique de l’os à l’aide d’enzymes 

(métalloprotéases, collagénases), et la phase minérale grâce à des pompes à protons au niveau 

de leur bordure en brosse acidifiant l’environnement en regard de la surface d’os à résorber 

(Fig. 4b). Ces cellules sont facilement reconnaissables grâce à leurs nombreux noyaux, de 

nombreuses vésicules d’exocytose et la lacune de résorption appelée lacune de Howship entre 

la cellule et l’os lorsque ce dernier est résorbé[44]. 

 

a b 

Figure 3 : Observation histologique de tissu osseux. Coloration au pentachrome de Movat. Jaune : 

collagène, brun : noyaux cellulaires, rouge : barrière ostéoïde. (a) Tissu osseux stable, (b) tissu 

osseux en formation. Barres d’échelles : 50 µm. 



Partie 1 – Chapitre I. Fonctions, structure et composition du squelette 

14 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

I.5.b. Composants extracellulaires de la matrice osseuse  

La matrice extracellulaire du tissu osseux entoure les ostéocytes disséminés dans le tissu. 

Elle contient environ 60% (m/m) de matière minérale, 25-30% (m/m) de matière organique, et 

10-15% (m/m) d’eau. Le poids sec du tissu osseux est réparti à 65% (m/m) entre la phase 

minérale et 35% (m/m) pour la phase organique[45]. 

 

I.5.b.1. La phase minérale 

La phase minérale est l’élément conférant à l’os sa rigidité et sa résistance mécanique, 

tour en jouant un rôle de réservoir ionique (Cf. I.2). Cette phase minérale est principalement 

composée de cristaux d’hydroxyapatite de formule brute canonique Ca10(PO4)6(OH)2, pouvant 

être substitués par différents composés (carbonate, phosphate, sodium ou 

magnésium…)[16,45]. Ces cristaux sont disposés dans les espaces interfibrilaires de la matrice 

organique (Fig. 5). 

 

 

a b 

Figure 4 : (a) Observation d’un ostéocyte (généralement 15-30µm) dans son ostéoplaste 

et (b) un ostéoclaste (généralement 50-100µm) en activité (Pillet, P./Guicheux, J. non 

publié). Microscope électronique à transmission. 
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I.5.b.2. La phase organique   

La phase organique du tissu osseux se compose très majoritairement de collagène de type 

I (environ 90% des protéines de la matrice), mais aussi de collagène de type III et V. Le 

collagène est organisé en microfibres, arrangés de façon parallèle dans une même lamelle 

osseuse. Cette structure collagénique fibrillaire est associée à de l’élastine conférant à l’os ses 

propriétés élastiques, et de la fibronectine favorisant l’adhésion des cellules à la matrice. Le 

reste de la matrice organique est composée notamment de glycosaminoglycanes, 

protéoglycanes et glycoprotéines. Enfin, on retrouve en faible proportion d’autres protéines non 

collagéniques, majoritairement sécrétées par les ostéoblastes et les ostéocytes et incorporées à 

la matrice osseuse pendant sa formation. Quoique peu abondantes en proportion de la matrice, 

ces protéines sont très diverses et jouent un rôle primordial dans l’équilibre de 

formation/résorption osseuse. Parmi celles-ci nous pouvons citer la sialoprotéine osseuse (BSP) 

impliquée dans la minéralisation initiale du tissu en favorisant la nucléation des cristaux 

Figure 5 : Organisation submicronique de la matrice osseuse [22] 
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d’apatite, l’ostéocalcine (OCN) ayant un rôle dans la minéralisation et le maintien de 

l’homéostasie calcique ou encore l’ostéopontine (OPN), reliant les cristaux d’apatite aux 

ostéocytes. Outre ces protéines non collagéniques, nous pouvons retrouver aussi des facteurs 

de croissance (FGFs, TGFs, IGFs, PDGFs, BMPs…) et cytokines (ILs, TNFs…)[45–48]. Ces 

protéines piégées dans la matrice lors de sa formation jouent un rôle dans l’activation et la 

différenciation des acteurs cellulaires de la formation/résorption osseuse, en étant libérées lors 

de la résorption ostéoclasique ou bien à la suite d’une rupture de l’intégrité du tissu osseux. 
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Chapitre II. Les événements de la régénération osseuse 
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II.1. Les différentes étapes de la régénération osseuse 

Le tissu osseux possède la capacité de se régénérer fonctionnellement, après une lésion 

ou une perte osseuse. Ceci reste vrai tant que le volume osseux atteint ne dépasse pas une taille 

dite « critique », au-delà de laquelle le tissu osseux échouera à retrouver sa structure initiale. 

Cette taille critique dépend de facteurs propres à l’individu comme les comorbidités associées, 

l’âge ou le genre, mais aussi de facteurs propres au site de la lésion osseuse comme sa 

localisation et sa complexité. 

Lors de la régénération, la formation osseuse peut se faire par deux mécanismes : 

l’ossification endochondrale et l'ossification intramembranaire. Les os dits « longs » du 

squelette axial et des membres se développent et se régénèrent par ossification endochondrale, 

les os « plats » et certaines zones des os longs par ossification intramembranaire. La principale 

différence entre ces deux processus réside en la formation d'une structure cartilagineuse (cal 

cartilagineux) pour l’ossification endochondrale via la différenciation des progéniteurs en 

chondrocytes. Le cal cartilagineux sera dans ce cas progressivement remplacé par du tissu 

osseux minéralisé. L’ossification intramembranaire s’affranchit de cette étape de formation 

cartilagineuse, les cellules progénitrices se différenciant directement en ostéoblastes pour 

sécréter et minéraliser la matrice sans formation de cartilage[15,25,49–52]. 

La régénération osseuse endochondrale se segmente en quatre grandes étapes successives 

(trois pour la régénération intramembranaire) : inflammation, formation du cal cartilagineux, 

ossification, et enfin remodelage (Fig. 6). 
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II.1.a. La phase inflammatoire   

La phase inflammatoire suit immédiatement l’atteinte de l’intégrité du tissu osseux (Fig. 

6). La destruction de tissus, osseux et mous environnants, induit l’activation de voies de 

signalisations inflammatoires. De plus, la rupture de l’architecture vasculaire osseuse et péri 

osseuse entraine la formation d’un hématome, contenant notamment des plaquettes et des 

cellules immunitaires (granulocytes, lymphocytes et monocytes). Ces cellules immunitaires 

sécrètent notamment des chemokines afin d’attirer d’autres cellules au site de lésion, mais aussi 

des cytokines et des facteurs de croissance nécessaires au bon déroulement de la régénération. 

Parmi des facteurs nous pouvons citer le TGF-β, FGF-2, les PDGFs, le VEGF-A, l’IL-1 et -6, 

le TNF-α ou encore certaines BMPs[52–57]. 

II.1.b. La formation cartilagineuse 

Le recrutement de cellules progénitrices (cellules stromales/souches mésenchymateuses, 

(MSC)) est indispensable au bon déroulement de la régénération. Ces cellules recrutées grâce 

aux signaux inflammatoires et chemoattractants peuvent parvenir de la moelle osseuse à 

proximité, de la circulation sanguine, du périoste ou encore des tissus mous alentours. Ces 

Figure 6 : Les grandes étapes de la régénération osseuse endochondrale. Vsx : vaisseaux sanguins. Modifié 

d’après [42]. 
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progéniteurs prolifèrent et se différencient en chondrocytes sous l’effet de facteurs de 

croissance comme les TGF-β2 et -β3, PDGFs, FGF-1, IGF, et BMP-2, -4, -5, -6. Ces 

chondrocytes vont sécréter notamment du collagène de type II et de l’aggrécane puis subissent 

une différenciation hypertrophique et sécrètent de grandes quantités de matrice extracellulaire, 

composée principalement de collagène de type X, ainsi que du VEGF. Le VEGF induit 

l’invasion vasculaire progressive de la zone cartilagineuse par des cellules endothéliales issues 

du bourgeonnement de vaisseaux alentours,  apportant des progéniteurs supplémentaires et 

augmentant la tension locale en oxygène, initiant la phase de minéralisation  

[15,25,49,50,52,58]. 

 

II.1.c. L’ossification de la zone cartilagineuse 

Cette étape représente la période d’ostéogénèse de la lésion et est caractérisée par une 

activité élevée des ostéoblastes et la formation d’une matrice minéralisée. Les ostéoblastes 

partagent le même progéniteur que les chondrocytes, se différenciant sous l’effet de facteurs de 

croissance comme les BMPs, et grâce à la tension locale en oxygène élevée apportée par 

l’invasion vasculaire du cartilage. Il a aussi été décrit une transdifférenciation des chondrocytes 

en ostéoblastes au niveau de la plaque de croissance[59]. Le cartilage est progressivement 

dégradé par les ostéoclastes pour être remplacé par de l’os néoformé, riche en collagène de type 

I. Néanmoins, la formation osseuse ne nécessite pas nécessairement la présence d’une zone 

cartilagineuse. Comme évoquée précédemment, la régénération osseuse intramembranaire dans 

les os plats s’affranchit de la phase cartilagineuse. Dans ce cas, les MSC recrutées lors de la 

phase inflammatoire précoce se différencient directement en ostéoblastes, sécrétant la matrice 

osseuse. Enfin, lors de la croissance en épaisseur des os longs, le dépôt minéral s’effectue par 

apposition sur la matrice osseuse minéralisée préexistante au niveau du périoste. 
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II.1.d. Le remodelage osseux 

Le remodelage osseux constitue l’étape ultime de la régénération, faisant intervenir les 

ostéoclastes en plus des ostéoblastes. L’induction de la résorption osseuse se fait via la sécrétion 

de facteurs solubles comme M-CSF et RANKL par les ostéoblastes, induisant la différenciation 

et la fusion de progéniteurs hématopoïétiques mononucléés de la lignée monocytaire en cellules 

plurinucléées.  L’activation et l’activité des ostéoclastes sont aussi régulés par l’OPG, sécrétée 

par les ostéoblastes, où le ratio RANKL/OPG joue un rôle essentiel dans le remodelage osseux 

[26,29,60,61] (Fig. 7). Les zones minéralisées dans le cartilage sont résorbées à cette étape par 

les ostéoclastes, et remplacées par de l’os mature par les ostéoblastes reformant ainsi la 

morphologie normale de l’os. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 7 : Effet de la triade RANK, RANKL, OPG et du ratio RANKL/OPG sur 

l’activation ostéoclastique et la résorption osseuse [52]. 
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II.2. Description et classification des monocytes et macrophages 

Comme évoqué, les monocytes font partie des premières cellules à parvenir sur le site de 

la lésion osseuse lors de la formation de l’hématome primaire. Les cellules immunitaires et 

notamment les cellules de la lignée monocytaire jouent un rôle clé dans la régénération osseuse. 

 

II.2.a. Les monocytes 

Les monocytes dérivent des précurseurs myéloïdes, eux-mêmes issus des cellules souches 

hématopoïétiques. Les monocytes nouvellement formés quittent la moelle osseuse pour 

rejoindre la circulation sanguine, constituant un réservoir circulant. Chez l’humain, la majorité 

des monocytes circulants sont caractérisés par l’expression du CD14 à leur surface (CD14+) et 

l’absence du CD16 (CD16-), ceux-ci représentant 85 à 90% de la population monocytaire [62]. 

Ces monocytes se différencient en macrophages dans les tissus une fois recrutés sur des sites 

d’infection, de lésion, dans des environnements inflammatoires ou tumoraux. 

Les macrophages sont des cellules généralement résidentes dans les tissus, où leur 

appellation diffère (microglie pour le système nerveux central, cellules de Kupffer pour le foie, 

ostéomacs pour le tissu osseux…). Les macrophages peuvent aussi être issus de la maturation 

de monocytes circulants, recrutés grâce à différents signaux (inflammation, lésion, tumeur, 

infection…). Le phénotype des macrophages et leur fonction varie selon leur tissu de résidence, 

leur microenvironnement et leur état de maturation et d’activation. 

 

II.2.b. Origine et classification des macrophages 

Originellement décrits par leur capacité de phagocytose par Ilya Metchnikov en 1883, les 

macrophages sont impliqués notamment dans la défense contre les pathogènes, l’élimination 

des débris cellulaires, et favorisent l'inflammation et la réponse immunitaire[63]. Ce sont des 
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composants majeurs de l'immunité innée. Ils font aussi le lien avec les cellules de l’immunité 

adaptative en tant que cellules présentatrices d’antigènes et grâce au phénomène 

d’opsonisation[64]. Les macrophages exercent aussi certaines fonctions essentielles lors de la 

cicatrisation et la réparation tissulaire. Ces rôles bien distincts introduisent l'idée que les 

macrophages sont des cellules pluridisciplinaires et adaptatives, pouvant répondre à des signaux 

opposés. En effet, les premiers travaux sur l’activation des macrophages ont démontré leur 

activation en présence de Listeria monocytogenes, puis l’INF-γ a été relié à l’activité pro-

inflammatoire des macrophages. Cependant, d’autres études s’intéressant aux propriétés 

immunorégulatrices des macrophages ont démontré une augmentation de l’expression du 

récepteur au mannose (CD206) et une diminution de la sécrétion de cytokines pro-

inflammatoires lors de la stimulation de macrophages par l’IL-4. Ceci engendra les premières 

propositions de classifications de ce paradigme d’activation, notamment par Charles D. Mills. 

Les macrophages étant classés « M-1 » lorsque ces derniers étaient activés par des lymphocytes 

Th1 ou leurs cytokines pro-inflammatoires (comme l’INF-γ), et « M-2 » pour les macrophages 

activés par les lymphocytes Th2 ou leurs cytokines anti-inflammatoires (par exemple l’IL-4 ou 

l’IL-13). Les études sur ce paradigme d’activation des macrophages se sont poursuivies, 

démontrant que leurs phénotypes constituent un continuum dont les « M-1 » et « M-2 » seraient 

les « extrémités ». Des sous-classes de macrophages ont par la suite encore été décrites, toujours 

en fonction de leurs signaux d’activation, mais aussi par les antigènes qu’ils présentent à leur 

surface et les cytokines qu’ils sécrètent (Fig. 8). L’utilisation de ces classifications tend à 

diminuer, au vu de la complexité et de l’hétérogénicité des populations de macrophages, sans 

réelle segmentation in vivo. Ces nomenclatures sont tout de même utiles pour comprendre 

l’hétérogénicité des réponses des macropahges aux différents stimuli. 
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II.2.b.1. Les macrophages « M-1 » 

Les macrophages « M-1 » ou M1, sont souvent décrits « classically activated » dans la 

littérature internationale. Le phénotype de ces macrophages a été décrit en réponse à l’INF-γ et 

au LPS, induisant l’expression de cytokines pro-inflammatoires comme par exemple l’IL-1β, -

6, -12, -17, -23 et le TNF-α. Ces macrophages produisent aussi des chemokines (CXCL-5, -9, 

-10 et -11), des espèces réactives de l’oxygène (ROS) et de l’oxyde nitrique (NO) via l’enzyme 

iNOS. Plus récemment, le GM-CSF a été décrit comme favorisant le phénotype « M1 ». Son 

récepteur, le CSF2-R, recrute JAK2 après dimérisation, conduisant à une phosphorylation de 

STAT5 et une translocation de NF-κB et IRF5 dans le noyau[65]. Les macrophages M1 se sont 

révélés essentiels dans la réponse immunitaire contre les pathogènes et également impliqués 

dans la promotion de la réponse anti tumorale[66]. En revanche, ces macrophages sont aussi 

associés à certaines pathologies, comme dans les inflammations liées à l'obésité[67,68], 

l'arthrite chronique[69], ou le rejet des greffes rénales[70]. Les macrophages inflammatoires 

peuvent aussi ralentir les phénomènes de régénération et de cicatrisation osseuse dans un 

environnement hyper-inflammatoire, en cas d’infection ou bien lors de pathologies 

Figure 8 : Exemple de classification et signaux d’activation des macrophages et sous-catégories. Modifié d’après [54]. 



Partie 1 – Chapitre II. Les événements de la régénération osseuse 

25 

 

inflammatoires associés à proximité du site de régénération osseuse[71]. La protection contre 

l’hyperactivation des macrophages et de l’inflammation chronique est donc primordiale pour 

rétablir l’homéostasie tissulaire. 

II.2.b.2. Les macrophages « M-2 » 

Ces macrophages sont aussi appelés « alternatively activated » ou simplement M2. D’un 

point de vue fonctionnel, les macrophages M2 sont aussi capables de phagocytose, récupérant 

notamment les débris cellulaires et les corps apoptotiques. Ils possèdent en outre la capacité de 

promouvoir la réparation et le remodelage tissulaire, la cicatrisation et l’angiogenèse, avec un 

rôle anti-inflammatoire[72–76]. Néanmoins, le rôle anti-inflammatoire et pro-angiogénique des 

macrophages M2 a été observé dans certaines pathologies, comme dans la fibrose pulmonaire, 

dans des néovascularisation pathologiques (rétinopathies induites par l’oxygène), ou encore 

dans la progression tumorale[77,78]. 

Les macrophages M2 sont sous-classés en différentes catégories en fonction des signaux 

qui les activent, de leur expression des marqueurs de surface, et des facteurs qu’ils sécrètent 

(Fig. 9). 

- M2a : induits par l’IL-4 et -13, ils expriment notamment le CD163, CD206 et MHC II, 

et sécrètent des cytokines comme l’IL-10, le TGF-β ou l’IGF-1. 

- M2b : induits par le LPS et la formation de complexes immuns (IC), ils expriment par 

exemple le CD86 et le MHC II, et sécrètent de l’IL-1, -6, -10 et du TNF-α. 

- M2c : induits par l’IL-10 et les glucocorticoïdes, ils expriment le CD163 et CD206, et 

sécrètent aussi de l’IL-10, -12 et du TGF-β. 

- M2d : Ce sous-type de macrophages est induit par des facteurs du microenvironnement 

tumoral comme le CCL-2 et -5. À mesure que la masse tumorale évolue, ces macrophages vont 

sécréter de l’IL-6, -10, -12, du VEGF, ou encore du TGF-β. Ils sont communément désignés 

TAM pour « Tumor Associated Macrophages ». 
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Le M-CSF est aussi décrit pour favoriser le phénotype M2 des macrophages, notamment 

via la promotion de l’expression du CD163 et de la sécrétion d’IL-10 sur des monocytes humain 

issus de sang périphérique[74,79,80]. 

D’autres sous-types de macrophages ont été décrits ou proposés à mesure de 

caractérisations plus poussées ou à l’aide de nouveaux modèles. Par exemple, les macrophages 

M4 décrits comme activés par le CXCL-4 et étant pro-athérogéniques ; les Mhem, activés par 

l’hème, et les MHb, activés par le complexe hémoglobine/haptoglobine ayant des propriétés 

athéroprotectives ; ou encore les Mox, décrits chez la souris, activés par des phospholipides 

oxydés et ayant des propriétés anti-oxydantes. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

II.3. Le rôle des macrophages M1 et M2 dans la régénération du tissu osseux 

Peu d’études ont étudié la réponse inflammatoire des monocytes/macrophages dans des 

sites crânio-faciaux comme la calvria ou la mandibule, en particuler chez le rat. Néanmoins, le 

Figure 9 : Classification élargie des macrophages [71]. 
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rôle des macrophages dans les phénomènes régénératifs osseux ont été mis en évidence dans 

plusieurs études de régénération osseuse endochondrale.  

Chez l’axolotl en éliminant les macrophages au moment de l’amputation d’un membre à 

l’aide de liposomes de chlodronate, il a été montré que ces cellules étaient indispensables à la 

régénération de ce membre[81]. En utilisant la même technique de déplétion chez la souris, il a 

été démontré que la phase inflammatoire primaire (la formation de l’hématome) était totalement 

abolie lorsque la déplétion des macrophages était initiée au moment d’une fracture osseuse[82]. 

De plus, une déplétion des macrophages à la fin de cette phase inflammatoire empêchait la 

formation du cal cartilagineux, alors qu’une injection de CSF-1 (M-CSF) permettait 

d’augmenter la taille du cal[82]. Une autre étude chez la souris a pu mettre en évidence le rôle 

des macrophages dans la phase d’ossification du cal cartilagineux, ainsi que l’évolution du 

phénotype des macrophages au cours de la régénération, où les macrophages présents sur le site 

de la fracture exprimaient le CD206 à partir de 3 à 7 jours après la lésion osseuse[83]. Cette 

étude a aussi démontré une persistance du cal cartilagineux après injection de liposomes de 

chlodronate, alors qu’une injection d’IL-4 et d’IL-13, favorisant la polarisation des 

macrophages vers un phénotype de type M2, augmentait le volume du cal et le volume osseux. 

Plus récemment, les macrophages M2 ont été associés à une accélération de la guérison de 

fractures claviculaire chez l’homme, où la proportion de macrophages M2 dans le cal était 

proportionnelle à la vitesse de guérison des patients[84]. 

Les différents types de macrophages sont donc impliqués à tous les niveaux de la 

régénération osseuse, les macrophages M1 étant présents lors des phases précoces de la 

régénération, puis une transition de leur phénotype s’opère conjointement à une formation du 

cal cartilagineux, laissant place aux macrophages M2 impliqués dans la résolution de 

l’inflammation, la vascularisation du cal et sa minéralisation[85] (Fig. 10). 
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II.4. Le dialogue macrophages-MSCs 

Le rôle clé des macrophages dans la régénération osseuse a encouragé les études sur leur 

relation avec les cellules ostéoformatrices, à savoir les ostéoblastes et leurs progéniteurs : les 

cellules souches mésenchymateuses (MSC). In vitro, du surnageant de culture conditionné par 

des macrophages non polarisés a permis d’augmenter la minéralisation de la matrice 

extracellulaire de MSC, ainsi que leur production de RUNX2, OCN, ALP et SP7[86]. Des co-

cultures de MSC/macrophages ont aussi été réalisées, où l’expression des ARNm de RUNX2, 

Col I, ALP et OCN était augmentée après 3 jours de culture en présence de macrophages M1, 

et l’expression des ARNm de RUNX2, Col I, ALP, OCN, et BSP était augmenté après 14 jours 

de culture[87]. Dans un modèle de co-culture MSC/macrophages indirect, la minéralisation de 

la matrice extracellulaire des MSC était augmentée en présence de macrophages M2 au bout de 

21 jours de culture [88]. Ceci corrèle l’implication des macrophages M1 dans les temps 

précoces de la régénération osseuse, et les macrophages M2 dans les temps plus tardifs. La 

relation macrophages-MSC a aussi été démontrée ex vivo dans un modèle de souris MAFIA 

(déplétion conditionelle des macrophages), où les MSC issues de moelle osseuse présentaient 

Figure 10 : Activations, sécrétions et rôles des macrophages dans le tissu osseux. 
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une différenciation altérée avec une diminution de l’expression des ARNm de RUNX2, SP7, 

ALP, Col I, SPP1 et BGLAP au bout de 21 jours de culture[89].  

Comme tout dialogue, ce dernier s’opère dans les deux sens, et l’effet des MSC sur le 

phénotype des macrophages a aussi été étudié. En effet, les MSC ont été décrites pour leurs 

propriétés immunomodulatrices, en addition à leurs caractéristiques progénitrices. Les MSC 

peuvent favoriser le phénotype M1 ou M2 des macrophages en fonction du caractère pro- ou 

anti-inflammatoire de leur environnement (Fig. 11)[90]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

In vitro, du milieu conditionné par des MSC induisait l’augmentation de l’expression 

d’IL-10 et d’Arg1 dans des macrophages murins d’origine intrapéritonéale non polarisés[91]. 

Dans une autre étude, des MSC murines pré-exposées à du LPS et du TNF-α, augmentaient les 

niveaux d’Arg1 et de CD206, et diminuaient ceux de TNF-α, dans des macrophages M1 après 

24h de contact[92]. Une étude chez le rat a aussi démontré qu’un milieu conditionnée par des 

MSC induisait l’apoptose de macrophages M1 in vitro[93]. De plus, en co-cultivant des MSC 

avec une lignée de macrophages (THP-1) ou des macrophages primaires humains, il a été 

Figure 11 : Effets pro- et anti-inflammatoire des MSC sur les macrophages. Modifié d’après [77]. 
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démontré une augmentation de la sécrétion des cytokines pro-inflammatoires (TNF-α et IL-12) 

par les macrophages non polarisés, une diminution des marqueurs CD80, CD50 et CD54 par 

les macrophages M1, et une augmentation de l’expression de CD163 par les macrophages M2 

[94]. Ces études soulignent donc que la communication macrophages-MSC peut avoir lieu à 

plusieurs niveaux de la régénération osseuse, à partir de la fin de la phase précoce 

d’inflammation où les monocytes sont recrutés sur le site osseux à régénérer, jusqu’à 

l’ossification du cal.
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III.1. Les atteintes osseuses 

Chaque année, plus de deux millions de greffes osseuses sont réalisées à travers le monde, 

faisant du tissu osseux le deuxième tissu le plus greffé[95,96]. Le nombre de greffes osseuses 

augmente d’environ 5% par an, principalement via l’accroissement de la population mondiale 

et l’allongement de l’espérance de vie. Les greffes osseuses sont réalisées dans de multiples 

contextes cliniques, afin de combler des déficits osseux en orthopédie, oto-rhino-laryngologie, 

stomatologie, chirurgie crânio-maxillo-faciale et chirurgie dentaire. Il existe trois types de 

greffes osseuses : les autogreffes, dont l’individu donneur est le même que l’individu receveur 

(le greffon est alors prélevé sur une partie du corps du patient greffé) ; les xénogreffes, dont 

l’espèce du donneur est différente de celle du receveur (par exemple un os bovin greffé chez un 

humain) ; et les allogreffes dont l’individu donneur est de la même espèce que l’individu 

receveur (le tissu est prélevé chez un individu humain, et greffé chez un autre). La chirurgie 

osseuse reconstructrice est très demandeuse de greffons osseux ou de substituts de greffe 

osseuse, que ce soit en raison de reconstructions après une résection tumorale, lors de 

déformations osseuses congénitales, ou bien dans le cas de traumatismes osseux sévères. 

L’ensemble de ces atteintes osseuses peuvent être extrêmement douloureuses, et entrainer des 

conséquences esthétiques et fonctionnelles lourdes pour le patient, ayant un fort impact sur la 

qualité de vie générale de l’individu, tout en représentant une charge financière conséquente 

pour la société. 

 

III.1.a. Les cancers osseux 

Deux formes de cancers osseux sont retrouvées : les cancers osseux primitifs et les 

cancers osseux secondaires. Les cancers osseux primitifs sont des tumeurs osseuses primaires, 

dont l’origine de la tumeur est osseuse, d’une incidence d’environ 1 cas sur 100.000 individus 
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avec un taux de survie d’environ 65%[97,98]. Malheureusement, les phases précoces du 

développement tumoral sont asymptomatiques et la majorité des tumeurs sont de ce fait 

détectées tardivement. Les cancers osseux secondaires sont de loin les plus fréquents parmi les 

cancers osseux, les tumeurs étant principalement issues d’une extension d’un carcinôme 

epidermoïde ou plus rarement de métastases d’autres cancers. En effet, 60% des cancers 

prostatiques et du sein, cancers les plus fréquents chez l’homme et la femme, métastasent dans 

le tissu osseux. D’autres cancers fréquents comme le carcinome rénal, thyroïdien, ou le 

mélanome, métastasent aussi dans le tissu osseux. Le traitement principal local des cancers 

osseux est la chirurgie de résection, où la masse osseuse est retirée ainsi qu’une partie du tissu 

à proximité, auquel s’ajoute, si nécessaire, un traitement systémique (chimiothérapie, 

hormonothérapie…)[99–101]. Lorsque la résection tumorale est importante, la cicatrisation 

naturelle du tissu osseux ne suffit pas à rétablit son homéostasie. Une reconstruction osseuse 

est donc nécessaire pour combler la cavité, rétablir la hauteur, ou pallier à l’interruption du tissu 

osseux, afin d’en rétablir sa fonctionnalité. 

III.1.b. Les malformations osseuses congénitales 

Les malformations osseuses congénitales peuvent entrainer dans les cas les plus graves 

des troubles importants de la locomotion, de la préhension ou de la phonation en fonction des 

zones osseuses malformées[102–107]. Par exemple, parmi les malformations congénitales les 

plus fréquentes en France, on retrouve les fentes labio-maxillo-palatines (communément 

appelés « bec de lièvre ») touchant jusqu’à 1 enfant sur 700[108]. Cette malformation résulte 

d’une insuffisance ou absence de fusion entre la lèvre supérieure, le rebord alvéolaire de l’os 

maxillaire, le palais osseux et le voile du palais. Ces malformations faciales provoquent chez 

l’enfant des troubles du développement, buccodentaires, de la phonation et de l’alimentation. 

Pour traiter ces malformations, la seule approche est chirurgicale, où un des défis pour le 

chirurgien est de reconstruire ces fentes malgré les conditions chirurgicales parfois défavorables 
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(important volume osseux, irrégularité et complexité du défaut) afin d’apporter une qualité de 

vie optimale pour l’enfant. 

 

III.1.c. Les traumatismes osseux accidentels 

Les traumatismes osseux accidentels comme les amputations, fractures, lésions par 

écrasement et luxations peuvent entrainer des incapacités parfois sévères ou permanentes. Dans 

les pays développés, les traumatismes graves des membres imposant des hospitalisations 

résultent principalement de chutes, d’accidents de la route, ou d’utilisation de machines et 

d’outils. Les chutes représentent le risque maximal pour les personnes âgées, alors que ce sont 

les accidents de la route pour les adolescents et les jeunes adultes. 

 

III.1.d. Les traumatismes balistiques 

Les traumatismes balistiques sont la conséquence de la pénétration dans l'organisme d'un 

projectile provenant de l'enveloppe ou du contenu d'un engin explosif, par exemple une grenade, 

une mine, un obus ou une bombe. On dénombre aux États-Unis 230 millions d'armes à feu en 

circulation, responsables d’environ 24 000 tués et 300 000 blessés chaque année engendrant 

des coûts de soins inhérents à ces traumatismes balistiques de l’ordre du milliard de 

dollars[109]. Les traumatismes engendrés par les projectiles dans l’organisme dépendent de 

facteurs à la fois anatomiques et balistiques. Le transfert d'énergie du projectile au corps dépend 

de la nature du projectile (balle, éclats, plombs), de sa composition (capacité à s'écraser, à se 

fragmenter), de sa stabilité (effet de bascule, de rotation) ainsi que de sa vitesse (Fig. 12)[110]. 

En outre, plus la densité du tissu touché est élevée et son élasticité faible, plus le transfert 

d'énergie sera important. Ainsi, les structures osseuses qui sont les plus denses de l'organisme, 

seront celles à haut transfert d'énergie avec pour conséquence la possibilité de fracas complexes. 
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A l’heure actuelle les lésions des membres sont prédominantes, pouvant représenter jusqu’à 

95% des traumatismes balistiques[110].  

 

 

 

 

 

 

 

 

III.1.e. Les pertes osseuses en chirurgie dentaire 

Les causes des pertes osseuses dans l’os mandibulaire, maxillaire ou alvéolaire sont 

diverses : extraction dentaire, maladie parodontale, tumeur osseuse, traumatisme, infection, 

malformation. La restauration du volume osseux est nécessaire afin de reconstruire la dentition 

grâce à des implants. Les implants dentaires sont importants pour l’homéostasie du tissu osseux 

local, où les forces mécaniques de pressions et tensions sont indispensables au maintien du 

volume osseux[111]. Afin d’obtenir un volume osseux suffisant pour la pose d’un implant, 

plusieurs techniques de restauration du stock osseux sont disponibles en fonction des sites. La 

régénération osseuse guidée (ROG) est utilisée pour reconstruire des défauts osseux en 

associant des greffons ou substituts de greffes et une membrane de recouvrement. Des 

biomatériaux particulaires sont généralement utilisés, mais des biomatériaux injectables, 

extrudables ou malléables sont préférés dans des défauts irréguliers ou difficile 

d’accès[112,113]. Des blocs peuvent être utilisés dans des défauts osseux de plus grande taille, 

avec des contours réguliers, que ce soit en comblement, en augmentation verticale ou 

Figure 12 : Illustration de traumatismes osseux balistiques des membres générés par différents 

types de munitions. Modifié d’après[100]. 
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horizontale. Il est aussi possible d’augmenter la hauteur du plancher sinusien en utilisant des 

greffons particulaires ou injectables à travers l’os maxillaire[112,113]. 

 

III.2. Les greffes osseuses autologues 

Dans toutes ces atteintes squelettiques la prise en charge chirurgicale est indispensable et 

dans certains cas où la lacune osseuse n’est pas de taille à se régénérer d’elle-même, un 

comblement osseux s’impose. Historiquement, et encore dans de nombreux contextes 

chirurgicaux aujourd’hui, la greffe osseuse autologue, ou autogreffe, reste le « gold standard », 

c’est-à-dire le traitement de référence. Cette procédure consiste à effectuer un prélèvement de 

tissu osseux sur le même patient qui recevra cette greffe (Fig. 13). Le greffon ainsi récolté 

possède les propriétés essentielles à la régénération osseuse, à savoir[114–119]: 

 - L’ostéoconduction, représentant la capacité du greffon à supporter la repousse osseuse 

à son contact. 

 - L’ostéogenèse, avec la présence de cellules ostéoblastiques, et de précurseurs dans leur 

niche, permettant la formation osseuse à partir de ces cellules. 

 - L’ostéoinductivité, grâce aux facteurs de croissance dans la matrice et la moelle 

osseuse ayant la capacité d’induire la différenciation des progéniteurs en cellules 

ostéoformatrices. 
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 La greffe osseuse autologue est considérée comme fiable, principalement grâce à la 

parfaite immunotolérance de l’hôte pour le greffon, s’agissant du même individu. Le choix du 

greffon prélevé se fera en fonction des besoins. L’utilisation d’os trabéculaire étant intéressante 

pour gagner en volume osseux, alors qu’une lame d’os cortical sera un choix préférentiel pour 

un support structural grâce à sa grande résistance mécanique. En outre, même si le taux de 

succès des greffes osseuses autologues est élevé, il reste dépendant de l’état de santé général du 

patient, des sites de prélèvements, et des sites receveurs[115]. La vascularisation des greffons 

osseux autologues est aussi un facteur clé de leur succès thérapeutique dans de grands défauts 

interrupteurs. Par exemple, le succès des greffons non vascularisés passe de 80% à 50% lorsque 

les défauts mandibulaires dépassent les 9 cm[120]. Plus généralement, la vascularisation des 

greffons permet de raccourcir le temps de régénération osseux, et diminuer le risque infectieux, 

tout en augmentant la résistance mécanique de la zone régénérée[121]. 

De plus, les inconvénients majeurs de la greffe d’os autologue résident dans le 

prélèvement du greffon dont les principaux sites incluent la crête iliaque, la fibula, l’humérus, 

les côtes flottantes, la voute crânienne, et certaines zones intra-orales[122,123]. Le premier 

inconvénient du prélèvement d’os autologue est la quantité limitée de tissu récoltable en un site 

donneur. Nous comprenons aisément que lors d’une intervention de reconstruction osseuse, où 

un greffon autologue volumineux est requis, le site donneur de ce greffon ne peut pas excéder 

Figure 13 : Représentation schématique d’un prélèvement osseux autologue sur la 

crête iliaque. Modifié d’après[110]. 
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une certaine taille, faute de quoi, un deuxième prélèvement serait nécessaire. Outre le volume 

limité de prélèvement, les cicatrices inesthétiques laissées par le recueil du greffon sont 

fréquentes. De plus, de nombreuses complications per- et post- opératoires ont été reportées au 

prélèvement d’os autologue. Parmi les risques inhérents au prélèvement du greffon, nous 

pouvons retrouver : infections, douleurs, œdèmes, hématomes, blessures artérielles, veineuses, 

lymphatiques, blessures nerveuses, paresthésies, pertes de tonus musculaire, blessures des 

uretères ou encore fractures. Ces complications sont néanmoins dépendantes des sites de 

prélèvements (Table 1). 

 

 

 

 

 

 

 

Par ailleurs, une anesthésie générale est fréquemment requise pour les prélèvements, au moins 

extra-oraux, et les risques qui lui sont associés s’ajoutent à ceux de la chirurgie. Ceci étant, le 

prélèvement du greffon autologue entraîne un allongement du temps chirurgical et/ou la 

mobilisation d’une seconde équipe de chirurgie pour le prélèvement, augmentant de facto le 

coût global de l’intervention et sa complexité. Pour finir, même s’il est possible d’associer 

plusieurs greffons pour générer un angle, leur forme est tributaire de leur lieu de prélèvement, 

limitées de par l’arrangement anatomique de nos pièces osseuses. Il est toutefois envisageable 

de tailler ou de broyer un greffon autologue, mais il sera difficile de lui donner une forme 

complexe ou de le rendre malléable ou injectable par exemple. 

 

Table 1 : Avantages et inconvénients de quelques sites de prélèvements d’autogreffe osseuse [113]. 
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III.3. Les substituts de greffes osseuses  

III.3.a. Définitions des biomatériaux et substituts osseux  

Pour pallier les nombreux inconvénients liés au prélèvement lors de la greffe d’os 

autologue, de nombreux biomatériaux de reconstruction et substituts osseux ont été développés 

au fil des décennies. La définition internationale d’un biomatériau a été clairement définie lors 

de la conférence « European Society of Biomaterials »[124]: 

« A non-viable material used in a medical device, intended to interact with biological 

systems. » 

Par la suite, une nouvelle définition lui a été préférée : 

 « A material intended to interface with biological systems to evaluate, treat, augment or 

replace any tissue, organ or function of the body. » 

Nous retrouvons dans ces définitions les notions d’interface et d’interaction du matériau 

en question avec le ou les système(s) biologique(s). Une telle notion peut se définir par la 

biocompatibilité, propre à un système biomatériau-hôte, et non pas intrinsèque d’un 

biomatériau seul[125–127]. 

Concernant les substituts osseux en revanche, il n’existe pas à l’heure actuelle de 

consensus quant à leur définition. Nous pouvons néanmoins en retrouver plusieurs contenants 

des notions similaires[128] : 

 « A synthetic, inorganic or biologically organic combination -« biomaterial »- which 

can be inserted for the treatment of a bone defect instead of autogenous or allogenous bone. » 

« Tout biomatériau d’origine humaine, animale, végétale ou synthétique, 

  -destiné à l’homme 

  -dans la perspective d’une reconstruction du stock osseux 

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

substance osseuse d’origine traumatique ou orthopédique. » 
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« Le substitut osseux est un matériau ostéoconducteur, reprenant partiellement la 

composition et la fonction de l’os physiologique, avec une capacité de résorption et une fonction 

mécanique et/ou volumétrique. » 

III.3.b. Les différents types de substituts osseux 

Il existe de nombreux substituts osseux, de nature et formes diverses, notamment des 

blocs, poudres, ciments et pâtes (Fig. 14). Il existe deux grandes familles de substituts, ceux 

d’origine naturelle (animale ou végétale), et ceux d’origine synthétique (issus de synthèse 

chimique ou les substituts naturels modifiés) (Table 2). Une troisième famille peut être décrite, 

celle des composites, créés à partir d’un assemblage de substituts de diverses natures ou formes. 

La plupart des substituts sont représentés sous forme de bloc, granulés, poudre, pâte modelable, 

extrudable ou ciment injectable. L’avantage des substituts osseux modelables ou injectables est 

de s’adapter à la forme de la perte de substance osseuse, contrairement aux blocs qui sont parfois 

fragiles en fonction de leur nature et difficiles à retailler (certains substituts osseux 

synthétiques). Près d’une centaine de substituts osseux sont disponibles sur le marché français, 

la plupart ayant des compositions très proches mais avec des noms commerciaux différents  

[108]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 14 : Exemple de formes et présentation de substituts osseux. Modifié d’après [119]. 
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III.3.b.1. Les substituts osseux synthétiques 

Ces substituts sont généralement faciles à synthétiser et à bas coût, et sont 

particulièrement intéressants en cas de considérations éthiques ou religieuses puisqu’ils sont 

fabriqués sans recours à des éléments d’origine humaine ou animale. Un avantage majeur des 

substituts osseux synthétiques réside dans l’adaptabilité, dans une certaine mesure, de leur 

composition (en maitrisant la stœchiométrie des composants) et de leurs caractéristiques 

physico-chimiques en fonction des besoins. Ces modifications peuvent influer sur leur porosité, 

surface spécifique, dégradabilité, gonflement, dissolution, adsorption ou relargage d’ions ou de 

protéines, leur propriétés mécaniques ou encore leur malléabilité[129–142]. Pour la synthèse et 

la conception de ces substituts osseux synthétiques, l’approche biomimétique est privilégiée, 

Table 2 : Exemples de substituts osseux naturels synthétiques et composites selon leur origine. 

Modifié d’après [120]. 



Partie 1 – Chapitre III. Atteintes squelettiques, biomatériaux et greffes osseuses 

 

42 

 

consistant à se rapprocher de la structure et de la composition naturelle de la phase minérale 

des tissus osseux (faite de cristaux d’hydroxyapatite). Parmi les substituts osseux synthétiques 

les plus largement représentés, on retrouve les céramiques de phosphate de calcium, 

principalement l’hydroxyapatite et le phosphate tricalcique, parfois associés sous la forme de 

phosphates de calcium biphasés[141,143]. Bien que moins répandus, d’autres substituts 

synthétiques existent comme les sulfates de calcium (le plâtre de Paris) ou encore les bioverres 

(verres bioactifs). 

Concernant leurs propriétés de formation osseuse, la majorité de substituts osseux 

synthétiques agissent par ostéoconduction. Cette capacité ne suffit généralement pas pour 

atteindre la régénération osseuse complète du tissu dans de larges défauts, en site hypotrophique 

ou sans la proximité avec la moelle osseuse. Pour pallier cela, la tendance actuelle du 

développement et de l’utilisation de ses substituts osseux est de les associer et à des composants 

chimiques, naturels modifiés, peptides, protéines ou facteurs croissance afin d’obtenir une 

régénération osseuse satisfaisante dans ces territoires osseux hypo-vascularisés ou sans 

proximité médullaire[144–150]. Les substituts osseux synthétiques sont très utilisés pour la 

délivrance de principes actifs, grâce à la maitrise de leur composition et de leur architecture, 

mais aussi via des modifications chimiques de surface. À titre d’exemple, en augmentant la 

surface spécifique d’un biomatériau, il est possible d’y adsorber de grandes quantités de 

principe actif. Cette augmentation de surface spécifique peut être atteinte en diminuant la taille 

de particules dans le cas d’une poudre par exemple, ou en augmentant les irrégularités de 

surface ou la porosité pour des solides de grande taille. Enfin, la délivrance de principes actifs 

peut être achevée via des forces mécaniques, par des variations de concentrations ioniques, de 

pression oncotique, de pH, ou encore médiée par les cellules du tissu hôte (Fig. 15). Ces facteurs 

libérés peuvent être de nature très variés, il est possible d’incorporer des molécules 

chémoattractantes pour recruter ces progéniteurs, des facteurs de croissance (type BMPs, 



Partie 1 – Chapitre III. Atteintes squelettiques, biomatériaux et greffes osseuses 

 

43 

 

TGFs,) afin de promouvoir leur différenciation, ou encore des molécules inhibant la résorption 

osseuse. De plus, certains substituts osseux peuvent contenir des antibiotiques, particulièrement 

utiles en cas de plaie infectée, ou en site à risque comme par exemple dans le cas 

d’ostéomyélites. 

Enfin, les substituts osseux synthétiques sont très utilisés en ingénierie tissulaire, où ils 

sont associés par exemple à de la moelle osseuse, des concentrés leuco-plaquettaires, des 

sécrétions cellulaires ou bien à des cellules préalablement sélectionnées. Les cellules utilisées 

en ingénierie tissulaire peuvent être autologues, prélevées sur le patient à traiter puis amplifiées 

et/ou différenciées avant d'être utilisées en combinaison avec un substitut osseux. Il peut aussi 

s’agir de cellules de banques, sélectionnées pour leurs propriétés thérapeutiques. Néanmoins, 

ces processus restent dépendants du patient à traiter ou des cellules de la banque. Ces thérapies 

sont aussi généralement longues ou coûteuses, parfois même les deux, en raison des nombreux 

contrôles qualité requis et des difficultés réglementaires, les facteurs associés aux biomatériaux 

devant répondre aux normes de fabrication GMP, augmentant drastiquement les coûts de 

revient de ces adjuvants. 

Pour finir, les principaux défauts des substituts synthétiques résident dans leurs propriétés 

mécaniques faibles en comparaison à l’os natif. De plus, le tissu osseux étant un mélange 

complexe de minéraux et de nombreuses protéines, la synthèse chimique d’un substitut osseux 

synthétique biomimétique de nature et structure comparable à l’os natif, ferait perdre l’avantage 

de la manufacture rapide, facilie et peu onéreuse. 
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III.3.b.2.  Les greffons osseux xénogéniques 

Les greffons osseux utilisés chez l’homme issus d’une espèce différente (bovins, porcins, 

coraux), sont appelés greffons osseux xénogéniques. Ces derniers sont particulièrement utilisés 

en chirurgie osseuse maxillo-faciale, péri-implantaire et post-extractionelle. Parmi les substituts 

osseux d’origine xénogénique, les plus largement utilisés sont ceux d’origine bovine. Tout 

d’abord, la provenance géographique de l’animal donneur a son importance, principalement 

afin de limiter le risque de transmission de l’encéphalopathie spongiforme bovine (ESB). Pour 

cela, l’organisation mondiale de la santé animale a établi un indicateur servant à évaluer le 

risque sanitaire en fonction du pays d’origine de l’animal, appelé risque géographique 

d'encéphalopathie spongiforme bovine (RGE). Ce dernier est un indicateur qualitatif de la 

Figure 15 : Exemples de libération de principes actifs sensibles en réponse à l’environnement. 
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probabilité de présence de bovins infectés par l'ESB, à un stade préclinique ou clinique, à un 

moment donné et dans un pays donné[151–153]. De plus, le risque infectieux de l’ESB 

s’accumule sur une période d'incubation de plusieurs années, la sélection d'animaux jeunes et 

en bonne santé est donc un facteur de réduction du risque de transmission. Une série de normes 

européennes a en outre permis d’harmoniser les moyens mis en œuvre par les banques pour 

atteindre l’objectif de sécurité imposé aux substituts osseux xénogéniques : 

NF EN ISO 22442: « Dispositifs médicaux utilisant des tissus animaux et leurs dérivés » 

Partie 1 : application de la gestion des risques. 

Partie 2 : contrôles de l'origine, de la collecte et du traitement. 

Partie 3 : validation de l'élimination et/ou de l'inactivation des virus et autres agents 

responsables d'encéphalopathie spongiforme transmissible. 

Les séries de traitement des tissus osseux récoltés servent donc à éliminer tous les 

éléments vivants du tissu (cellules), ainsi que tous les éléments à potentialité pathogène ou 

immunogène, le tout permettant d’assurer la biocompatibilité du substitut osseux final. 

Généralement, ces traitements consistent à éliminer toute trace organique dans les tissus afin de 

ne conserver que la fraction minérale de l’os bovin, dont la structure et composition est similaire 

à celle de l’os humain. Ces substituts osseux xénogéniques agissent donc uniquement par 

ostéoconduction, n’ayant aucune potentialité d’ostéogenèse ni d’ostéoinduction. 

 

III.3.b.3. Les greffons osseux allogéniques 

Les greffons osseux allogéniques, ou allogreffes, sont des tissus osseux d’origine 

humaine destinés à être greffés chez l’homme, très utilisés depuis des décennies. Ces greffons 

sont recueillis et distribués par des banques de tissus, réparties sur tout le territoire, sous 

autorisation de l’ANSM (Fig. 16, Table 3). En France, les greffons osseux d’origine humaine 

sont très majoritairement prélevés sur des donneurs vivants subissant une opération de pose de 
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prothèse totale de hanche, les têtes fémorales étant considérées comme un déchet opératoire. 

Ces opérations ont principalement lieu après des fractures du col du fémur ou lors d’une arthrose 

avancée, pathologies fortement liées à l’âge. De ce fait, l’accroissement et le vieillissement de 

la population Française augmente le nombre de greffons disponibles. En 2017, 26.479 têtes 

fémorales ont été récoltées sur l’ensemble du territoire (Table 4). Historiquement, ces têtes 

fémorales récoltées étaient cryoconservées et utilisées telles qu’elles, sans processus de 

nettoyage ou de stérilisation. Cette utilisation est la plus ancienne, mais n’est aujourd’hui plus 

utilisée principalement en raison de la transmission possible de pathogènes, du risque 

d’immunogénicité, ainsi que de la variabilité de la qualité des tissus osseux. De plus, les 

températures de conservation étaient trop élevées pour éviter la formation de cristaux de glace, 

abimant la trame osseuse et diminuant grandement les propriétés mécaniques des 

greffons[154,155]. De nombreuses améliorations ont été effectuées concernant les processus de 

préparation des têtes fémorales, mais aussi leur recueil et conservation, les températures de 

cryoconservations étant aujourd’hui autour de -80°C et la congélation se faisant rapidement 

afin de prévenir la formation de gros cristaux de glace abimant le tissu[95,156–158]. 
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Figure 16 : Répartition géographique des banques de tissus en 

France et tissus traités [150]. 

Table 3 : Les différentes banques de tissus en France [150]. 

Table 4 : Activité de traitement des têtes fémorales en France depuis 2017 [150]. Les distribuées réprésentent des unités 

de greffes, plusieurs unités de greffes peuvent être obtenues à partir d’une tête fémorale. 
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Ces têtes fémorales sont ensuite traitées et préparées selon des procédés propres à chaque 

banque d’os. Ces procédés de préparation servent à éliminer les cellules dans le tissu, les 

pathogènes potentiellement présents (viro-inactivation principalement mais aussi élimination 

des agents transmissibles du type prions) et les protéines non osseuses résiduelles. Les 

performances de nettoyage et viro-inactivation étant variables entre les banques, les greffons 

obtenus après les différents procédés sont de qualité inégale[159], représentant le principal 

inconvénient des greffons osseux allogéniques. 

Lors du nettoyage des têtes fémorales, l’élimination des lipides est la partie critique du 

procédé de traitement. En effet, le tissu adipeux présent dans la partie trabéculaire de la tête 

fémorale entraine une forte diminution de la mouillabilité du tissu. Dans ce cas les solvants 

aqueux utilisés pour le nettoyage se doivent d’être agressifs ou bien agir longtemps pour 

pouvoir correctement éliminer toutes les cellules, débris, protéines et peptides extra-

matriciels[95]. Enfin, la forte imperméabilité de l’os cortical limite grandement la pénétration 

des solvants dans le tissu, la seule voie de passage étant les canalicules des ostéocytes. 

Historiquement, les solvants utilisés pour la délipidation des têtes fémorales sont le 

chloroforme, l’acétone ou encore l’urée qui peuvent altérer la structure du tissu osseux et laisser 

des traces de composés toxiques dans le tissu, même après rinçage. Des jets de solvants ou 

d’eau à haute pression peuvent aussi être utilisés pour éliminer les lipides et les éléments 

cellulaires du tissu, mais au prix d’une forte altération de la trame osseuse[115,156–158,160]. 

Bien que les traitements des allogreffes altèrent généralement le tissu, la majorité des 

procédés de nettoyage permettent de conserver la fraction protéique de la matrice osseuse, qui 

n’induit pas de rejet immunologique. De plus, la conservation quasi intacte des fractions 

minérales et protéiques du tissu osseux permet au greffon de conserver la majeure partie de ses 

propriétés mécaniques, c’est pourquoi il est préféré à la majorité des substituts synthétiques et 

xénogéniques, mais aussi aux autogreffes dans plusieurs applications. En effet, certains greffons 
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osseux allogéniques ont démontré des capacités régénératrices équivalentes ou supérieures à la 

greffe d’os autologue dans plusieurs indications, comme en chirurgie pré-implantaire (élévation 

du plancher sinusien[161,162]), en chirurgie orthopédique (reconstruction acétabulaire[163]), 

et en chirurgie du rachis (fusion cervicale[116]). De ce fait, l’utilisation de greffons osseux 

allogéniques dans ces applications supplante peu à peu les greffons osseux autologues ; de par 

leur efficacité thérapeutique, leur rapidité et facilité d’usage, ainsi que leur cout moindre 

principalement grâce à la réduction du temps opératoire comparé au prélèvement d’un greffon 

autologue. De plus, les greffons osseux allogéniques peuvent être manufacturés à façon, ce qui 

autorise de nombreuses formes et tailles (blocs, lames, poudres, copeaux, pâtes…). Les formes 

anatomiques ou géométriques (blocs, coins, angles…) sont destinées à des espaces bien précis, 

par exemple des corrections d’angles de diaphyses, où le chirurgien peut retailler au besoin le 

greffon au moment de l’opération. Il est aussi possible de manufacturer des greffons sur mesure, 

en utilisant les données radiologiques d’un patient, afin que le greffon épouse parfaitement les 

bordures du défaut osseux, favorisant l’ostéoconduction et par extension la régénération 

osseuse. Ce procédé permet de gagner encore plus de temps opératoire pour la pose d’un greffon 

car aucune retaille n’est nécessaire au moment de l’implantation. 

Néanmoins, les allogreffes osseuses simplement nettoyées et stérilisées agissent 

uniquement par ostéoconduction. Cependant, le non-rejet immunologique des greffons 

allogéniques a permis le développement de substituts osseux allogéniques déminéralisés, 

permettant la libération des facteurs de croissance présents dans la matrice osseuse, incorporés 

lors de sa formation. En effet, les facteurs de croissance libérés par la déminéralisation de la 

matrice osseuse vont pouvoir agir sur les différents types cellulaires impliqués dans la repousse 

osseuse (précurseurs, ostéoblastes, cellules hématopoïétiques…(Cf. Chapitre II)) afin de 

promouvoir ou d’induire la néoformation de tissu osseux[164–166]. La libération de ces 

facteurs de croissance via la déminéralisation de la matrice a pour avantage principal de ne pas 
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utiliser de molécules ou produits exogène au greffon, tous les facteurs de croissance nécessaires 

à la régénération étant naturellement présents dans le tissu osseux. Il est donc possible d’obtenir 

des greffons osseux allogéniques ostéoinducteurs de cette manière, ces derniers étant très 

utilisés notamment en Amérique du Nord[167]. La déminéralisation présente aussi l’avantage 

de pouvoir « modeler » les greffons allogéniques ainsi traités. En effet, l’élimination de la trame 

minérale du tissu permet d’obtenir des greffons injectables ou sous forme de pâte, épousant la 

forme des défauts à combler, plus facile d’utilisation qu’un amas de granules par exemple. 

En revanche, les greffons osseux déminéralisés vont perdre totalement leurs propriétés 

mécaniques, leurs applications seront donc différentes des blocs solides, à moins d’être utilisés 

en association avec ces derniers. Il a aussi été décrit que la teneur en facteurs de croissance de 

la matrice osseuse et leur libération après déminéralisation est variable, et tributaire de la qualité 

du tissu initial et par extension de l’individu donneur[168,169]. Enfin, la revendication 

réglementaire de l’ostéoinductivité, requiert sa démonstration dans chaque lot de greffon, 

augmentant drastiquement leurs coûts. 

 

III.4. Délipidation et fluides supercritiques 

Comme évoqué, l’étape critique du nettoyage des têtes fémorales est l’élimination des 

lipides afin de favoriser la pénétration des solvants aqueux préservant la matrice osseuse, les 

solvants organiques agressifs classiquement utilisés ou les solvants aqueux à haute pression 

abimant la structure osseuse. Afin d’éliminer efficacement les lipides sans endommager le tissu 

osseux, un procédé de nettoyage utilsiant le dioxyde de carbone supercritique (CO2-SC), décrit 

dans le brevet WO2005082432 (A1), a été et développée par la banque de tissu BIOBank pour 

être appliquée au tissu osseux humain sous le nom de procédé Supercrit® [170]. Ce procédé de 

nettoyage associe séquentiellement une délipidation au dioxyde de carbone à l’état 
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supercritique, puis une élimination des protéines extra matricielles résiduelles à la soude, 

peroxyde d’hydrogène, et éthanol[170]. 

 

III.4.a. Les fluides supercritiques 

L’état supercritique d’un fluide est atteint lorsqu’il est comprimé au-delà de sa « pression 

critique » et que sa température est supérieure à sa « température critique », ces valeurs étant 

dépendantes de chaque fluide (Table 5). 

Cet état de la matière a été décrit pour la première fois par Charles Cagniard de La Tour 

en 1822 décrit comme : 

« … un état intermédiaire de vapeur extrêmement comprimée, ou de vapeur coulante, si 

l’on peut parler ainsi. »[171,172] 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

En effet, les propriétés physiques d’un fluide dans son état supercritique sont 

intermédiaires, ou plutôt additionnelles, entre celles d’un liquide et celle d’un gaz, ayant une 

densité proche de celle d’un liquide mais diffusant comme un gaz. Les fluides supercritiques 

ont donc conjointement un pouvoir de diffusion et de dissolution très élevé, leur caractère 

Température critique 

(°C)

Pression critique 

(Bar)

Dioxyde de carbone 

(CO2)
31,06 73,83

Monoxyde de 

carbone (CO)
-140,23 34,99

Eau (H2O) 373,95 220,64

Dioxygène (O2) -118,57 50,43

Diazote (N2) -146,95 34

Dihydrogène (H2) -239,96 13,13

Table 5 : Températures et pressions critiques de quelques fluides courants[165]. 
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hydrophile ou hydrophobe dépendant de la nature du fluide. Ce caractère hydrophile ou 

hydrophobe d’un fluide supercritique peut être différent de ses autres états, l’eau supercritique 

étant par exemple apolaire. 

La haute diffusion et le fort pouvoir solvant des fluides supercritiques sont largement 

exploités, depuis les années 1970s-1980s, dans de nombreuses applications, par exemple en 

électronique pour nettoyer des composants, en agro-alimentaire et dans l’industrie 

pharmaceutique pour extraire ou précipiter des composés[173–177]. 

 

III.4.b. Le dioxyde de carbone supercritique 

L’état supercritique du dioxyde de carbone est très facilement atteignable ayant une 

température critique d’environ 31°C et une pression critique de 73.8 bar (Table 5, Fig. 17) ; à 

titre d’exemple, la pression contenue dans une bouteille de plongée varie entre 150 et 300 bar. 

Le CO2-SC permet donc de travailler à des températures faibles, très utile sur des composés 

thermosensibles comme les tissus biologiques. De plus le CO2-SC ne laisse pas de résidus 

toxiques dans les éléments extraits ou nettoyés. Il possède aussi un puissant pouvoir solvant 

apolaire et peut être séparé des éléments extraits par une simple diminution de pression, faisant 

retourner le CO2 dans son état gazeux. Voilà pourquoi le CO2-SC est aujourd’hui largement 

utilisé en agro-alimentaire (extraction de caféine, d’arômes (ail, aneth…), de nicotine, 

vitamines liposolubles…), ainsi qu’en biochimie et dans l’industrie pharmaceutique 

(purification d’antibiotiques, acides organiques, extraits de plantes, stéroïdes, élimination de 

solvants organiques…)[176–178]. 

Le pouvoir solvant apolaire du CO2-SC est aussi utilisé pour le nettoyage de composés 

électroniques, notamment l’élimination des lipides, et plus récemment la synthèse, le nettoyage 

et la stérilisation de dispositifs médicaux[174,179–182]. En effet, les propriétés de stérilisation 

du CO2-SC ont été clairement démontrées sur des biofilms bactériens, et certains 
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virus[180,183,184]. D’autres applications dans le domaine biomédical ont vu le jour, comme 

la stérilisation d’implants dentaires et d’hydrogels mais aussi la décellularisation de tissus 

(aorte, cornée, tendons)[179,185–187]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 17 : Diagramme pression-température du dioxyde de carbone (CO2) [166]. 
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III.5. Les greffons osseux BIOBank 

Le procédé de délipidation des têtes fémorales Supercrit® se base donc sur l’utilisation de 

CO2-SC afin d’éliminer les lipides dans la matrice osseuse[188–192]. Cette délipidation (Fig. 

18) autorise ensuite l’élimination des protéines et débris cellulaires extra matriciels résiduels à 

l’aide de solvants aqueux doux comme de la soude et de l’eau oxygénée (Fig. 19). Ce procédé 

n’altérant pas le tissu osseux, les têtes fémorales ainsi traitées conservent leur propriétés 

mécaniques, même après leur stérilisation terminale aux rayons gamma[193–195]. Les greffons 

taillés dans les têtes fémorales peuvent donc être utilisés en chirurgie reconstructrice en zone 

porteuse (blocs, coins, angles…) ou bien broyés (copeaux, poudres…) si la conservation des 

propriétés mécaniques n’est pas nécessaire (Fig. 20). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 18 : Représentation schématique du procédé de délipidation des 

têtes fémorales au CO2-SC [189]. 



Partie 1 – Chapitre III. Atteintes squelettiques, biomatériaux et greffes osseuses 

 

55 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 19 : Étapes de nettoyage des têtes fémorales par le procédé Supercrit®. De gauche à droite : hémi 

tête native, délipidée, puis nettoyée [189]. 

Figure 20 : Exemples de greffons osseux allogéniques BIOBank, de la 

tête fémorale entière à la poudre fine [189]. 



Partie 1  – Objectifs de la thèse 

 

56 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Objectifs de la thèse 

  



Partie 1  – Objectifs de la thèse 

 

57 

 

Ce travail de thèse porte sur la caractérisation et l’amélioration des propriétés de 

formation osseuse (autrement dit d’ostéoformation ou encore régénératrices) d’un nouveau 

greffon osseux allogénique sous forme de pâte. Cette pâte d’os se compose de grains 

partiellement déminéralisés, avec un cœur minéralisé entouré de matrice osseuse déminéralisée. 

Les grains de ce greffon baignent dans une gélatine résultant de la dénaturation de la matrice 

osseuse, principalement donc de collagène de type I dénaturé. 

Cette pâte a été développée en réponse au besoin de greffons et substituts de greffes 

osseuses faciles à manipuler pour des utilisations dans des défauts osseux complexes ou difficile 

d’accès. Ces problématiques se rencontrent tout particulièrement en comblement d’alvéoles 

dentaires post-extractionelles, comblements sinusiens, et autres interventions de reconstruction 

osseuse en chirurgie orale et crânio-maxillo-faciale. En effet, dans ces applications la facilité 

d’usage des greffons et substituts de greffes est un facteur majeur pour limiter le temps 

opératoire, au bénéfice du patient et du chirurgien. 

La première partie de ce manuscrit rappelle quelques généralités sur le squelette, ses 

modes de régénération, ainsi que les biomatériaux de reconstructions et greffes osseuses.  

La deuxième partie de ce document présente les résultats expérimentaux de la 

caractérisation et l’amélioration in vitro et in vivo des propriétés régénératrices de la pâte 

osseuse allogénique BIOBank. Ceci en comparaison avec une poudre d’os allogénique avant sa 

déminéralisation partielle, utilisée comme matière première pour la fabrication de la pâte 

osseuse. Les résultats de la caractérisation sont présentés dans l’article expérimental : 

« A partially demineralized allogeneic bone substitute: in vitro osteogenic potential and pre-

clinical evaluation in two different intramembranous bone healing models. »  

(Tournier et al. Biomaterials, soumis) 
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Sont décrits par la suite les résultats sur la recherche de l’optimisation des propriétés 

ostéogéniques de la pâte osseuse grâce à son association avec des nanoparticules 

d’hydroxyapatite. 

Ce manuscrit se termine à travers des conclusions générales, ainsi que des perspectives 

quant à la portée du travail effectué. 

 

 

 

 

 

Des visualisations de la poudre et de la pâte d’os allogénique BIOBank sont disponibles à 

l’adresse suivante :  

 

 

 

https://uncloud.univ-nantes.fr/index.php/s/fW9dRSoPTCPTAaw 
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Chapitre I. Caractérisation des propriétés ostéogéniques 

de la pâte osseuse  
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Rationnel de l’étude 

La banque de tissu BIOBank a développé un nouveau greffon osseux allogénique sous 

forme de pâte, tout d’abord pour répondre à un besoin de pratique clinique. Ce besoin s’exprime 

principalement à travers la demande de substituts osseux et de greffons faciles et rapides à 

utiliser, pour le bénéfice du patient et du clinicien. Ces biomatériaux pratiques d’utilisation sont 

développés dans l’optique de remplacer les substituts osseux sous forme de poudre ou de 

granules. 

Les greffons osseux malléables ou injectables existants (Table 6) sont fabriqués à partir 

de matrice osseuse déminéralisée (DBM), à laquelle peut être ajouté un autre composé 

(glycérol, gélatine, alginate, sulfate de calcium…). Ce composé additionnel sert généralement 

à améliorer les propriétés de malléabilité ou d’ajouter une phase minérale au produit fini. 

Néanmoins, aucun substitut osseux n’est constitué de tissu allogénique partiellement 

déminéralisé, sans aucun ajout de matière exogène. 
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La pâte osseuse développée par BIOBank quant à elle est composée de grains de poudre 

d’os allogénique partiellement déminéralisés entourés de collagène de type I dénaturé. Le 

procédé de fabrication de la pâte osseuse développée par BIOBank est décrit dans le brevet  n° 

WO 2015/162372 A1 [196]. Sa matière première est une poudre d’os allogénique spongieuse, 

corticale ou cortico-spongieuse (0,3-1mm) obtenue après broyage de têtes fémorales humaines 

nettoyées (Cf. III.5). Cette poudre d’os est plongée dans un bain d’acide chlorhydrique afin 

d’éliminer une partie de la matrice minérale des grains, le traitement acide permettant de mimer 

Table 6 : Exemples de quelques sustituts osseux injectables ou malléables naturels à 

base de matrice osseuse déminéralisée. Modifié d’après [159]. 
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la déminéralisation de la matrice osseuse médiée par les ostéoclastes dans la lacune de Howship. 

La solution acide est neutralisée avant la déminéralisation complète des grains de poudre, ces 

derniers conservant donc une partie de leur matrice osseuse minéralisée en leur centre (Fig. 21). 

Les grains de poudre partiellement déminéralisés (PPD) sont ensuite hydratés puis chauffés à 

121°C en autoclave. Cette étape de chauffage transforme une partie de l’enveloppe externe des 

grains de PPD hydratés en gélatine (le collagène de type I dénaturé), enveloppant les grains et 

remplissant les espaces entre ces derniers pour obtenir une pâte malléable prête à l’emploi. Le 

passage à l’autoclave permet aussi la stérilisation de cette pâte. Le greffon final est donc une 

pâte malléable, pouvant s’extruder à travers une seringue par exemple, conservant ces 

propriétés de malléabilité à 37°C, lui permettant de s’adapter aux formes irrégulières des défauts 

osseux dans lesquels elle est placée. De plus, cette pâte est prête à l’emploi et rapide à utiliser, 

ne requérant pas d’ajout de substance, de mélange, d’hydratation ou d’incubation avant son 

utilisation. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Figure 21 : Aspect de la poudre (a-c) et de la pâte (d-f). (a,d) Observations en microscopie optique à l’air, barres 

d’échelles : 500µm. (b,c,e,f) Observations au microscope électronique à balayage, barres d’échelles : 100µm (b,e), 

20µm (c,f). 
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Cette pâte osseuse a aussi été développée dans l’optique de pallier les défauts de 

régénération osseuse des allogreffes minéralisées (tels que la poudre d’os avant sa 

déminéralisation partielle) ainsi que des allogreffes totalement déminéralisées. En effet, comme 

évoqué dans le paragraphe III.3.e de ce manuscrit, les allogreffes non déminéralisées agissent 

uniquement par ostéoconduction (limitant l’efficacité thérapeutique dans les zones difficiles à 

régnérérer), alors que les allogreffes totalement déminéralisées peuvent agir via ostéoinduction 

avec néanmoins des résultats variables entres les sources d’allogreffes, les individus donneurs, 

et les procédés de préparation. 

L’innovation dans la fabrication de cette pâte osseuse allogénique réside dans la 

conservation d’une fraction minérale au cœur des particules du greffon, et la génération d’un 

liant aux particules sans ajout de matière exogène, naturelle ou synthétique. Néanmoins, 

l’autoclavage de la pâte, devrait abolir les propriétés d’ostéoinduction de ce greffon, les facteurs 

de croissance de la matrice osseuse libérés lors de la déminéralisation étant thermolabiles. 

L’objectif de ce travail était de caractériser les propriétés régénératrices 

(d’ostéoformation) de cette pâte osseuse allogénique développée par BIOBank, en utilisant 

comme comparateur la poudre d’os allogénique avant sa déminéralisation partielle. 

Cette analyse des propriétés de repousse osseuse s’est d’abord effectuée in vitro, en 

plaçant au contact des greffons des cellules stromales mésenchymateuses humaine provenant 

de moelle osseuse (hBM-MSC). La viabilité et l’adhésion de ces cellules ont été tout d’abord 

évaluées afin d’estimer si le procédé de préparation de la pâte osseuse avait des conséquences 

sur le comportement de ces cellules à son contact. Nous savons en effet que l’adsorption ou la 

libération de molécules (ions, protéines…) peut influer sur le comportement de cellules au 

contact ou à distance de biomatériaux en fonction de leurs procédés de fabrication. De plus, 

l’autoclavage de la PPD afin de générer la pâte osseuse peut modifier la chimie de surface des 

particules du greffon et ainsi altérer l’interaction des cellules à leur contact. Par la suite, nous 
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avons mesuré l’activité de la phosphatase alcaline (ALP) dans ces cellules cultivées en absence 

ou présence de facteurs ostéogéniques. Cette enzyme est impliquée dans le processus de 

minéralisation de la matrice osseuse, en hydrolysant du pyrophosphate inorganique (PPi) en 

phosphate inorganique (Pi) pour la formation des cristaux d’hydroxyapatite. La modification 

de l’activité de cette enzyme est donc un indicateur de la capacité des cellules à minéraliser leur 

matrice et de ce fait à former un tissu osseux[197–200]. Pour finir avec les études in vitro sur 

cette pâte, nous avons obtenus des monocytes humains circulants isolés de sang grâce à la plate-

forme « Développement et Transfert Clinique » de l’Hôpital de Nantes (DTC,  CIC 

Biothérapies 0503) et une collaboration avec le  CRCINA (Centre de Recherche en 

Cancérologie et Immunologie Nantes-Angers). L’effet de la pâte sur le phénotype pro- ou anti-

inflammatoire de ces monocytes a été évalué, l’inflammation et sa modulation jouant un rôle 

primordial dans la régénération osseuse (Cf. II.3).  

Par la suite, l’effet régénératif de la pâte a été évalué in vivo, dans deux modèles de 

régénération osseuse intramembranaire dans la calvaria de rat, tout d’abord en régénération 

osseuse guidée (ROG), puis dans des défauts osseux de taille critiques (Fig. 22).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

b 

a 

Figure 22 : Description du mode opératoire des modèles animaux utilisées dans cette étude. (a) ROG, (b) défauts 

critiques. 
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Le choix du site opératoire, la calvaria de rat, a tout d’abord été fait sur la base de son 

mode de régénération intramembranaire (Cf. II.1) qui est identique à l’ossification des os de la 

mâchoire et de la plupart des os maxillo-faciaux chez l’humain. En effet, la malléabilité de la 

pâte osseuse la rend particulièrement intéressante pour des comblements osseux difficiles 

d’accès ou irréguliers, comme dans des défauts mandibulaires et maxillo-faciaux. Le choix de 

l’espèce (Rattus norvegicus) s’est effectué grâce à la taille des animaux, ayant un crâne 

suffisamment large pour effectuer plusieurs défauts osseux de taille conséquente par animal, 

contrairement à des souris. Ces animaux sont en outre robustes, récupérant très rapidement 

après une opération et une anesthésie générale, avec peu de complications per- et post-

opératoires. De plus, notre laboratoire possède les compétences techniques et un recul 

scientifique sur l’utilisation de ces animaux dans de nombreux modèles[201–208]. Enfin d’un 

point de vue logistique, ce sont des animaux dociles, faciles à héberger et à bas coûts, en 

comparaison à des espèces de lagomorphes par exemple. 

Les deux modèles de régénération osseuse (ROG et défauts critiques) diffèrent 

uniquement par la pose d’une membrane recouvrant les défauts pour le modèle de ROG. Cette 

procédure se base sur l’exclusion par une barrière physique des cellules provenant des tissus 

mous alentours, tels que les fibroblastes, afin de les empêcher de remplir l’espace du défaut 

osseux et laisser le champ libre aux cellules progénitrices. De nombreuses membranes de ROG 

existent en fonction de leurs caractéristiques (rigidité, résorption…). Les membranes de 

polytétrafluoroéthylène (PTFE) sont largement utilisées en ROG en territoire oraux et maxillo-

faciaux, c’est pourquoi nous avons choisi ce type de membrane dans notre modèle[209–211]. 

Cette première étude in vivo dans un modèle de ROG a servi à démontrer que la repousse 

osseuse est capable de s’effectuer au contact de la pâte osseuse. 
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Le modèle de défaut critique quant à lui, nous a permis d’apprécier le potentiel de 

régénération osseuse de la pâte dans des conditions beaucoup moins favorables à la repousse 

osseuse. En effet, la calvaria de rat est une zone peu vascularisée et sans moelle osseuse (chez 

des rats de 8 semaines) donc une proximité pauvre en cellules ostéoformatrices, progéniteurs et 

facteurs de croissance. Dans ce modèle, le potentiel ostéoconducteur seul d’un biomatériau ne 

suffit pas à générer une repousse osseuse suffisante pour cicatriser les défauts, comme démontré 

dans la littérature avec des comblements de clavaria par des substituts osseux synthétiques 

comme des phosphates de calcium biphasiques (BCP)[201,202]. 

 

 

Article expérimental 

Les résultats expérimentaux obtenus sont décrits dans l’article suivant : 

"A partially demineralized allogeneic bone substitute: in vitro osteogenic 

potential and pre-clinical evaluation in two different intramembranous bone 

healing models." 
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ABSTRACT 

 

Autologous bone grafts continue to be the gold standard for bone augmentation procedure in 

case of large bone defects when the tissue fails to self-repair. However, to overcome the 

numerous drawbacks of autologous bone grafts, allogeneic bone has been used extensively for 

decades as a reliable alternative. In this study, we assessed the regenerative potential of a 

partially demineralized allogeneic bone paste that combines rapidity and ease of use. In vitro, 

this bone paste maintained the viability, allowed for better adhesion, and resulted in higher 

alkaline phosphatase activity in primary human bone marrow mesenchymal stromal cells 

(hBM-MSC) compared to an allogeneic bone powder before its partial demineralization (the 

entity from which the bone paste is derived). Moreover, the bone paste was able to induce a 

pro-regenerative phenotype in human monocytes in a pro-inflammatory environment compared 

to the bone powder. In vivo, the bone-forming ability of the paste was evidenced by three-

dimensional radiological quantification, histological and immunohistochemical observations in 

a guided bone regeneration model, and in a critical size defect model in rat calvaria. To our 

knowledge, this study is the first to demonstrate the regenerative potential of a moldable 

partially demineralized allogeneic bone paste. 
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Allogeneic bone, MSC, calvaria, macrophage polarization 
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1. Introduction 

  

 Bone tissue is well known to exhibit a capacity for self-healing. However, bone grafts 

and substitutes are required to heal complex or large bone defects. Two million bone grafts are 

performed annually worldwide in numerous surgical applications such as the treatment of 

deformities, traumatisms, non-union fractures, or pre-implant dental surgeries[1,2]. In these 

clinical contexts, autologous bone grafts remain the gold standard. This reference technique has 

a high success rate as a result of the combination of osteoconductivity (the ability to provide a 

structural support for bone regrowth), osteogenicity (the promotion of osteoblastic 

differentiation of progenitors cells), and osteoinductivity (the induction of bone growth in large 

bone defects or heterotopic site mainly thanks to growth factors in the bone and marrow 

environment)[3–6]. However, the success of autologous bone grafts remains dependent on the 

donor site and the graft indication[4]. Despite its many advantages, this reference technique 

also suffers from numerous serious per- and post-operative drawbacks. Among these, the 

potential donor site morbidities (e.g., pain, hematoma, blood loss, nerve injury, the risk of bone 

fracture[3,4,7–18]), the additional operative time, the limited available bone (e.g., iliac crest, 

calvarial bone), and the occasional need for a second surgical team are the main limitations of 

this procedure. To overcome these limitations, several alternatives such as bone substitutes and 

xenogeneic or allogeneic bone grafts have been considered. 

 Allogeneic bone is reliable and has been used extensively for decades as an alternative 

to autologous bone grafts [19–21]. The use of allogeneic bone has several advantages over 

autologous bone. The amount of allogeneic bone is virtually unlimited, and it can be obtained 

in various sizes and shapes (blocks, blades, paste, putty, powder, chips, injectable, etc.). The 

duration of the surgery is shortened without the need for a bone harvesting procedure. 

Moreover, allogeneic bone grafts exhibit the same bone healing capacities as autografts in 

multiple indications such as pre-implant dental surgery (sinus floor augmentation[22,23]), 

orthopedic surgery (acetabular grafting[24]), and spine surgery (cervical fusion[5]). 

Consequently, allogeneic bone grafts are increasingly being used over autologous bone grafts. 

 Femoral heads are a widely used source for allogeneic bone, and they can be harvested 

after a total hip replacement from living donors. Over the years, many improvements have been 

made in terms of the production, preservation, and storage of femoral heads[9,25,26]. The main 

challenges with allograft preparations lie with ensuring their microbial safety and 

immunotolerance[27]. Therefore, in order for bone allografts to be entirely safe, the cleaning 

process needs to remove all of the cells, debris, and extracellular matrix proteins and 

peptides[1]. Although such cleaning procedures abolish the osteogenic properties of the grafts, 

and they alter the bone matrix structure, they do allow their osteoconductivity to be maintained. 

Moreover, depending on the demineralization processes, osteoinductivity can be obtained by 

demineralization of the bone matrix, assuming that the growth factors in the bone matrix are 

preserved[9,26,28–31]. In light of the need to handle bone grafts in irregular or hard-to-reach 

areas, especially in craniomaxillofacial bone surgery or in pre-implant dentistry, a ready-to-use, 

easy-to-handle, extrudable, and moldable human bone graft for bone regenerative medicine has 

been developed (BIOBank, France)[32]. This allogeneic bone paste is made of partially 

demineralized bone powder particles, comprising a mineral core surrounded by a demineralized 

bone matrix, engulfed in a collagen-rich gelatin, that does not require any mixing, rehydration, 

or reconstitution prior to its use. Such a bone paste could replace the bone substitutes in powder 

forms if it exhibits at least a similar bone regenerative capacity. Investigation of the regenerative 

properties of such a graft is, therefore, of considerable relevance to the maxillofacial 

applications. In this context, the present work was aimed at providing a thorough assessment of 

the bone healing capacity on this allogeneic bone paste compared to an allogeneic bone powder 

before its partial demineralization. 
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In this study, we investigated in vitro the effect of the bone paste on the viability, 

adhesion, and alkaline phosphatase activity of primary human bone marrow mesenchymal 

stromal cells (hBM-MSC) as well as the polarization of primary human monocytes isolated 

from circulating blood. We also assessed and confirmed the in vivo regenerative properties of 

this innovative bone paste in two preclinical models of intramembranous bone healing. A 

guided bone regeneration and a critical size defect model in rat calvaria were used to simulate 

healing in oral and maxillofacial defects such as dental post-extraction and jaw surgeries. 
 

2. Materials and Methods 

 

2.1. The process to obtain the bone paste 

The allogeneic bone powder and bone paste from donor pools were obtained from 

BIOBank, France. Briefly, human femoral heads were harvested from living donors who had 

undergone a total hip replacement surgery. Cleaning of the femoral heads was ensured by 

supercritical CO2 extraction followed by successive immersions in H2O2, NaOH, and EtOH, 

leaving the bone matrix defatted, virally inactivated, and unaltered (Supercrit® process)[33–

36]. The bone powder (0.3 to 1 mm in diameter, Fig. 1) was obtained from crushed femoral 

heads. In order to obtain a bone paste, this bone powder was partially demineralized with HCl. 

It was then hydrated with water to make it an injectable preparation and heated (121 °C) to 

ensure partial transformation of the outer demineralized collagen of the particles into gelatin 

and simultaneous sterilization of entire bone graft (patent N°WO2015/162372 A1)[32]. 

The bone paste is cohesive in both air (Fig.1b, e) and water (Fig.1d, f) and is composed 

of particles consisting of a mineralized core (Fig. 1f, black arrows) surrounded by 

demineralized bone matrix (Fig. 1f, white arrows) engulfed in type I collagen-rich gelatin (from 

type I collagen naturally present in the bone matrix). The bone and paste in air and in water 

were imaged with transmitted light (Leica DM12 LED, Wetzlar, Germany) or with reflected 

light (Leica M125). For all of the X-ray micro-computed tomography (µCT), the samples were 

scanned with a SkyScan-1072 (Bruker, Billerica, USA) under the following conditions: 70 kV, 

142 µA, resolution = 18µm, single 360° scan, Al 0.5mm filter, averaging frames = 4, rotation = 

0.710°. A three-dimensional dataset was reconstructed with NRecon software (Micro Photonics 

Inc, Allentown, USA). For scanning electron microscopy (SEM) imaging, the samples were 

sputtered with a gold plasma (Sputter Coater Desk V Denton Vacuum, Moorestown, USA) and 

placed in the void chamber of the electron microscope (Zeiss, Oberkochen, Germany). All of 

the images were taken using a secondary electron detector set at 10 kV. 

 

2.2. Effect of the bone powder and the bone paste on the behavior of human bone marrow 

mesenchymal stromal cells (hBM-MSC) 

hBM-MSC from two independent donors (one male and one female) (PromoCell, 

Heidelberg, Germany) were cultured in 75 cm² culture flasks (Corning, USA) with 10 mL of 

PromoCell Growth Medium supplemented with 1% penicillin-streptomycin (P/S) (Invitrogen, 

Paisley, UK) changed every other day, in a humidified atmosphere at 37 °C, 5% CO2 (Air 

Liquide, Paris, France). The cells were passaged when they reached 70-80% confluency. The 

cells were always used between passages 2 and 5. 

For the viability test, hBM-MSC were seeded in 96-well plates (Corning, Avon, France) 

at 1×104 cells/cm² in culture medium (DMEM/Ham’s F12 (1:1), high glucose, GlutaMAX 

(Thermo Fisher Scientific) with 15% fetal calf serum (FCS, Dominique Dutscher, Brumath, 

France) and 1% P/S, and then incubated in a humid atmosphere at 37 °C, 5% CO2 for 24 h. The 

powder was rehydrated with 1X PBS (0.6 mL/cc) for 10 min prior to the experiment. The bone 

powder or the bone paste (0.05 cc/well, 26 and 37 mg, respectively) were added to 2D adherent 

cells. After 1, 2, and 4 days, the DNA content of the cells (which correlates with the cell 
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number) was measured with Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA Reagent (Thermo Fisher 

Scientific) according to manufacturer’s instructions. 

For the adhesion assay, the bottoms of 24-well plates (Ultra-Low Attachment Surface, 

Corning) were covered with the bone powder or the bone paste (0.125 cc/well, 66 and 93 mg, 

respectively). One milliliter of proliferative medium was added to each well and the plates were 

incubated in a humid atmosphere at 37 °C, 5% CO2 for 24 h. The medium was then removed 

and 1×105 hBM-MSC were seeded in each well. After 1 h, 3 h, and 6 h of contact between the 

hBM-MSC and the bone powder or the bone paste, the cells were rinsed extensively with 1X 

PBS at 37 °C to remove the non-adherent cells. The DNA in the adherent cells in contact with 

the bone powder or the bone paste was measured as described above, and then normalized to 

the surface of the particles measured by µ-CT. For confocal imaging, the cells were fixed in 4% 

paraformaldehyde (PFA) for 20 min, then permeabilized with Triton X-100 (1% in PBS) for 10 

min at room temperature. The adherent cells were then labeled with Phalloidin-Alexa Fluor® 

568 (1:200, Thermo Fisher Scientific) in 1X PBS at room temperature for 1 h, and the nuclei 

stained with Hoechst 33258 (1:50,000, Thermo Fisher Scientific) for 15 min at room 

temperature. The cell samples were imaged using a confocal microscope (A1RS, Nikon, 

Champigny sur Marne, France). 

 For the ALP activity assay, the bone powder and the bone paste were placed in low-

binding 24-well plates as described above. The culture medium was removed and 1×105 hBM-

MSC were seeded in each well. After 48 h, the medium was changed or replaced with culture 

medium with or without osteogenic factors (50 µM ascorbic acid (Thermo Fisher Scientific), 

10 mM β-glycerophosphate (Thermo Fisher Scientific), and 100 nM dexamethasone (Thermo 

Fisher Scientific)). The medium was changed every other day for 14 or 21 days. The ALP 

activity was measured with an Alkaline Phosphatase Substrate kit (Bio-Rad, Hercules, USA) 

and the total protein content was measured using a BCA protein assay kit (Thermo Fisher 

Scientific) according to manufacturer’s instructions. The results were then expressed as nmol 

pNP/µg protein/min. 

 

2.3. Monocyte/macrophage polarization 

Monocytes and human serum (HS) from circulating blood were obtained from the 

clinical transfer platform of Nantes Hospital (PF DTC, CIC 0503). Monocytes were seeded in 

12-well plates at a density of 1.25×106 cells in 2.5 mL of culture medium (RPMI 1640, Thermo 

Fisher Scientific), 8% HS, 2 mM L-glutamine, 100 IU/mL penicillin, and 0.1 mg/mL 

streptomycin). To induce pro-inflammatory “M1-like macrophages”, the medium was 

supplemented with GM-CSF (granulocyte-macrophage colony-stimulating factor) at 20 ng/mL 

(CellGenix GmbH, Freiburg im Breisgau, Germany), while to induce pro-regenerative “M2-

like” macrophages, the medium was supplemented with M-CSF (macrophage colony-

stimulating factor) at 50 ng/mL (Isokine, Kopavogur, Iceland), for 3 days as previously 

described[37]. The cells were cultured in contact with the bone powder, the bone paste (0.125 

cc/well, 66 and 93 mg, respectively), or without contact as a control. After 3 days, 

lipopolysaccharide (LPS) (Sigma-Aldrich, St Louis, USA) at 200 ng/mL was added to all of 

the wells and the total RNA was extracted after 6 hours. 

The total RNA was prepared with TRIzol Reagent (Thermo Fisher Scientific), followed 

by Nucleospin XS RNA columns (Macherey-Nagel, Hoerdt, France) according to the 

manufacturer’s instructions. A 0.5 μg quantity of the total RNA was reverse transcribed and 

analyzed using a Bio-Rad CFX96 detection system using SYBR® Select Master Mix (Thermo 

Fischer Scientific). The relative mRNA expression was normalized to the expression of the 

B2M and PPIA housekeeping genes and calculated using the 2-∆∆Ct method with Bio-Rad CFX 

Manager software. The primer sequences and the names of the target and the housekeeping 

genes are indicated in Table 1. 
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Gene Common name Primer names/sequence Supplier 

IL-12 Interleukin 12 QT00000364 Qiagen 

IL-6 Interleukin 6 QT00083720 Qiagen 

TNF-α 
Tumor necrosis 

factor alpha 
QT01079561 Qiagen 

TGF-β 
Transforming 

growth factor beta 
QT00000728 Qiagen 

IL-10 Interleukin 10 QT00041685 Qiagen 

VEGF-A 
Vascular endothelial 

growth factor A 

F: 5' GCTGTCTTGGGTGCATTGGA 
Eurofins 

R: 5' ATGATTCTGCCCTCCTCCTTC 

B2M Beta2-microglobulin 
F: 5' CCTGGAGGCTATCCAGCGTA  

Eurofins 
R:5' GGATGACGTGAGTAAACCTGAATCT 

PPIA 
Peptidyl prolyl 

isomerase A 

F: 5' GTCAACCCCACCGTGTTCTT 
Eurofins 

R: 5' CTGCTGTCTTTGGGACCTTGT 

 
Table 1: Targets, primer names, and sequences used for the RT-qPCR analysis of mRNA expression in human 

monocytes/macrophages. F: forward, R: reverse. 

 

 

2.4. In vivo analyses 

2.4.1. Animals and ethical aspects 

All of the procedures involving animals were conducted in accordance with the 

institutional guidelines of the European and French Ethics Committee and approved by the local 

ethics committee (CEEA.Pdl.06) (agreement n° 2016111513349765 / APAFIS 8560 and 

201802021521 / APAFIS 15410). A concerted effort was made to minimize physical and 

psychological suffering and to reduce the number of animals used. Seven-week-old syngeneic 

male Lewis rats were purchased from an approved breeder (Charles River, Écully, France). 

 

2.4.2. Surgical procedures 

The animals were allowed to acclimate for a week at the animal facility before the 

surgery. The acclimated animals were anesthetized by inhalation of a 4% air/isoflurane 

(Centravet, Dinan, France) mixture in a closed induction chamber. Throughout the surgical 

procedures, the animals were placed on a heating carpet, and the anesthesia was maintained 

with an air/isoflurane mixture (2% isoflurane) through an inhalation mask. The operating site 

(the top of the skull) was shaved and the skin was cleaned with sterile water and iodized 

polyvidone (Betadine (Centravet)). Preoperative analgesia was performed by a subcutaneous 

injection of lidocaine (Xylocaine (Centravet)) at 5 mg/kg on the shaved and cleaned area, and 

subcutaneous injections of buprenorphine (Buprecare (Centravet)) at 0.02 mg/kg and 

meloxicam (Metacam (Centravet)) at 1 mg/kg in the back of the rats. After several minutes (for 

the lidocaine to take effect), the skin and periosteum were incised and pushed back on the sides. 

A full-thickness bilateral paramedian parietal craniotomy was performed using a 5-mm outer 

diameter trephine (two defects per rat). The defects were abundantly irrigated with saline 

solution to avoid cauterization of the edges of the defects by the trephine. Afterward, the defects 

were left unfilled as a negative control or filled with the bone powder (rehydrated with 0.9% 

NaCl (0.6 mL/cc) for 10 min) or the bone paste. The defects were covered with a 

polytetrafluoroethylene membrane to obtain a guided bone regeneration (GBR) model, or left 

uncovered to obtain a critical size defect model[38]. The skin was then sutured (5/0, non-



Partie 2 – Chapitre I. Caractérisation des propriétés ostéogéniques de la pâte osseuse 

 

6 

 

absorbable suture (Ethicon, Bridgewater, USA)) and the animals were returned to their cages 

with water and food ad libitum. The postoperative analgesia was provided by subcutaneous 

injection of buprenorphine at 0.02 mg/kg twice daily for 3 days and meloxicam at 1 mg/kg 

mixed in their water supply for 5 days. After 7 weeks for the GBR model, and after 3 or 7 weeks 

for the critical size defect model, the animals were euthanized in a CO2 enclosed chamber. The 

calvaria were collected using sharp scissors inserted through the foramen magnum and the 

skulls were cut following the temporal crest to the frontal bone, above the coronal suture. The 

calvaria were fixed in 4% PFA for 72 h and then stored in 70% ethanol. 

 

2.4.3. Radiological quantification 

All of the calvaria were scanned using µ-CT as mentioned above. The mineral volume 

(MV) within the tissue volume (TV) within the defects was quantified with the CTAn software. 

Tree-dimensional quantitative results were expressed as MV/TV (%) after 3 or 7 weeks. In 

order to assess the mineral volume augmentation during the regeneration, we measured the 

(MV/TV) 0 weeks in the defects after surgery in additional animals. MV/TV (fold change related 

to 0 weeks) were then expressed as (MV/TV) 3 or 7 weeks / (MV/TV) 0 weeks. 

 

2.4.4.  Histological and immunological analyses 

Fixed samples were dehydrated by means of a graded series of ethanol baths. Non-

decalcified bone specimens were infiltrated and embedded in Technovit 9100 New (Heraeus 

Kulzer, Les Ulis, France). For each sample, a frontal section was performed through the defects 

of each explant using a circular diamond saw (Leica) and serial 7-μm sections were cut using a 

hard tissue microtome (Polycut, Leica). The sections were stained with Movat’s pentachrome 

(Thermo Fisher Scientific) and scanned with a slide reader (NanoZoomer®, Hamamatsu 

Photonics, Hamamatsu City, Japan). 

Single immunostaining was performed with three antibodies (anti-CD68: 1:500 

ab125212, anti-CD163 (scavenger receptor): 1:2,000 ab182422, or anti-iNOS (inducible nitric 

oxide synthase): 1:250 ab15323 (Abcam, Cambridge, UK). The labeling was visualized with a 

horse anti-rabbit peroxidase-conjugated antibody (Vector, Burlingame, USA) and 3,3–

diaminobenzidine (DAB) (Vector). The slides were counterstained with Mayer’s hematoxylin 

(Microm Microtech, Brignais, France). 

For double CD68/CD163 fluorescent labeling, the samples were processed as described 

above. The incubation with CD163 (1:2,000) was followed by incubation with a secondary 

antibody (Alexa Fluor® 568-conjugated goat anti-rabbit 1:200, ab17471). The CD68 (1:500) 

was then added, followed by Alexa Fluor® 488-conjugated goat anti-rabbit (1:200, ab150081 

(Abcam)). All of the slides were scanned with a slide reader (NanoZoomer®). 

 

2.4.5. Statistical analyses 

The statistical analyses were performed using GraphPad Prism 5.0 software (GraphPad, 

San Diego, USA). Statistical significance was determined using two-way ANOVA followed by 

Bonferroni's post-test for multiple group comparisons with different variables, or t-test for two-

group comparisons. Statistical significance was set at p < 0.05. Unless stated otherwise, the 

experiments were repeated at least three times. The results are presented as means ± the SEM.  



Partie 2 – Chapitre I. Caractérisation des propriétés ostéogéniques de la pâte osseuse 

 

7 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

Figure 1: Images of the bone powder and the bone paste particles. The bone powder exhibited angular particles, while the bone 

paste was composed of smoother particles with a mineralized inner core (white arrows) and an outer demineralized bone matrix 

(black arrows). µ-CT revealed denser samples for the bone powder compared to the bone paste. SEM images revealed the fibers 

of the bone matrix on the surface of the bone powder particles as well as the modified surface of the bone paste particles. The 

dashed yellow square indicates the magnified area. 
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3. Results 

 

3.1. Behavior of hBM-MSC in contact with the bone powder or the bone paste 
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Figure 2: Behavior of hBM-MSC cultured in contact with the bone powder or the bone paste. hBM-MSC were cultured in 

contact with the bone powder or the bone paste for 1, 3, and 6 h in low-binding dishes. (a) Representative confocal images of 

stained hBM-MSC. Red (phalloidin-AF568): F-actin, blue (Hoechst): nucleus. Scale bars: 100 µm (b) Quantification of the 

total DNA in hBM-MSC in contact with the bone powder or the bone paste. (c,d) hBM-MSC were grown with or without 

osteogenic factors for 14 and 21 days prior to SEM imaging (c), Scale bars: 20 µm, and ALP activity measurements (d). All of 

the results are expressed as the means ± the SEM (N = 3, n = 3; *: p < 0.05, **: p < 0.01 ***: p < 0.001) 

 

We first investigated the attachment of hBM-MSC in contact with the bone powder or 

the bone paste in a proliferative medium at short time points, as well as their osteogenic 

differentiation in longer-term culture on the surface of the bone powder or on the bone paste 

particles. 

We first labeled the cells with phalloidin-Alexa Fluor 568 (F-actin) and Hoechst 

(nuclei), and we used confocal imaging to determine their shape when in contact with the bone 

powder or the bone paste. When in contact with either graft, the hBM-MSC had similar round, 

spread out, or elongated shapes at all of the time points (Fig. 2a). The bone powder and the 

bone paste particles were visible as a result of their blue autofluorescence. Quantification of the 

DNA (ng DNA/cm²) revealed no difference after 1 h of contact. However, after 3 h and 6 h, the 

DNA quantifications were 60% and 70% higher, respectively, in the cells cultured in contact 

with the bone paste compared to the cells in contact with the bone powder (Fig. 2b). 

To determine whether the bone powder or the bone paste may affect the osteogenic 

differentiation of hBM-MSC, we cultured these cells in contact with the particles in medium 

with or without osteogenic factors for 14 and 21 days. As seen by SEM, the cells were able to 

colonize the bone powder and the bone paste particles with or without osteogenic factors, and 

they had elongated cellular bodies and cytoplasmic expansions (Fig. 2c, white arrows). 

Interestingly, cohesion with the bone paste particles allowed the cells to create a network from 

particle to particle, in culture or in osteogenic medium. at all of the time points (Fig. 2c). This 

phenomenon was not observed with the cells cultured in contact with the bone powder. 

Finally, to evaluate the osteogenic fate on the hBM-MSC cultured in contact with the bone 

powder or the bone paste, colorimetric assays were performed to measure the ALP activity in 

cell lysates. We found that the ALP activity was higher in the hBM-MSC cultured in contact 

with the bone paste compared to the cells in contact with the bone powder, both in proliferative 

and in osteogenic medium, after 14 and 21 days. Without osteogenic factors, the ALP activity 

was 3.3 and 2.7 times higher after 14 and 21 days, respectively (Fig. 2d). With osteogenic 

factors, the ALP activity was 7.3 and 4.6 times higher after 14 and 21 days, respectively (Fig. 

2d). 

Altogether, these data demonstrate that the bone paste is a better support for hBM-MSC 

osteogenic differentiation than the bone powder. 
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3.2. In vivo analysis – guided bone regeneration model 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3: Rat calvaria healing 7 weeks after surgery in a guided bone regeneration model. (a) Representative images of the 

reconstructed µ-CT acquisitions (yellow arrows: newly formed bone, white arrows: graft particles) and histological observation 

of the defects with Movat’s pentachrome staining of undecalcified 7-µm thick frontal sections. The control represents the 

defects with the GBR membrane without bone grafts (unfilled defects). Scale bars: 1 mm for the X-ray images, 250 µm for the 

histological full defects, and 100 µm for the histological magnification (dashed square). Dark yellow: collagen in the mature 

bone, light red: cytoplasm, dark red: osteoid borders, brown: nucleus. Ft: fibrous tissue, oc: osteocyte, nb: newly formed bone, 

vs: blood vessel, gr: graft. (b) Three-dimensional µ-CT quantitative analysis of the mineral volume (MV) within the tissue 

volume (TV) in the defects at the time of surgery (0w, baseline) and 7 weeks (7w) after surgery. (c) MV/TV (fold change from 

baseline) 7 weeks after surgery in the grafted defects. Results are expressed as the means ± the SEM (n = 6) *: p < 0.05, **: p < 

0.01, ***: p < 0.001) 
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To mimic clinical indications of guided bone regeneration (alveolar socket preservation, 

horizontal ridge augmentation), the ability of the bone paste and bone powder to support bone 

healing was first assessed in a GBR model in rat calvaria. 

The defects were histologically analyzed using Movat’s pentachrome staining of 

undecalcified sections. The histological analyses revealed the presence of a dark yellow tissue 

(Fig. 3a), indicative of collagen-rich bone, as observed in the native bone outside the defects. 

In the unfilled defects, the newly formed bone exhibited a collagen-rich matrix and a lamellar 

structure similar to the native bone tissue, with numerous osteocytes (Fig. 3a, oc) and a number 

of vessels (Fig. 3a, vs). A degree of fibrous tissue could be seen above the healed bone, and in 

the defects (Fig. 3a, st, unfilled, whole calvaria). However, none of the unfilled defects 

exhibited full bone regeneration 7 weeks post-surgery. In the defects implanted with the bone 

powder, the particles were still visible (Fig. 3a, gr) and recognizable based on their shape and 

the absence of osteocytes. The Movat’s pentachrome staining revealed the collagen-rich nature 

of the bone grafts (yellow matrix), which was identical to the native and the regenerated bone 

(Fig. 3a). Numerous osteocytes were also present in the collagen-rich matrix and layer-

organized bone tissue of the healed bone, which was similar to the native bone and the 

regenerated bone in the unfilled defect. For the bone paste, the particles inside the healed bone 

tissue were integrated perfectly into the newly formed bone (Fig. 3a, higher magnification). The 

defects grafted with the bone paste also exhibited collagen-rich mineralized tissue, osteocytes, 

and a number of vessels. 

The reconstructed µ-CT of the grafted defects revealed homogenous bone regrowth 

(Fig.3a, yellow arrows, Sup. Fig. 1a), thus confirming the histological results. In the unfilled 

defects, the bone regrowth was clearly centripetal from the edges of the defects (Fig.3a, Sup. 

Fig. 1a). Particles of bone powder and bone paste were present in the graft defects (Fig.3a, white 

arrows, Sup. Fig. 1a). The three-dimensional quantification of the MV/TV showed new bone 

formation in the unfilled defects (Fig. 3b). New bone formation was also observed in the groups 

filled with the bone powder and the bone paste (Fig. 3b) but the fold change was greater with 

the bone paste than with the bone powder (2.2 vs. 1.6, respectively) (Fig. 3c). 

Taken together, these data indicate that the bone paste induced a higher 

intramembranous bone regeneration in this GBR model compared to the bone powder.  
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3.3. In vivo analyses – critical size defect model 
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Figure 4: Rat calvaria healing after 3 and 7 weeks in a critical size defect model. (a,b) Representative images of the 

reconstructed µ-CT acquisitions (yellow arrows: newly formed bone, white arrows: graft particles) and histological staining of 

the defects 3 weeks (a) and 7 weeks (b) after implantation. Histological images were generated by Movat’s pentachrome 

staining of undecalcified 7-µm thick frontal sections. The control represents the defects that were left unfilled. Scale bars: 1 

mm for the µ-CT images, 250 µm for the full defects, 100 µm for the high magnification image (dashed square). Dark yellow: 

collagen in the mature bone, light red: cytoplasm, dark red: osteoid borders, brown: nucleus. St: soft tissue, oc: osteocyte, nb: 

newly formed bone, vs: blood vessel, gr: graft. (c) Three-dimensional µ-CT quantitative analysis of the mineral volume (MV) 

within the tissue volume (TV) in the defects after 0 weeks (baseline), 3, and 7 weeks of regeneration. (c) MV/TV (fold change 

from baseline) after 3 and 7 weeks in the graft defects. The results are expressed as the means ± the SEM (n= 6) **: p < 0.01, 

***: p < 0.001). 

Having demonstrated the bone-forming ability of the bone paste in an intramembranous 

GBR model, we embarked on a second set of animal experiments using a critical size defect 

model of intramembranous bone healing to determine whether similar results will be obtained 

than in the previous GBR model. This critical size defect model was used to assess the bone 

healing capacity of the bone paste without any covering membrane, i.e., its intrinsic 

regenerative properties. 

The histological observations confirmed the critical size defect model by the absence of 

newly formed bone in the center of the unfilled defects after 3 (Fig. 4a) and 7 weeks (Fig. 4b). 

A limited amount of newly formed bone was nonetheless observed at the edges of the defects. 

After 3 weeks, the unfilled defects had filled in as a thin cell-rich fibrous tissue with abundant 

vascularization (Fig. 4a). After 7 weeks, there was still an abundance of fibrous tissue, but a 

tiny area of newly formed bone could be discerned in the lower part of the defect (Fig. 4b, dark 

yellow). For the defects that had filled in with the bone powder, no newly formed bone in 

contact with the bone powder particles could be discerned after 3 and 7 weeks (Fig. 4a). 

Moreover, at all of the time points, the particles of the bone powder could be clearly 

distinguished in the defects. After 3 weeks, the soft tissue was extensively vascularized and 

highly cellularized in the vicinity of the particles of bone powder (Fig. 4a, magnification). The 

surface of these bone powder particles, close to the highly cellularized areas (Fig. 4a, 

magnification, white arrow), were light blue due to the fact that this surface had lost its collagen 

content (yellow by Movat’s pentachrome staining). After 7 weeks, none of the defects filled 

with the bone powder contained newly formed bone, while the particles were still present in the 

defect. The soft tissue was clearly less vascularized and less cellularized compared to the defects 

at 3 weeks after implantation, thus suggesting fibrous encapsulation of the graft particles 

without bone formation. 

On the other hand, bone regeneration was obvious in the defects filled with the bone 

paste, as a substantial degree of newly formed bone was already visible after 3 weeks post-
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surgery (Fig. 4a, nb), and particles of the bone paste had become fully integrated in the 

regenerated bone at 7 weeks after the surgery (Fig. 4b, gr). After 3 weeks, the newly formed 

bone was distributed heterogeneously in the defects, (Fig. 4a), but with already an 

intramembranous lamellar bone structure with numerous osteocytes and a number of vessels 

(Fig. 4a, magnification, nb, vs). After 7 weeks of regeneration, the bone regrowth in the defects 

filled with the bone paste was much more abundant and homogeneous compared to 3 weeks 

(Fig. 4b, whole defect), and with a limited amount of soft tissue. Here too, the regenerated bone 

(Fig. 4b, magnification, nb) exhibited the typical lamellar structure of intramembranous bone, 

with a high density of osteocytes (Fig. 4b, magnification, oc) and vasculature similar to that 

observed in the native bone tissue outside the defect area. The particles of bone paste were still 

clearly discernible in the defects, with their characteristic acellular mineralized inner core and 

demineralized outer part (Fig. 4b, magnification, gr). 

The reconstructed µ-CT images did not reveal any newly formed bone in the defects left 

unfilled after 3 and 7 weeks, as seen by histological staining. Similarly, no newly formed bone 

was observed in the defects filled with the bone powder particles at 3 and 7 weeks after the 

surgery (Fig.4a, white arrows, Sup. Fig. 1b, c). By contrast, in the defects filled with the bone 

paste, newly formed bone was clearly visible after 3 and 7 weeks (Fig.4a, yellow arrows, Sup. 

Fig. 1b, c), thus indicating healing of the defects in presence of the bone paste.  

The three-dimensional quantification of the MV/TV showed that there was very limited 

new bone formation in the control defects after 3 and 7 weeks, thereby confirming the critical 

size defect model (Fig. 4c). In this model, the defects filled by the bone powder were unable to 

heal, while those filled by the bone paste were able to regenerate after 3 and 7 weeks (Fig. 4c). 

Consequently, the MV/TV fold changes after 3 and 7 weeks were 1.8 and 2.3, respectively, for 

the defects filled by the bone paste and 0.9 and 0.7 for the bone powder. 

Altogether, these data demonstrate the capacity of this bone paste to regenerate 

intramembranous critical size defects. 
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3.4. In vitro monocyte/macrophage mRNA expression and in vivo macrophage marker 

expression 
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Figure 5: Effect of the bone powder and the bone paste on monocyte/macrophage polarization. (a) mRNA expression in human 

monocytes cultured in the presence of GM-CSF or M-CSF for 3 days while in contact with the bone powder or the bone paste. 

The scale represents the mean relative mRNA expression of the specified genes (N = 3). Immunohistochemical and 

immunofluorescence staining in the GBR model after 7 weeks (b), and in the critical size defect model after 3 and 7 weeks (c) 

on successive undecalcified 7-µm thick sections. The representative pictures were taken at the vicinity of bone graft particles 

in the grafted defects, and in the soft tissue in the unfilled defects. Immunohistochemical staining was performed for CD68, 

iNOS, CD163, and immunofluorescence with double labeling of CD68 (green)/CD163 (red) and DAPI (blue) for the nuclei. 

For single labeling, positive cells were stained with a brown precipitate (black arrow). For double labeling, double-positive 

cells appeared as light yellow (white arrow). Typical/characteristic autofluorescent red blood cells are indicated with white 

stars. Scale bars: 100µm for the immunohistochemistry, 50 µm for the immunofluorescence images. 

Having demonstrated that the bone paste had higher regenerative properties than the 

bone powder in two complementary models of intramembranous bone healing, we wished to 

determine whether this could be due to a possible interaction of the bone grafts with 

monocytes/macrophages, as they are one of the first cell types to interact with bone implants 

and they are critical for a proper bone healing. 

To assess the in vitro effect of the bone paste on macrophage polarization, we cultured 

monocytes in contact with the bone powder or the bone paste in the presence of GM-CSF 

(generation of pro-inflammatory “M1-like macrophages”) or M-CSF (generation of pro-

regenerative “M2-like macrophages”) for 3 days. We used RT-qPCR to quantify the mRNA 

expression of a panel of pro-inflammatory factors (TNF-α, IL-6, and IL-12) or pro-angiogenic 

(VEGF-A), anti-inflammatory (IL-10) and growth factor (TGF-β) at the end of the 3-day culture. 

Our data indicate that the macrophages induced towards a pro-inflammatory phenotype 

had a lower mRNA expression of TNF-α, IL-6, and IL-12 while in contact with the bone powder 

(orange line) or the bone paste (green line) compared to the control (blue line) (Fig. 5a). 

However, the expression of VEGF-A and IL-10 mRNA was only higher in the macrophages 

cultured in contact with the bone paste compared to the control (Fig. 5a). On the other hand, in 

the macrophages induced towards a pro-regenerative phenotype, the expression of TNF-α and 

IL-6 mRNA was higher when they were in contact with the bone powder, while only the 

expression of IL-6 mRNA was higher in the macrophages that were in contact with the bone 

paste compared to the control (Fig. 5a). Moreover, no change was observed in VEGF-A, TGF-

β, or IL-10 mRNA expression in macrophages cultured in contact with the bone powder or the 

bone paste compared to the control (Fig. 5a). 

To determine whether this in vitro observation may have a degree of in vivo relevance, 

we analyzed the phenotype of the macrophages in the defects by CD68, iNOS, and CD163 

immunochemical and immunofluorescence labeling. In the GBR model, after 7 weeks of 

regeneration, qualitative immunohistochemical and immunofluorescence analyses showed that 

in all of the groups there were few CD68+, iNOS+ or CD163+ cells in the vicinity of the 

regenerated bone or the particles of bone powder and bone paste. All of the labeled cells were 

mostly present in the soft tissue at some distance from the regenerated bone (Fig. 5b). 

Nonetheless, CD68+, iNOS+, and CD163+ cells (Fig. 5b, black arrows), as well as 

CD68+/CD163+ double-positive (Fig. 5b, white arrows) cells (M2 macrophages) were found in 

all of the groups. However, in the defects filled with the bone powder, fewer CD68+ cells were 

present compared to the other groups. In the defects filled with the bone paste, fewer iNOS+ 

cells were present compared to the defects filled with the bone powder or left unfilled (Fig. 5b). 

In the critical size defect model, after 3 weeks of regeneration, CD68+, iNOS+, and 

CD163+ cells (Fig. 5c, black arrows) were present in the control group, and the presence of 

CD68+/CD163+ double-positive cells (Fig. 5c, white arrow) was also confirmed. In the defects 

filled with the bone powder, there were few CD68+ cells, while iNOS+ cells were found close 

to the smaller particles of the grafts, and almost no CD163+ cells were present (Fig. 5c, black 

arrows). The double fluorescent labeling confirmed the limited number of CD68+/CD163+-

positive cells (Fig. 5c, white arrow). For the defects filled with the bone paste, CD68+, iNOS+, 
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and CD163+ cells were clearly visible (Fig. 5c, black arrows), as well as CD68+/CD163+ 

double-positive cells (Fig. 5c, white arrow). After 7 weeks of regeneration in this critical size 

defect model, CD68+, iNOS+, and CD163+ cells were found in the control defects, and the ones 

filled with the bone powder, but only CD163+ cells were found in the defects filled with the 

bone paste (Fig. 5d, black arrows). At this time point, fluorescence imaging indicating the 

presence of CD68+/CD163+ double-positive cells in all of the groups (Fig. 5d, white arrows). 

These data on in vitro and in vivo macrophage polarization suggest that the regenerative 

potential of the bone paste may be at least partially due to the polarization of the macrophages 

towards a pro-regenerative phenotype. 

 

 

4. Discussion 

 

In order to overcome the limitations of autologous bone harvesting or the difficulties with 

handling particular bone substitutes, an easy to handle and ready-to-use allogeneic bone graft 

has been developed in a paste form that is made of partially demineralized bone powder[32]. 

This bone powder is sterilized by autoclaving, thereby resulting in a cohesive bone paste that 

consists of partially demineralized bone particles engulfed in a denatured and heated bone 

matrix. To assess the regenerative potential of this novel allogeneic bone paste, we used a two-

pronged strategy based on (i) a study of its in vitro effect on the behavior of osteoprogenitor 

cells and innate immune cells and (ii) an analysis of its in vivo bone regenerative capacity in 

two intramembranous bone healing models. As an internal comparator, we choose the clinically 

used allogeneic bone powder before the partial demineralization of the particles. 

The assessment of these two entities firstly involved culturing hBM-MSC in contact 

with the bone powder or the bone paste using low-binding plates for short time-periods (1, 3, 

and 6 h). Using confocal microscopy, we were able to image extensions of the cells and an 

elongated skeleton, which are typical features of adherent cells. Surprisingly, we observed 

higher ng DNA/cm² in cells cultured in contact with the bone paste compared to the bone 

powder after 3 and 6 h of contact, indicating higher adhesion rate of the hBM-MSC to the bone 

paste compared to the bone powder. Since the demineralization and the heating of the bone 

paste modified the surface of the particles, the interaction between the hBM-MSC and the 

particles of the bone paste may be different than with the particles of the bone powder. 

Although further analyses are required to properly characterize the nature of the 

interactional changes, it has been reported that the denaturation of collagen can expose cryptic 

sites of adhesion and RGD (Arg-Gly-Asp) integrin-binging sites that favor adhesion of hBM-

MSC[39–44]. Moreover, type I collagen is thought to drive osteogenic fate, and the exposure 

of RGD binding sites is known to enhance the osteogenic phenotype of mesenchymal stromal 

cells[44–47]. In longer-term cultures, SEM imaging showed the cohesivity of the bone paste 

after 14 and 21 days in culture medium, and the adherent hBM-MSC were able to form bridges 

between the particles of the bone paste. This property is of particular relevance to bone 

regeneration, since the particles of the graft could act as a cohesive scaffold in the defects. This 

may lead to better osteointegration and osteoconduction than with independent particles, 

considering that the three-dimensional interactions between the cells are likely to recreate a 

cellular network that promotes osteoblastic differentiation and bone regeneration[48,49]. 

Moreover, this cohesive form may prevent leakage of the bone paste out of the defect area.  

We also demonstrated that hBM-MSC in contact with the bone paste expressed a higher 

level of ALP activity compared to cells in contact with the bone powder, both in control and in 

osteogenic medium, after 14 and 21 days. This may be due to the cell/surface interaction, and/or 

the cohesivity of the particles that allows the hBM-MSC to create a cellular network. Since 
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ALP activity is an indicator of osteoblastic differentiation, the hBM-MSC in contact with the 

bone paste particles in vivo could be responsible for the higher level of newly formed bone. 

We demonstrated the regenerative properties of the bone paste in vivo, using two 

intramembranous bone healing models in rat calvaria. This operating site allows easy and rapid 

examination of bone healing properties of bone graft materials, in the GBR model or with 

critical size defects[50,51]. In light of the occurrence of intramembranous ossification, these 

models are highly regarded for preclinical studies aimed at the development of bone substitutes 

for oral and craniofacial surgeries[52]. Rats have been used in previous studies with the same 

healing time (7 weeks), with unfilled defects unable to heal, and defects implanted with an 

autologous bone graft that were able to regenerate[53,54]. The healing time of 3 weeks was 

chosen to highlight early differences in bone regeneration between the defects filled with bone 

powder versus bone paste. The in vivo GBR model was first used to ascertain that the bone 

paste was able to support intramembranous bone repair. Additionally, the GBR technique is 

clinically relevant and the ability of bone grafts to support or promote bone repair in GBR 

preclinical models is, therefore, an appropriate investigative approach. The control (unfilled) 

defects exhibited significant bone formation after 7 weeks, validating the GBR model, as 

expected[55,56]. Radiological and histological qualitative analyses revealed newly formed 

bone in defects in all of the groups and complete closure only for the defects filled with the 

bone paste. Three-dimensional quantitative analysis confirmed the bone regeneration in all of 

the groups since a higher MV/TV was found 7 weeks after surgery in all of the groups. 

However, the similar mineral density of the newly formed bone and the bone grafts (both 

powder and paste) did not allow for direct determination of the difference between them. To 

do so, we used the fold increase of the MV/TV after 7 weeks of regeneration. At this point, the 

higher MV/TV fold increase found in the defects filled with the bone paste compared to the 

bone powder can be explained either by the lower MV/TV at the time of the surgery for the 

bone paste compared to the bone powder, or a higher bone mineral density in defects filled by 

the bone paste at the end of the experiment.  

The substantial bone regenerative ability of the bone paste was demonstrated in a second 

in vivo model, based on critical size defects. Bone regeneration is harder to complete in a critical 

size defect model than in a GBR model, since the covering membrane prevents non-osteoblastic 

cells from migrating from the surrounding soft tissues, thereby indirectly increasing the 

invasion of the bone defects by osteoprogenitors, which improves the bone 

regeneration[38,57,58]. The atrophic environment of the rat calvaria (a lack of abundant 

vasculature or bone marrow), is an additional challenge in achieving bone regeneration. In this 

critical size defect model, radiological and histological observations showed that the bone 

powder failed to support bone repair, while the bone paste allowed a substantial degree of bone 

regeneration. The three-dimensional quantification of the MV/TV emphasized the bone 

regenerative capacity of the bone paste, with a higher MV/TV ratio after 3 and 7 weeks 

compared to 0 weeks in this critical size defect model. 

 Considering the key role of pro-inflammatory “M1” macrophages in early immune 

responses[59–61] and that pro-regenerative “M2” macrophages play a role in the later stages of 

bone healing[62–64], we first investigated the in vitro influence of the bone powder and the 

bone paste on macrophage polarization. In particular, we investigated whether the bone paste 

could stimulate “M2-like” polarization of macrophages. 

Our real-time PCR data suggest that the bone paste is able to promote a switch from an 

“M1-like” phenotype towards an “M2-like” phenotype in a pro-inflammatory environment, and 

that this “M2-like” phenotype could be maintained in an anti-inflammatory environment. We 

observed a reduction of IL-12, IL-6, and TNF-α mRNA expression concomitant with an 

elevation of IL-10 mRNA expression. In other words, we observed an increase in the IL-10/IL-

12 ratio, which is typical for an “M1-like” to “M2-like” phenotype switch, thereby promoting 
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inflammation resolution, wound repair, and bone healing [65–68]. Moreover, the increase in 

VEGF-A mRNA by the bone paste could potentiate bone healing, since VEGF-A promotes 

angiogenesis, which is crucial for bone healing [69–73]. Additionally, the conservation of the 

expression of the mRNA of anti-inflammatory markers with an increase in the expression of 

IL-6 mRNA in the monocytes grown in an anti-inflammatory environment in contact with the 

bone paste suggests a phenotype that can secrete both pro- and anti-inflammatory cytokines, 

called M2b [74]. 
In light of these results, we then investigated the presence of macrophages in the calvaria 

defects using immunohistology. In the GBR model, all of the defects contained CD68+, iNOS+, 

and CD163+ cells. However, the small number of CD68+ cells in the defects filled with the bone 

powder, and the small number of iNOS+ cells in the defects filled with the bone paste after 7 

weeks may be correlated with the more abundant bone tissue observed in the histological 

analysis and three-dimensionally quantified with the MV/TV fold change after 7 weeks in the 

defects filled by the bone paste compared to the bone powder. Additionally, in the critical size 

defect model, the small number of CD68+ cells and the detection of CD163+ and 

CD68+/CD163+ cells after 3 and 7 weeks in the defects filled with the bone powder suggest a 

delay in either the monocyte/macrophage recruitment and/or in the M1 to M2 transition, thereby 

leading to the failure of bone healing, as evidenced by the µ-CT three-dimensional 

quantification and histological analysis. Longer time points could indicate whether the defects 

are able to ultimately heal when filled with the bone powder. By contrast, the small number of 

iNOS+ cells and the abundance of CD163+ and CD68+/CD163+ cells in the defects filled with 

the bone paste after 3 weeks suggests a suitable inflammatory environment for the bone 

regeneration. Indeed, as the initial inflammation phase was shorter in those defects, the healing 

and mineralization phase of the bone tissue could begin earlier, thus resulting in a higher 

MV/TV after 7 weeks in the defects filled by the bone paste compared to the bone powder. The 

substantial bone healing detected after 7 weeks with µ-CT three-dimensional quantification and 

histological analysis supports this hypothesis. Nonetheless, the abundance of CD163+ cells in 

all of the groups in the soft tissue outside the defects suggests that some non-macrophagic cells 

were labeled, and CD163 has indeed been reported in fibrocytes and pro-angiogenic cells[75–

78]. 

Collagen-based bone substitutes have been reported to modulate the phenotype of 

macrophages, thereby promoting wound healing and bone regeneration in vivo[79–82]. In light 

of the data in the literature and our results, we hypothesize that the bone paste promotes an 

“M2-like” phenotype in macrophages and ALP activity in hBM-MSC by means of the 

interaction between the cells and the outer demineralized and heat-denatured collagen surface 

of the bone paste particles. 

Taken together, our data demonstrate that the allogeneic bone paste, described here for 

the first time, is a promising candidate for bone regenerative medicine, combining ease of use 

and substantial regenerative properties. To our knowledge, this study is the first to demonstrate 

the bone regenerative capacity in vitro and in vivo of a partially demineralized bone paste. 

Moreover, the preparation process of the bone paste without the addition of any compounds 

may accelerate regulatory approval, thereby facilitating clinical applications, such as in 

craniomaxillofacial surgery, particularly since intramembranous ossification is a feature that 

the human jaw and calvaria have in common. Ultimately, additional experiments are ongoing 

in order to compare the bone healing capacity of this allogeneic bone paste with the “gold-

standard” autograft, and to assess whether this bone paste may be a relevant clinical alternative 

to the use of autologous bone grafts. 
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5. Conclusion 

 

In this study, we successfully demonstrated that a ready-made and easy to use partially 

demineralized allogeneic bone paste has substantial bone regenerative properties. We 

demonstrated that, in vitro, this bone paste was able to maintain the viability, allowed for better 

adhesion, and resulted in higher alkaline phosphatase activity in hBM-MSC compared to an 

allogeneic bone powder before its partial demineralization. Our data also suggest that this 

allogeneic bone paste was able to switch the phenotype of monocytes from a pro-inflammatory 

phenotype towards an anti-inflammatory one. In vivo, this bone paste was able to heal defects 

in rat calvaria in a guided bone regeneration model and in a critical size defect model. The 

healed defects in the presence of the bone paste exhibited full closure, with a large amount of 

newly formed bone, a mineralized collagen-rich matrix, blood vessels, and numerous 

osteocytes. Immunostaining also suggested a pro-regenerative phenotype of the macrophages 

in the defects filled with the bone paste. This allogeneic bone paste could induce the 

regeneration of bone tissue through the contact of its partially demineralized and heat-denatured 

collagen surface with innate inflammatory cells and osteoprogenitors. This bone paste induces 

a pro-regenerative macrophage phenotype and it promotes the mineralization process by 

osteoprogenitors by acting as a cohesive three-dimensional scaffold for bone repair. 
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Supplementary Figure 1: Representative images of the reconstructed µ-CT acquisitions of the defects in the GBR model after 

7 weeks, and in the critical size defect model after 3 weeks (b) and 7 weeks (c). Scale bars: 1 mm. 
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Discussions sur l’étude 

Cette étude a été effectuée en utilisant comme comparateur interne une poudre d’os 

allogénique de la même origine que la pâte (tête fémorale humaine), la matière première de la 

fabrication de la pâte (Cf. Rationnel de l’étude). Les premières observations macroscopiques 

nous ont permis d’immédiatement apprécier la cohésivité et malléabilité de cette pâte, en 

opposition avec la poudre d’os dont les particules sont indépendantes les unes des autres (Cf. 

vidéos annexes). En MEB, les surfaces des particules des deux greffons se sont révélées bien 

différentes, la surface des particules composant la pâte apparaissant plus « lisse », comme 

fondue, à cause du traitement acide et thermique, où les fibres de collagènes de la matrice 

osseuse n’étaient plus distinguables. Cette modification n’avait néanmoins pas d’influence sur 

la viabilité de hBM-MSC cultivées en deux dimensions (adhérentes au plastique des puits) à 

leur contact. En revanche, lorsque ces cellules étaient cultivées directement à la surface des 

particules, nous avons observé un nombre de cellules adhérentes plus important par unité de 

surface sur les particules de la pâte par rapport à la poudre. De plus, ces cellules présentaient 

une activité de la phosphatase alcaline (ALP) supérieure lorsque qu’elles étaient cultivées à la 

surface des particules de la pâte, en comparaison à la poudre d’os. 

Il a été décrit que la dénaturation du collagène peut exposer des sites cryptiques 

d'adhérence et des motifs RGD (Arg-Gly-Asp) utilisables par les hBM-MSC comme substrat 

d’adhésion via les intégrines[212–220]. De plus, le collagène de type I a été décrit comme 

pouvant favoriser la différenciation ostéoblastique des progéniteurs mésenchymateux à son 

contact. Il a en effet été observé que l'exposition des sites de liaison des cellules à des motifs 

RGD favorise la minéralisation de la matrice extracellulaire par les ostéoblastes, et augmente 

leur expression de marqueurs ostéogéniques tels que BSP, RUNX2 ou l’ALP[220–223]. 

L’exposition des motifs RGD par la dénaturation thermique du collagène de la pâte d’os 

pourrait donc expliquer ces résultats observés in vitro. 
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Nous pouvons néanmoins souligner plusieurs limitations à ces expérimentations. Tout 

d’abord, la quantification de l’ADN dans les cellules mises au contact des greffons ne permet 

pas d’apprécier leur effet sur la prolifération des cellules, ni si un effet cytotoxique a lieu. Nous 

avons cependant observé que la morphologie du tapis cellulaire au contact des greffons de 

poudre et de pâte était identique au tapis des cellules contrôles. De plus, les cellules utilisées ici 

(cellules stromales mésenchymateuses) ne sont pas connues pour effectuer des endomitoses, ce 

qui nous permet de relier la quantité d’ADN dosé au nombre de cellules. Nous aurions 

pu néanmoins effectuer des dosages de la lactate déshydrogénase (LDH), dont l’activité dans 

les surnageants de culture est proportionnelle aux nombres de cellules endommagées libérant 

leur contenu cytoplasmique dans le milieu. Pour nous assurer de l’état prolifératif des cellules, 

une analyse en cytométrie en flux avec un intercalant de l’ADN (type BrdU) pourrait nous 

indiquer la proportion de cellules dans les différentes phases du cycle cellulaire (G0/1, S, G2/M) 

et ainsi mettre évidence des éventuelles perturbations dans ce cycle[224]. Enfin, un 

ensemencement des cellules à des faibles densités aurait aussi pu être envisagé pour visualiser 

l’effet de la poudre et de la pâte sur cette prolifération. Concernant l’adhésion des cellules aux 

particules des greffons, l’analyse des événements des mécanismes d’adhésion comme la 

formation de points d’adhésion focaux aurait pu être envisagé. Ceci par exemple grâce à un 

immunomarquage de la focal adhesion kinase (FAK) en quantifiant à un temps donné le nombre 

de ces points d’adhésion, ou encore en visualisant la distribution de certaines protéines 

impliquées dans les complexes d’adhésion comme les intégrines, la taline ou la vinculine[225]. 

Il pourrait aussi être intéressant d’effectuer des études de décrochement cellulaire avec des flux 

de liquides, où l’on mesure la force nécessaire au décrochement des cellules. Néanmoins les 

irrégularités de surface des particules de poudre et de pâte pourraient être un biais important à 

ces méthodes à cause des turbulences qu’ils génèrent dans le déplacement des liquides. 
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Concernant l’activité plus élevée de l’ALP dans les cellules au contact de la pâte d’os que 

de la poudre d’os, nous avons émis les hypothèses suivantes : (i) ceci pourraît ête dû à 

l’interaction des cellules avec la surface des particules, ou  bien (ii) au réseau intercellulaire 

formé grâce à la cohésivité de la pâte, comme observé au MEB. Pour tester ces hypothèses, il 

serait envisageable d’isoler les grains de la pâte les uns des autres, et de comparer l’activé de 

l’ALP dans les cellules sur les grains isolés à l’activité ALP dans les cellules sur la pâte 

cohésive. Si l’activité est différente, le réseau cellulaire inter-grains devrait alors jouer un rôle 

dans la différenciation de l’ensemble des cellules du réseau. Dans le cas contraire l’hypothèse 

de l’interaction cellules/surface n’en serait que renforcée. Pour aller plus loin dans la 

caractérisation de la différenciation de MSC au contact des particules de greffons, il serait aussi 

possible de mesurer l’expression des ARNm et la production des protéines exprimées ou 

sécrétées au cours de la différentiation ostéoblastique comme RUNX2, SP7, BSP, OCN ou 

OPN. 

L’hypothèse de l’interaction cellules/surface a aussi été confortée par une analyse des 

protéines totales de pâte d’os en spectrométrie de masse (plate-forme SFR, Centre de Recherche 

en Nutrition Humaine (CRNH), Nantes) (Fig. 23). 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 23 : Représentation de la préparation d’échantillons protéiques pour le passage en 

spectrométrie de masse. Les protéines sont digérées en peptides puis chargés et séparés en 

chropatographie liquide, puis analysés en sprctrométrie de masse en temps de vol (MS-TOF) 

[220].  
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Seuls quelques fragments de collagène de type I ont été retrouvés dans un échantillon de 

pâte, comme attendu (Table 7). Aucun facteur de croissance n’a été détecté par cette méthode, 

ces derniers étant soit trop peu abondants, ou bien absents de l’échantillon. 

Accession Peptide count Description 

P02452;P02457;P02454 18 Collagen alpha-2(I) chain 

P02768 13 Collagen alpha-1(I) 

P08123 11 Collagen alpha-2(I) chain 

Q8TCU4 5 Collagen alpha 2(I) chain precursor 
 

Table 7 : Description des peptides retrouvés dans la fraction de gélatine de la pâte d’os en MS-TOF. 
 

La spectrométrie de masse est efficace pour détecter des peptides, même dégradés, dans 

des échantillons, comme c’est le cas de la pâte d’os stérilisée par autoclave. Cela dit, cette 

technique reste très dépendante de l’abondance des peptides, et donc des protéines dans 

l’échantillon initial, et ne donne pas non plus d’indication sur leur concentration ou leur 

conformation. 

L’hypothèse de l’effet de la pâte via l’interaction cellules/surface peut aussi être avancée 

pour les cultures in vitro des macrophages au contact de la pâte ou de la poudre d’os. Cette 

interaction est privilégiée puisque les cultures sont faites sur 3 jours au lieu de 21, ne laissant 

pas le temps au réseau cellulaire de se former de façon très avancée. 

Nous avons aussi dosé certains facteurs sécrétés par les macrophages dans un 

environnement pro- ou anti-inflammatoire au contact de la poudre et la pâte. Il s’agit d’un 

dosage de type ELISA (LEGENDplex, BioLegend (Fig. 24)) où plusieurs protéines sont dosées 

simultanément, les anticorps étant liés à des billes de fluorescence définies, et leur lecture se 

faisant au FACS contre une gamme étalon des protéines d’intérêt. 
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Nous pouvons noter dans les surnageants de cellules cultivées dans un environnement 

pro-inflammatoire, une augmentation de la concentration du VEGF-A dans le milieu avec les 

macrophages au contact de la pâte comparé au contrôle (macrophages seuls), ainsi qu’une 

diminution du TNF-α et de l’IL-12p40, ce qui corrobore en partie les données obtenues en 

ARNm (Fig. 25). Néanmoins, ne s’agissant pas des mêmes cultures, les donneurs de 

macrophages sont différents des donneurs utilisées pour la mesure de l’expression des ARNm, 

il est donc difficile d’établir une corrélation certaine entre ces deux études, étant donné la forte 

variabilité interindividuelle généralement observée dans les échantillons biologiques primaires. 

De plus, la forte variabilité entre les donneurs n’a pas permis de mettre en évidence de 

différences statistiquement significatives, malgré le fait que les macrophages des différents 

donneurs répondaient dans le même sens au contact de la poudre et de la pâte d’os. 

 

 

 

 

 

Figure 24 : Principe du dosage de protéines en multiplex (LEGENDplex) [221]. 
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D’autre part, une caractérisation des cellules en cytométrie de flux pourrait être 

intéressante afin de préciser leur phénotype « M1 » ou « M2 » grâce notamment au marquage 

de CD68 (macrophages totaux), CD80 (M1) ou CD163 et CD206 (M2)[65,75,226]. 

In vivo, la régénération des défauts de calvaria induite par la pâte a été clairement 

démontrée dans deux modèles de régénération osseuse intramembranaire, un modèle de ROG 

et un modèle de défauts critiques. La première indication clinique potentielle de la pâte d’os est 

le comblement de défauts osseux dans des zones irrégulières ou difficile d’accès, notamment 

en chirurgie maxillo-faciale et dentaire post-extractionelle. Afin de générer des données de 

régénération d’os longs, il serait envisageable d’effectuer la même étude comparative entre la 

pâte et la poudre, par exemple chez le rat dans un modèle de défaut critique fémoral[227,228]. 

Enfin, un modèle de comblement osseux post-extractionel chez le chien (classiquement Beagle) 

peut aussi être envisagé pour obtenir une preuve de concept du potentiel régénératif de cette 

Figure 25 : Dosage de facteurs sécrétés par les macrophages après 3 jours dans un environnement pro- (+GM-CSF) ou anti-

inflammatoire (M-CSF). Les données repsésentent la moyenne d’un dosage (n=1) sur 3 cultures de macrophages issus de 

3 donneurs différents (N=3). Ctrl : contrôle (macrophages sans pâte ou poudre), PA : macrophages en présence de pâte, 

PO : macrophages en présence de poudre. ANOVA avec test posthoc de Bonferonni. 
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pâte osseuse en zone mandibulaire. Néanmoins, une étude clinique chez l’homme est envisagée 

compte tenu des résultats obtenus. 

Toujours est-il que la calvaria reste une zone difficile à régénérer, et ces résultats 

concernant la cicatrisation de défauts osseux dans ce site constituent de solides données quant 

à la capacité de la pâte d’os à induire une repousse osseuse. Comme évoqué, de nombreux 

matériaux ostéoconducteurs comme la poudre d’os ici testée ou bien des céramiques 

phosphocalciques biphasés (BCP) synthétiques, références cliniques dans de nombreuses 

indications, ne parviennent pas à régénérer ces défauts[201,202]. Cette observation a été faite 

dans notre laboratoire sur le même modèle de défauts critiques chez le rat Lewis (Fig. 26). Dans 

cette étude, des défauts de calvaria de 5mm de diamètre (défauts critiques) comblés grâce à des 

BCP seuls (MBCP®, 0.5-1mm, Biomatlante SA) ne présentaient aucune repousse osseuse 7 

semaines après l’implantation (Fig. 26). Ceci souligne la difficulté de la repousse osseuse dans 

ce modèle, ces BCP étant très largement utilisés chez l’homme dans de nombraux contextes 

chirurgicaux en orthopédie, chirurgie du rachis ou maxillo-faciale[229–232]. 
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Lors de la deuxième étude in vivo réalisée dans ce travail, nous avons évalué la repousse 

osseuse des défauts de calvaria de rat de taille critique de après 3 et 7 semaines d’implantation 

afin de mettre en évidence une différence précoce entre la poudre et la pâte. Dans cette étude 

a 

b 

Figure 26 : Analyse histologique et quantification au µ-CT de la repousse osseuse dans des défauts critiques de calvaria 7 

semaines après chirurgies. (a) Coloration au trichrome de Goldner. Ft : fibrous tissue, Gr : granules de phosphate de calcium 

biphasé (BCP), Bo : os néoformé. D’après Paré, A et al. En révision mineure dans « ACS Biomaterials Science & Engineering ». 

Voir article annexe n°1. 
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nous avons observé que les défauts comblés avec la poudre d’os étaient incapables de régénérer, 

alors que ceux comblés par la pâte présentaient une forte repousse osseuse.  

Nous nous sommes aussi intéressés au phénotype pro- ou anti- inflammatoire des 

macrophages dans ces défauts, où ces derniers comblés avec la poudre d’os contenaient très 

peu de cellules CD163+, et ceux avec la pâte d’os peu de cellules iNOS+. Dans ce même modèle 

de défauts critiques, nous pourrions aller plus loin dans la caractérisation in vivo de la transition 

phénotypique des macrophages recrutés lors de l’inflammation aiguë engendrée par l’acte 

chirurgical. Pour tenter de mettre en évidence des différences de cette transition du phénotype 

« M1 » vers « M2 », des analyses pourraient s’effectuer dans des temps post implantation plus 

précoces, par exemple lors de la première semaine après la création du défaut et le comblement 

osseux, où la transition phénotypique commence[233,234]. Nous pourrions alors avoir des 

précisions sur celle-ci en supplément du phénotype global des macrophages, illustré dans 

l’étude que nous avons réalisée. 
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Chapitre II. Amélioration des propriétés ostéogéniques de 
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Rationnel de l’étude 

 Le deuxième objectif de ce travail est d’améliorer les propriétés ostéogéniques de la 

pâte d’os. 

De nombreux adjuvants peuvent être associés à un biomatériau afin d’augmenter la 

repousse ou inhiber la résorption osseuse. Nous pouvons citer par exemple des facteurs de 

croissance (rhBMP-2), des molécules chimiques médicamenteuses (bisphosphonates), des 

anticorps (dénosumab), ou encore des dispositifs médicaux (cristaux d’hydroxyapatite, 

phosphates de calcium). L’objectif pour améliorer les propriétés de repousse osseuse de la pâte 

d’os était de pouvoir y mélanger la substance sélectionnée, après sa fabrication ou bien à la PPD 

avant l’étape d’autoclavage. Il était aussi question de ne pas changer le statut réglementaire du 

greffon « Tissus ou organes d’origine humaine ou animale (THA) », afin de faciliter la 

potentielle mise sur le marché et application thérapeutique. L’ajout de substances peptidiques, 

protéiques, chimiques ou médicamenteuses modifie généralement ce statut, à cause de leur effet 

biologique. De plus, dans l’optique de pouvoir mélanger l’adjuvant en amont de l’autoclavage, 

sa thermostabilité se devait d’être établie. Ceci nous a conduits à nous tourner vers des adjuvants 

de type « dispositifs médicaux » à incorporer au greffon. 

Pour cela, nous avons choisi des nanoparticules cristallines d’hydroxyapatite de taille 

nanométrique (nHA), ces derniers étant utilisées comme matière première pour la fabrication 

de dispositifs médicaux implantables. De plus, la fraction minérale du tissu osseux est 

composée de nano cristaux d’hydroxyapatite. Les nHA synthétiques ont cependant des 

propriétés biologiques très variées en fonction de leur taille, forme et composition. Il a été 

démontré que des doses faibles des nHA sphériques (environ 20nm de diamètre) favorisaient la 

prolifération de MSC, mais aussi la production d’ostéocalcine et d’ostéopontine dans ces 

cellules. En revanche, la minéralisation de la matrice était altérée en présence de ces nHA[235]. 

Une autre étude a démontré que des nHA en forme d’aiguilles ou de plaques induisaient une 
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mortalité cellulaire en comparaison à des nHA de forme sphérique ou de bâtonnets chez des 

cellules BEAS-2B, une lignée de cellules épithéliales bronchiques humaines[236]. Néanmoins, 

cette mortalité cellulaire in vitro induite par des nHA était due à l’agglomération des particules 

et leur sédimentation au niveau du tapis cellulaire conduisant à une forte concentration locale 

et une endocytose massive de ces nHA induisant la mort des cellules[237]. En outre, l’effet des 

nHA in vivo va dépendre de leur voie d’administration et de leur association à d’autres 

biomatériaux. À titre d’exemple, des nHA entrent dans la composition de certains dentifrices 

« désensibilisants », via la reminéralisation de la dent[238–240]. Si certaines nHA sont ingérés, 

ils se retrouvent dans l’estomac où ils sont dissous par son pH extrêmement acide (pH=1-

2)[241]. Lors d’une ingestion, le passage dans le flux sanguin des nHA qui n’auraient pas été 

dissous, s’effectue via un transport cellulaire. Ce transport est dépendant d’une endocytose dans 

un endolysosome acide, suivi d’une exocytose, ce qui laisse peu de chance aux nHA, instables 

à pH acide, de franchir les barrières du tractus gastro-intestinal, ce dernier ayant été démontré 

comme une barrière efficace contre les nanoparticules[242,243]. Enfin, lors d’une implantation 

des nHA, seules ou associées à d’autres biomatériaux, ceux-ci peuvent s’agglomérer, 

s’éparpiller ou se dissoudre en fonction de leur forme, mobilité et de leur zone d’implantation. 

L’effet des cellules sur ces nHA et les biomatériaux associés sont variables ; par exemple les 

ostéoclastes vont solubiliser des surfaces solides, alors que les macrophages vont endocyter les 

nanoparticules et les dissoudre grâce au pH acide des endolysosomes[244,245]. 

Les nHA choisies dans cette étude ont une taille de 30 à 40nm, sous forme de courts 

bâtonnets, fabriquées par la société Fluidinova (Portugal), et utilisée comme matière première 

pour la production de biomatériaux, ou bien comme agent de traitement de surface afin de 

favoriser l’osteointégration de dispositifs médicaux[246–250].  

L’effet de ces nHA a d’abord été évalué in vitro sur des cellules STRO-1+, une lignée 

de cellules stromales mésenchymateuse humaine[251]. L’activité métabolique de ces cellules a 
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d’abord été mesurée en présence de doses croissantes des nHA. Ces cellules ont ensuite été 

cultivées en présence de ces nHA avec ou sans facteurs ostéogéniques où nous avons observé 

la minéralisation de leur matrice et quantifié l’activité de l’ALP dans ces cellules. Par la suite, 

l’évolution du phénotype de monocytes humains (Cf. Partie 2) a été évaluée en présence de ces 

nHA seules ou mélangées à la pâte d’os allogénique. Pour terminer, deux études in vivo ont été 

effectuées dans des défauts osseux de taille critique dans la calvaria de rats. Dans une première 

étude nous avons évalué l’effet régénératif de la pâte d’os associée à de faibles doses de nHA, 

puis une deuxième étude nous a permis de comparer l’effet régénératif de la pâte d’os à 

l’autogreffe ainsi qu’en association à des doses plus élevées de nHA. 
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Matériel et méthodes 

Le matériel utilisé ainsi que les méthodes expérimentales effectuées dans ce chapitre 

ont pour la plupart été détaillées dans l’article expérimental précédent. Les éléments identiques 

ne seront donc pas repris ici, certains éléments différents seront néanmoins indiqués au fil des 

besoins.  
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Résultats expérimentaux 

Les nHA utilisées dans cette étude ont d’abord été observées en microscopie électronique 

à balayage (Fig. 27). La solution stock à 5,3% (m/v, soit 53000 µg/mL) de nHA dans de l’eau 

ultra-pure se présentait comme une suspension blanche opaque. Une fois l’eau évaporée et les 

nHA placées dans la chambre à vide du microscope, celles-ci apparaissaient comme une couche 

épaisse homogène, où la densité des particules rendait difficile leur observation. Une fois ces 

nHA diluées et observées à concentration plus faible (100µg/mL), nous avons pu observer au 

plus fort grossissement (4000x) des amas de nHA d’une taille très inférieure à 1µm. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

La solution stock de nHA a été placée dans des flacons en verre scellés puis mis à 

l’autoclave (20min à 121°C) pour stérilisation. Cette solution stock ainsi qu’une dilution 

(100µg/mL) ont été mises dans du milieu de culture (DMEM/F12, 10% SVF sans antibiotiques) 

et placées à l’incubateur à 37°C, 5% CO2. Après une semaine, aucune turbidité ni changement 

de couleur des solutions n’ont été observés, ce qui nous a permis de nous assurer que les nHA 

Figure 27 : Observation en microscopie à balayage des nHA à leur concentration stock et diluées. Barres d’échelles : 5µm (400x), 

10µm (1000x), 1µm (4000x). 
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ne se dissolvaient pas dans le milieu (nHA toujours présents dans la solution stock) et que les 

solutions étaient bien stériles (Fig. 28). 

 

 

 

 

 

 

 

 

Nous avons ensuite mis au contact ces nHA diluées avec des cellules de la lignée STRO-

1+ adhérentes en deux dimensions (ensemencement à 5.103 cellules/cm²). L’évolution de 

l’activité métabolique de ces cellules a été suivie pendant 48h grâce au test CCK-8 basé sur la 

réduction de sels de tétrazolium.  

Après 24 et 48h de culture, les cellules cultivées en présence de nHA à 10 et 80 µg/mL 

avaient une morphologie similaire aux cellules contrôles (Fig. 29). Dans les cultures avec la 

concentration de nHA la plus élevée 2500µg/mL, nous avons néanmoins remarqué des amas de 

nHA visibles au niveau du tapis cellulaire, rendant les cellules difficiles à voir (Fig. 29). Au 

bout de 24h, aucune différence d’activité métabolique n’était observée dans les cellules 

cultivées en présence de nHA en comparaison au contrôle (Fig. 30). En revanche, après 48h de 

contact les cellules cultivées en présence de nHA présentaient une activité métabolique 

rapportée à J0 jusqu’à deux fois plus faible par rapport au contrôle (Fig. 30). 

 

 

 

Stock 100µg/mL 

Figure 28 : Observation des nHA de la suspension 

stock (gauche) puis diluée (droite) dans du milieu de 

culture) après une semaine à l’incubateur. 
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Ces cellules ont ensuite été ensemencées à 1.104 cellules/cm² et cultivées pendant 4 et 7 

jours en absence de facteurs ostéogéniques (-) (DMEM/F12 10% SVF, 1% PS) ou en présence 

de ces facteurs (+) (50µM d’acide ascorbique, 100nm de dexaméthasone et 10mM de β-

Figure 29 : Observation de cellules STRO-1+ en culture en présence de nHA à 10, 80 et 2500µg/mL. Le contrôle représente les cellules 

en absence de nHA. Act. D indique des cellules traités avec 5µg/mL d’actynomicyne D, un inhibiteur de la transcription de l’ADN. 

Barres d’échelle : 100µm. 

Figure 30 : Viabilité des cellules STRO-1+ en présence de nHA à 10,80 et 2500µg/mL. Les données sont 

représentées comme la moyenne ± l’écart standard à la moyenne (N=1, n=3). 



Partie 2 - Chapitre II. Amélioration des propriétés ostéogéniques de la pâte osseuse 

84 

 

glycérophosphate) en présence de plusieurs concentrations de nHA (10, 25, 50 et 100 µg/mL). 

Ces cellules conservaient une morphologie identique aux cellules contrôles (sans nHA) avec un 

tapis cellulaire dense (Fig. 31). Seules les cellules cultivées en présence de 100µg/mL de nHA 

au bout de 7 jours présentaient des dépôts minéralisés visibles dans les cultures (Fig. 31, flèches 

blanches). Une coloration au rouge alizarine, spécifique des dépôts de calcium, a pu mettre en 

évidence une différence nette dans la minéralisation de la matrice. Comme attendu, les cellules 

cultivées en présence de 100µg/mL de nHA présentaient une coloration rouge de la matrice 

plus intense que les cellules cultivées à des doses inférieures de nHA ou aux cellules contrôle 

(Fig. 32). Ce phénomène était observé dès le quatrième jour de culture en absence et en présence 

de facteurs ostéogéniques (Fig. 32). Néanmoins, le dosage de l’activité de l’ALP dans ces 

cellules au bout de 7 jours n’a pas permis de mettre en évidence de différences entre les 

différentes conditions de culture (Fig. 33). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 31 : Observation des cellules STRO-1+ en absence de facteurs ostéogéniques (-) ou en leur présence (-) en présence de nHA 

à 10, 25, 50 et 100µg/mL. Le contrôle représente les cellules cultivées en absence de nHA. Barres d’échelle : 200µm 
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Figure 32 : Coloration au rouge alizarine des dépôts de calcium dans la matrice extracellulaire des 

cellules STRO-1+ en absence de facteurs ostéogéniques (-) ou en leur présence (+) en présence de 

nHA à 10, 25, 50 et 100µg/mL. Le contrôle représente les cellules cultivées en absence de nHA. 

Barres  d’échelle : 500µm 

 

Figure 33 : Dosage de l’activité de l’ALP des cellules STRO-1+ après 7 jours en absence de facteurs ostéogéniques 

(CM) ou en leur présence (OM) en présence de nHA à 10, 25, 50, 80 et 100µg/mL. Le contrôle représente les 

cellules cultivées en absence de nHA. (N=1, n=3) 

 



Partie 2 - Chapitre II. Amélioration des propriétés ostéogéniques de la pâte osseuse 

86 

 

Dans le but d’évaluer l’effet des nHA sur le phénotype de macrophages humains, trois 

doses de nHA précédemment utilisées ont été mises en contact avec des monocytes circulants 

isolés de sang humain (plate-forme de développement et transfert à la clinique (DTC, CIC 

Biothérapies 0503 Nantes). Ces monocytes ont été placés dans un environnement pro- (+GM-

CSF à 20ng/mL) ou anti-inflammatoire (+M-CSF à 50ng/mL) pendant 3 jours (Cf. Partie 2 

Article expérimental) en présence de nHA, ou bien en présence de mélanges de pâte d’os + 

nHA. Les nHA seules à des doses faibles (10 et 80µg/mL) modifiaient le phénotype des 

macrophages par rapport au contrôle (cellules sans nHA). En présence de GM-CSF, 

l’expression des ARNm du TNF-α, de l’IL-12 et de l’IL-6 était diminuée en présence des deux 

doses les plus faibles de nHA. En revanche, en présence de 2500µg/mL de nHA l’expression 

des ARNm de l’IL-12 et de l’IL-6 était augmentée (Fig. 34). Ces résultats suggèrent une 

extinction du phénotype pro-inflammatoire des macrophages en présence de GM-CSF avec 10 

et 80µg/mL de nHA et une promotion de ce phénotype avec 2500µg/mL de nHA. En présence 

de M-CSF, une diminution de l’expression des ARNm du VEGF-A, de l’IL-10 et du TGF-β 

était observée, quelle que soit la dose de nHA (Fig. 34). De plus, dans cet environnement anti-

inflammatoire, l’expression des ARNm du TNF-α, de l’IL-12 et de l’IL-6 était augmentée en 

présence des nHA à 10 et 2500µg/mL (Fig. 34). Ces données suggèrent une extinction du 

phénotype pro-régénératif des macrophages en présence de M-CSF et de 10, 80 et 2500µg/mL 

de nHA. 

 

 

 

 

 

 



Partie 2 - Chapitre II. Amélioration des propriétés ostéogéniques de la pâte osseuse 

87 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Des macrophages ont par la suite été cultivés en présence de la pâte d’os seule ou 

associée aux deux doses les plus faibles de nHA, 10 et 80 µg/mL. Dans un environnement pro-

inflammatoire (+GM-CSF) la pâte modifiait le phénotype des macrophages en diminuant 

l’expression des ARNm du TNF-α, de l’IL-12 et de l’IL-6, tout en augmentant celle du VEGF-

A et de l’IL-10. Un effet similaire était observé avec le mélange pâte + nHA 10µg/mL, 

cependant avec une augmentation moindre de l’expression des ARNm du VEGF-A et de l’IL-

10 (Fig. 35). Le mélange pâte + nHA 80µg/mL quant à lui diminuait l’expression des ARNm 

de TNF-α et IL-12 tout en augmentant celle de l’IL-6 ainsi que du VEGF-A, de l’IL-10 et du 

TGF-β. Concernant les macrophages cultivés dans un environnement anti-inflammatoire (+M-

CSF), toutes les conditions de culture (pâte, pâte + nHA 10µg/mL et pâte + nHA 80µg/mL) 

augmentaient l’expression des ARNm de l’IL6, du VEGF-A et du TGF-β. Les macrophages 

cultivés dans cet environnement en présence de la pâte ou de la pâte associée à 10µg/mL de 

nHA présentaient aussi une augmentation de l’expression des ARNm de l’IL-10 (Fig. 35). Ces 

Figure 34 : Phénotype des macrophages après 3 jours de culture en présence de nHA à 10, 80 et 

2500µg/mL. Le contrôle représente les cellules cultivées en absence de nHA. Les résultats sont 

représentés comme la moyenne de l’expression relative des ARNm. 
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résultats indiquaient une conservation du phénotype pro-régénératif des macrophages, avec des 

expressions d’ARNm toutefois plus importantes que ches les contrôles (macrophages seuls). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Afin de déterminer le potentiel ostéogénique in vivo des mélanges pâte + nHA, une 

première étude animale a été réalisée dans un modèle de défauts critiques de calvaria chez le 

rat (Cf. Partie 2 Article expérimental). Des défauts de 5mm de diamètre ont été effectués sur 

des rats Lewis mâles âgés de 8 semaines, puis la repousse osseuse (volume minéral MV / 

volume de tissu TV) a été quantifiée tridimentionellement à l’aide microtomographie aux 

rayons X (µ-CT) après 3 et 7 semaines de régénération. 

 

 

 

 

 

Figure 35 : Phénotype des macrophages après 3 jours de culture en présence de la pâte d’os et de la 

pâte associée à 10 ou 80µg/mL de nHA. Le contrôle représente les cellules cultivées en absence de 

pâte ou de nHA. Les résultats sont représentés comme la moyenne de l’expression relative des ARNm. 
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Les groupes effectués étaient (n=6 par groupe et par temps): 

 Défauts non comblés (contrôle) 

 Pâte 

 Pâte + MOT (moelle osseuse totale de rat) 

 Pâte, nHA 10µg/mL (0,001% m/m)  

 Pâte, nHA 80µg/mL (0,008% m/m)  

 Pâte, nHA 2500µg/mL (0,22% m/m)  

Tous les mélanges ont été effectués au moment de l’opération, la moelle osseuse de rat ayant 

été récoltée en rinçant au NaCl 0.9% (100µL/rat) les fémurs et tibias de 2 rats donneurs. 

Les observations radiologiques ont mis en évidence l’absence de cicatrisation à 3 et 7 

semaines des défauts contrôles, validant leur taille critique des défauts, où seulement une faible 

repousse osseuse centripète aux berges des défauts était observée. Tous les autres défauts 

présentaient une repousse osseuse dès 3 semaines, et à 7 semaines (Fig. 36, flèches blanches). 

Les quantifications des MV/TV ont montré des valeurs équivalentes pour tous les groupes 

comblés à 3 et 7 semaines, les repousses osseuses étant donc équivalentes dans les défauts 

comblés avec de la pâte, pâte + MOT ou les mélange de pâte et nHA (Fig. 37). 
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Figure 36 : Reconstruction des acquisitions au µ-CT des défauts de clavaria 3 et 7 semaines après l’implantation. Flèches 

jaunes : pâte d’os allogénique, flèches blanches : os néoformé. Barres d’échelles : 1mm. 
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Nous avons ensuite effectué une deuxième étude in vivo dans le même modèle avec des 

mélanges pâte nHA à des doses plus élevées (3% et 10% m/m final). Nous avons aussi inclus 

dans cette étude des groupes « témoins » additionnels, à savoir une suspension de nHA 

hautement concentrée (30%) dans de l’eau ultra pure, ainsi que de l’autogreffe la technique de 

référence dans de nombreux contextes cliniques. Les rats Lewis ayant un degré de 

consanguinité très élevé cette méthode est une approche simple et fiable pour l’autogreffe de 

tissus chez le rongeur. Les greffons autologues ont été récoltés chez des annimaux donneurs en 

récupérant l’os trabéculaire dans les épiphyses fémorales et tibiales. 

 

 

 

 

Figure 37 : Quantification de la repousse osseuse dans les défauts critiques de clavaria 3 et 7 semaines après opération. Two-

way ANOVA avec test post-hoc de Bonferonni. Les valeurs représentent la moyenne de 6 défauts ± l’écart standard à la 

moyenne (SEM). 
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Dans cette étude les groupes effectués étaient donc (n=6 par groupe et par temps): 

 Défauts non comblés (contrôle) 

 nHA 30% 

 Autogreffe 

 Pâte 

 Pâte + MOT (moelle osseuse totale de rat) 

 Pâte, nHA 0,22% m/m 

 Pâte, nHA 3% m/m 

 Pâte, nHA 10% m/m 

L’observation des reconstructions des défauts et la quantification du MV/TV a été 

effectuée dans tous les groupes au moment de l’implantation (0 semaines), ainsi que 3 et 7 

semaines après l’implantation.  

Lors de l’observation radiologique, les défauts contrôles ne présentaient qu’une faible 

repousse osseuse centripète à 3 et 7 semaines, comme observé dans notre précédent modèle, 

validant la taille critique des défauts (Fig. 38). La suspension de nHA à 30% était bien visible 

au moment de l’implantation, mais n’était plus distinguable après 3 et 7 semaines. Les défauts 

comblés avec ces nHA à 30% présentaient uniquement une repousse osseuse centripète visible 

à 7 semaines aux berges des défauts de façon similire aux contrôles. Les greffons autogéniques 

étaient bien visibles au moment de l’implantation, mais les particules d’os broyés n’étaient plus 

retrouvées après 3 semaines, laissant place à une repousse osseuse bien visible quoique poreuse. 

Cet os néoformé était aussi bien visible au bout de 7 semaines, tout en étant moins poreux qu’à 

3 semaines (Fig. 38). Dans tous les autres groupes comblés avec la pâte d’os, la pâte d’os + 

MOT ou bien la pâte d’os mélangée à des nHA, les particules de la pâte étaient retrouvées après 

3 et 7 semaines d’implantation. Cependant une repousse osseuse n’était observée que dans les 
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groupes pâte, pâte + MOT et pâte nHA 0.22% à 3 et 7 semaines post implantation (Fig. 38, 

flèches blanches). En effet, dans les défauts comblés avec la pâte d’os associée aux deux doses 

les plus élevées de nHA (3% et 10% m/m), aucune repousse osseuse n’était observée. De plus, 

peu de particules de greffon étaient retrouvés dans les défauts comblés avec la pâte mélangée à 

10% de nHA au bout de 7 semaines (Fig. 38). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 38 : Reconstruction des acquisitions au µ-CT des défauts de clavaria à l’implantation  puis après 3 et 7 semaines 

de régénération. Les flèches blanches pointent l’os nouvellement formé. Flèches jaunes : greffons, flèches blanches : os 

néoformé. Barres d’échelles : 1mm. 



Partie 2 - Chapitre II. Amélioration des propriétés ostéogéniques de la pâte osseuse 

94 

 

La quantification tridimensionnelle du MV/TV dans les défauts a confirmé les 

observations des reconstructions radiologiques (Fig. 39). Une faible repousse osseuse a été 

quantifiée dans les défauts contrôles après 3 et 7 semaines. Concernant les défauts comblés avec 

les nHA à 30%, le MV/TV à l’implantation était d’environ 90%, chutant à moins de 5% après 

3 semaines (Fig. 39). Une augmentation du MV/TV jusqu’à 15% à 7 semaines a confirmé 

l’observation radiologique de la repousse osseuse centripète dans ces défauts. Concernant les 

défauts comblés avec de l’autogreffe, la repousse osseuse a été clairement mise en évidence par 

l’augmentation du MV/TV passant de 22% à l’implantation à 40% puis 50% à respectivement 

3 et 7 semaines post implantation, soit une augmentation de plus de 2 fois (Fig. 39). Une 

augmentation comparable a été observée dans les défauts comblés avec la pâte. Concernant les 

défauts comblés avec les mélanges pâte + MOT et pâte nHA 0.22%, le MV/TV semble 

augmenter au cours du temps dans ces groupes, malgré le fait que le test statistique utilisé ne 

permette pas de mettre en évidence des différences significatives entre les MV/TV à 0, 3 et 7 

semaines (Fig. 39). Concernant les deux derniers groupes avec les mélanges pâte nHA les plus 

élevés, aucune différence statistique n’a été mise en évidence dans ces groupes avec néanmoins 

une tendance à la diminution des MV/TV au bout de  3 et 7 semaines d’implantation avec 10% 

de nHA intégrés à la pâte d’os (Fig. 39). 

 

 

 

 

 

 

 

  

Figure 39 : Quantification de la repousse osseuse dans les défauts critiques de clavaria à 0 (implantation), 3 et 7 semaines après 

l’implantation. Two-way ANOVA, * : p<0,05 ;  *** : p<0,001. Les valeurs représentent la moyenne ± l’écart standard à la moyenne 

(SEM) (n=6). 
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Discussions sur l’étude 

L’observation des nHA utilisées dans cette étude a été effectuée au MEB à des 

grossissements jusqu’à 4000x, néanmoins même dans la dilution la plus élevée (100µg/mL) les 

nHA n’étaient pas vraiment individualisées lors de l’observation. Une observation de nHA 

encore plus diluées pourrait être envisagée au MEB à des grossissements plus élevés, ou bien 

en microscopie électronique à transmission (MET) afin d’observer clairement ces particules. 

Afin de nous assurer de la stérilisation des nHA par autoclave (recommandé par le 

fournisseur), nous aurions pu étaler ces nHA sur des boites des géloses de « lysogeny broth » 

(LB) sans antibiotique. Afin de nous assurer de la stébilité des nHA dans le milieu de culture, 

nous aurions pu effectuer un dosage des ions en solution à l’aide d’un osmomètre. Néanmoins, 

les milieux contenant les solutions stocks et dilué de nHA n’ont pas montré de turbidité, 

commun lorsque qu’une contamination microbienne a lieu dans les solutions. Ces suspensions 

n’ont pas non plus changé de couleur, le rouge de phénol dans les milieux de culture  étant un 

indicateur coloré du pH de la solution, le milieu tirant vers le jaune lors d’une 

acidification[252,253]. Ceci indique que les systèmes tampons phosphate (NaH2PO4/PO4
3-) et 

bicarbonate (NaHCO3/CO3
2-) ne sont pas perturbés par l’ajout  de nHA et leur dissolution. 

L’ajout des nHA au contact des cellules STRO-1+ a uniquement diminué l’activité 

métabolique des cellules au bout de 48h en présence de la plus forte dose de nHA (2500µg/mL). 

Cependant nous aurions pu coupler ce test d’activité métabolique à un comptage de cellules ou 

à une quantification de l’ADN dans cellules (test PicoGreen, Cf. Partie 2 – Article 

expérimental). Bien que l’ensemencement des cellules à 5.103 cellules/cm² ait permis 

d’observer l’effet des nHA sur des cellules prolifératives, des cultures sur plus long terme 

auraient pu être envisagées. Cependant cette lignée de cellules a tendance à se décoller une fois 

la confluence atteinte et le tapis cellulaire formé, rendant les cultures impossible au long cours. 

Néanmoins, il aurait pu être possible d’observer ces cellules en présence de nHA au microscope 
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électronique à transmission (MET) afin de visualiser l’éventuelle endocytose des nHA par les 

cellules et leur devenir dans les endosome, leur dissolution ou bien leur relargage dans la 

matrice. 

Les cultures des cellules STRO-1+ en absence et présence de facteurs ostéogéniques ont 

permis de mettre en évidence une coloration de la matrice extracellulaire au rouge alizarine plus 

importante en présence de 100µg/mL de nHA que les concentrations plus faibles. Il aurait 

cependant pu être possible d’effectuer un dosage de cette coloration en dissolvant la coloration 

au rouge alizarine dans de l’acide acétique à 10% pour quantifier ces différences grâce à un 

dosage spectrophotométrique[254]. De plus, il est probable que les nHA soient piégés dans la 

matrice extracellulaire, plutôt qu’endocytés dans les cellules puis exocytés pour former une 

matrice minéralisée. Quoi qu’il en soit l’activité ALP de ces cellules n’a pas été modifiée quelle 

que soit la dose de nHA dans leur milieu, reste à savoir si des western blots auraient pu détecter 

l’augmentation de la production d’autres protéines impliqués dans la repousse osseuse ou 

caractéristiques d’un stade de différenciation ostéoblastique, comme la BSP, l’OCN ou l’OPN. 

Concernant la modification du phénotype des macrophages, ici aussi il serait intéressant 

de visualiser en MET l’endocytose et la dissolution des nHA dans ces cellules et d’effectuer 

des dosages de cytokines dans le surnageant de culture. Un test de fonctionnalité des 

macrophages au contact de lymphocytes T pourrait aussi nous indiquer si les macrophages en 

présence de nHA sont capables d’induire ou inhiber la prolifération et activation de ces 

lymphocytes[255,256]. Ceci dans le but de préciser l’état pro- ou anti-inflammatoire des 

monocytes au contact des nHA seuls ou associées à la pâte d’os. 

In vivo, les doses faibles de nHA mélangées à la pâte d’os n’ont pas pu induire de 

repousse osseuse supérieure par rapport à la pâte seule. Les mélanges avec les doses de nHA 

les plus fortes inhibaient même la repousse osseuse engendrée par la pâte d’os. Ceci  malgré les 

données de la littérature ainsi que des données de notre laboratoire dans le même modèle (Fig. 
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40). Dans ce modèle de défauts osseux critiques de calvaria chez le rat, ces nHA étaient 

associées à un hydrogel d’hydroxypropylméthylcellulose silanisé (HMPC-Si) supplémenté ou 

non en moelle osseuse de rat. Ces nHA à 1% (m/m) avec l’HPMC-Si ne permettaient pas de 

repousse osseuse, mais une fois associés à l’HPMC-Si + MOT une forte repousse osseuse était 

observée. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Ces nHA sont donc capables de supporter ou de promouvoir une repousse osseuse dans 

certaines conditions. Dans cette étude ces nHA étaient piégés dans l’hydrogel d’HPMC-Si alors 

que dans notre étude ils étaient autour des grains de pâte, étant mélangées au moment de 

l’implantation. Ces nHA dans l’HPMC-Si seraient peut-être libérés progressivement au cours 

du temps en empêchant une éventuelle réaction inflammatoire aiguë empêchant la régénération 

Figure 40 : Repousse osseuse dans des défauts critiques de clavaria de rat après 10 semaines. (a) défauts entiers, (b) partie 

centrale des défauts. Hydrogel : HMPC-Si, HA-RP : nHA (Fluidinova), HA-NP : nHA synthétisés sous forme d’aiguilles. 

Les valeurs correspondent aux moyennes ± l’écart-type (SD) [253]. 
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du tissu osseux. Néanmoins, les nHA associées à l’HMPC-Si seuls n’induisaient pas de 

repousse osseuse, seul le groupe nHA + HPMC-Si + MOT présentait une repousse des défauts. 

Dans notre étude, des analyses histologiques pourraient nous indiquer si ces nHA induisent une 

réaction inflammation importante au moment de l’implantation se poursuivant dans le temps et 

empêchant la régénération des défauts. Étant donné la faible taille des nHA, ces derniers ne 

pourraient être visibles uniquement en gros amas avec ces observations histologiques. Ici aussi, 

des analyses au MEB nous indiqueraient si les particules de nHA sont endocytées par les 

cellules immunitaires ou les progéniteurs ostéoblastiques. Ceci n’explique cependant pas 

pourquoi si ces nHA quittent le défaut osseux, la pâte ne peut plus régénérer ces derniers étant 

donné les résultats obtenus avec la pâte seule. 
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Ce travail démontre les propriétés de fomation osseuse de la pâte d’os développée par 

BIOBank. Ceci est le premier travail à notre connaissance concernant la caractérisation des 

capacités régénératrices d’un greffon osseux allogénique partiellement déminéralisé sous forme 

de pâte. Nous avons effectué cette démonstration à plusieurs reprises dans des modèles de 

calvaria chez le rat, en régénération osseuse guidée et dans des défauts osseux de taille critique. 

Cette pâte d’os devrait montrer des propriétés de repousse osseuse intéressantes dans des 

modèles d’os long chez le rat (fémur par exemple), où la proximité avec la moelle favorise la 

régénération osseuse contrairement à la calvaria. Le potentiel régénératif de la pâte osseuse 

pourraît aussi être évalué dans des défauts segmentaires de plus grand taille, par exemple des 

défauts mandibulaires chez la brebis. Enfin, il serait intéressant d’étudier le pouvoir 

ostéoinducteur de la pâte d’os en site hétérotopique, par exemple en sous-cutanné ou 

intramusculaire. Néanmoins, la revendication réglementaire de l’ostéoinductivité d’un substitut 

osseux passe par sa vérification sur chaque lot, et est donc onéreuse. Cette revendication n’est 

pas l’objectif, mais il serait néanmoins intéresant d’évaluer le pouvoir ostéoinducteur de la pâte 

osseuse, si celui-ci existe. 

Il est évident que la déminéralisation partielle de ce greffon osseux allogénique améliore 

ses capacités thérapeutiques en comparaison à un greffon osseux totalement minéralisé. Dès 

lors, il serait intéressant d’appliquer cette déminéralisation à des greffons massiques tout en 

essayant de garder leurs propriétés mécaniques afin d’élargir les contextes cliniques 

d’utilisation de ces greffons osseux partiellement déminéralisés. 

L’association de nHA à la pâte d’os dans nos études n’a pas permis d’induire une 

repousse osseuse supérieure à celle engendrée par la pâte seule, cette repousse étant même 

inhibée avec les doses les plus élevées de nHA. Dans notre étude, les nHA étaient mélangées à 

la pâte d’os, se retrouvant donc à la surface des particules et ont donc probablement été rincées 

par les fluides biologiques dans les premiers jours de l’implantation. Dans tous les cas ces nHA 
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ont un effet délétère sur la repousse osseuse lorsque associées à la pâte d’os dans le modèle de 

défauts osseux critiques de la calvaria de rat utilisé dans cettte étude. 

En revanche, dans la dernière étude in vivo effectuée dans ce travail de thèse, nous avons 

pu comparer l’effet régénératif de la pâte d’os à l’autogreffe osseuse, la technique de référence 

dans beaucoup de contextes cliniques en chirurgie du squelette. Après 3 et 7 semaines de 

régénération dans des défauts critiques de calvaria chez le rat, les MV/TV (volume 

minéral/volume de tissu) étaient équivalents entre les défauts comblés par la pâte et l’autogreffe. 

Des études histologiques sont en cours afin de qualifier la nature des tissus observés et comparer 

au niveau tissulaire la qualité de la repousse osseuse engendrée par la pâte d’os et l’autogreffe. 

Pour terminer ce manuscrit, toutes ces études soulignent l’effet régénératif majeur de 

cette pâte d’os partiellement déminéralisée, qui à notre connaissance est la première description 

à la fois in vitro et in vivo d’un substitut osseux allogénique de ce genre. Les objectifs de cette 

thèse CIFRE sont pleinement atteints, la perspective principale de ce travail étant le transfert  à 

la clinique de ce nouveau greffon osseux, avec la mise en place d’un essai clinique dans une 

indication de régénération osseuse intramembranaire chez l’homme en chirurgie crânio-

maxillo-faciale ou en chirurgie dentaire post-extractionelle. 
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ABSTRACT 

Finding alternative strategies for the regeneration of craniofacial bone defects (CSD), 

such as combining a synthetic ephemeral calcium phosphate (CaP) implant and/or active 

substances and cells, would contribute to solving this reconstructive roadblock. However, 

CaP’s architectural features (i.e., architecture and composition) still need to be tailored, and the 

use of processed stem cells and synthetic active substances (e.g., recombinant human bone 

morphogenetic protein 2) drastically limits the clinical application of such approaches. 

Focusing on solutions that are directly transposable to the clinical setting, biphasic calcium 

phosphate (BCP) and carbonated hydroxyapatite (CHA) 3D-printed disks with a triply periodic 

minimal structure (TPMS) were implanted in calvarial critical-sized defects (rat model) with or 

without addition of total bone marrow (TBM). Bone regeneration within the defect was 

evaluated, and the outcomes were compared to a standard-care procedure based on BCP 

granules soaked with TBM (positive control). After 7 weeks, de novo bone formation was 

significantly greater in the CHA disks + TBM group than in the positive controls (3.33 mm3 

and 2.15 mm3, respectively, P=0.04). These encouraging results indicate that both CHA and 

TPMS architectures are potentially advantageous in the repair of CSDs and that this one-step 

procedure warrants further clinical investigation. 

Key words: Bone tissue engineering, Bioceramics, Calcium phosphates, 3D printing, 

Bone marrow, Calvaria 
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1. Introduction 

The ability to repair large and critical-sized craniofacial bone defects (CSD) in both 

pediatric and adult populations today remains limited. The number of patients living with 

craniofacial osseous deficiencies will continue to grow because craniectomy remains the 

clinical care standard in treating the entire age range of patients with traumatic head injuries, 

stroke, and resection of tumors. Despite the well-known limitations associated with autologous 

bone graft (BG) transplantation (e.g., damaging a healthy bone, resorption, morbidity, 

infection), it remains the most preferred technique in repairing skull defects, especially in 

growing patients (where synthetic, nonvital implants are contraindicated) and compromised 

wound beds (poor soft tissue coverage, previous radiotherapy or infection) [1–7].  

To contribute to solving this reconstructive roadblock, the search for innovative solutions 

based on synthetic materials, serving as ephemeral scaffold for the growth of new bone, has 

been extensive. Synthetic calcium phosphate bone substitutes (BS) such as hydroxyapatite 

(HA), beta-tricalcium phosphate (-TCP) and calcium phosphate cements (CPC) have 

demonstrated considerable potential for the regeneration of CSD given their biocompatibility 

and osteoconductive features [8,9] but are often insufficient [10,11]. Experimentally, many 

attempts to enhance the regenerative capacity of BS to induce or augment cranial repair have 

been made with the addition of expended stem cells [12,13], growth factors [10], or cytokines, 

alone or in combination (i.e., tissue engineering strategies) [14–16]. While tissue engineering 

might have a bright future in the reconstructive field, significant drawbacks such as the lack of 

reliable efficacy, high costs, potential side effects of the synthetic bioactive substances (e.g., 

ectopic bone formation), potential safety risks (e.g., tumors) and ethical issues hinder its current 

implementation to clinical cases [17,18]. Safer alternatives to these processed stem cells and 

synthetic active substances, based on dispensable tissues that can be harvested from the patient 

in large quantities without causing significant harm (e.g., bone marrow, bone marrow cell 

extract) are already routinely clinically used with clear success  [19]. 

Another way of improvement lies in the optimization of synthetic scaffolds to enhance 

the biological response. Indeed, both scaffold architecture and composition are known to 

modulate cell behavior directly and indirectly, and thus could significantly affect CSD repair 

once implanted: the success of the clinical procedure is mainly determined by the ability of the 

implant to keep endogenous and exogenous cells alive and functional. This requires the scaffold 

to have micron-scale pores and roughness (< 10 µm, ideally > 1 µm) for osteogenic cell 

adherence and bone formation, as well as a macroscopic porous network (> 100 µm) for cell 

colonization, mass transport and blood vessel guidance [20]. Triply-periodic minimal surfaces 

(TPMS) are a promising tool for designing the macroscale pore architecture of biomaterials. 

These open periodic porous structures, which have zero mean curvature, show higher intrinsic 

features than conventional semi-random porous architectures (e.g., salt-leached scaffold), such 

as the surface-to-volume ratio and permeability, both playing a critical role in the conduction 

of chemical (e.g., nutrients) and biochemical (e.g., cytokines) species, cells and tissues  [21–

23]  

Ideally, scaffold biodegradation and bone formation should also occur concurrently at a 

matching rate. However, clinically used calcium phosphates, as pure phase (e.g., HA) or as 

biphasic calcium phosphates (BCP), displayed a limited in vivo degradation, i.e., low solubility 

(chemical property) and resorbability (from cellular activity). Ionic substitutions or insertion 

within the apatite lattice (e.g., carbonate, silicate) have been shown to modulate the 

biodegradation of the implant, coupled with a stimulation of bone and vascular ingrowth. [24–

31] 

Designing and producing implants with a controlled composition and architecture, 

tailored to the craniofacial defect to repair, is now possible with the development of additive 

manufacturing technologies and associated software. Although they allow for the accurate 
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production of metal [32] and polymer [21,33] scaffolds with biologically relevant structures 

(e.g., TPMS), additive manufacturing technologies are still very limited for the production of 

calcium phosphate bioceramics. Stereolithography, robocasting, selective lase sintering or even 

powder 3D-printing technologies may suffer from the following drawbacks: limited design 

capability, lack of flexibility (e.g., HA only), low resolution or architectural control, CaP 

degradation during the process, and high cost [20,34]. Therefore, adapting the existing additive 

manufacturing technologies for CaP phases may unveil new prospects for the regeneration of 

CSDs. 

The study reported herein investigates the regeneration of calvarial rat CSDs and 

compared CSD repair when filled with BCP granules (as the reference material) and custom-

made BCP and carbonated hydroxyapatite (CHA) disks, with or without addition of total bone 

marrow aspirate (TBM). BCP and CHA disks were designed with a TPMS produced through 

an indirect, flexible and reliable additive manufacturing process. This will indicate the potential 

of this architecture and composition for the regeneration of craniofacial CSD. 

 

2. Materials and Methods 

2.1. MBCP granules 

MBCP® ceramic granules measuring 0.5–1.0 mm in diameter were provided by 

Biomatlante SA (Vigneux-de-Bretagne, France). They were defined as micro-macroporous 

biphasic calcium phosphate composed of 58% hydroxyapatite (HA) and 42% β tricalcium 

phosphate (β-TCP), exhibiting a specific surface area (SSA) of 2.5 m²/g [35]. The total porosity 

volume has been evaluated between 70 and 75% and consists mainly of macropores ( 30% 

v/v) and micropores ( 70% v/v) ranging from 100 µm to 500 µm and 0.1 µm to 1 µm, 

respectively [8,35–37]. Tubes containing granules (0.015 g each) were double-packed and 

autoclave-sterilized at 121 °C for 20 min.  

 

2.2. Tailored TPMS CaP disks 

2.2.1. Powder preparation 

HA, apatitic tricalcium phosphate (TCPap) and B-type carbonated hydroxyapatite (CHA) 

powders were synthesized by a conventional aqueous precipitation method using a fully 

automated synthesis station (MAR07 [38], DES03 [39], LAF08 [40]). Briefly, a diammonium 

hydrogen phosphate solution ((NH4)2HPO4, 99%, Merck, Germany,  [P]=1.2 mol/L), mixed, 

if applicable, with an ammonium hydrogen carbonate solution ((NH4)HCO3, 99%, Merck, 

Germany,  [C]=0.1 mol/L) was added at 100 mL/min to a calcium nitrate solution 

(Ca(NO3)2, 4H2O, 99%, Merck, Germany,  [Ca]=2.1 mol/L), maintained under stirring 

(500 rpm). Reagent ratios were calculated according to the following theoretical formula: 

Ca10(PO4)6(OH)2, Ca9(HPO4)(PO4)5(OH) and Ca10-x(PO4)6-x(CO3)x(OH)2-x with x=0.8 for HA, 

TCPap and CHA powders, respectively. The pH of the suspensions was adjusted to 7.0 (TCPap) 

or 8.0 (HA and CHA) by the addition of 28% ammonia solution (Merck, Germany) by means 

of a dosing pump (ProMinent, UK) coupled with a pH controller (Mettler Toledo M400, USA) 

and a pH-electrode (Mettler Toledo Inpro®4800/120/PT100, USA). The temperature was 

controlled and regulated automatically at 35 °C (TCPap) or 65 °C (HA and CHA) with an 

external T-probe connected to a cryothermostat (Huber, Germany). An argon flow (Air 

Products, 0.1 L/min) was maintained in the reactors to prevent any atmospheric uncontrolled 

carbonation throughout the synthesis process. After complete introduction of the phosphate 

solution, the suspension was matured for 20 ± 2 h and finally centrifuged at 4000 rpm for 5 min 

(ThermoFisher Scientific, Sorvall™ Legend XF). The wet powder agglomerates obtained were 

dried at 80 °C for 24 h, then ground in absolute ethanol (H3CCH2OH,>99.5%, VWR, 

Germany) by means of a planetary ball mill (PM400, Retsch, Germany) with zirconium oxide 

jars and balls and finally sieved at 25 µm (Russelfinex, Belgium). 
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Lastly, HA, TCPap and CHA powders were heat-treated to reduce their surface area as 

well as to transform TCPap into β-TCP according to the following general reaction:  

Ca9(HPO4)(PO4)5OH  3 Ca3(PO4)2 + H2O 

TCPap and HA powders were thus heat-treated at 900 °C and 1000 °C for 2 h under air 

(ramps 4 °C/min, Nabertherm, Germany), and CHA powder at 900 °C for 5 h under CO2 (PCO2 

= 1 atm, ramps 5 °C/min, Nabertherm, Germany). The SSA of 4.8 ± 0.1 m²/g, 4.3 ± 0.2 m²/g 

and 4.7 ± 0.1 m²/g, respectively, were finally achieved. These values were determined on 

powders, outgassed at 200 °C for 8 h, by means of the Brunauer-Emmett-Teller (BET) 5-point 

method using N2 adsorption isotherms (Micromeritics ASAP 2010, Germany). 

 

2.2.2. Manufacturing process 

Macroporous disk-shaped bioceramic implants were produced by a method detailed 

elsewhere based on the impregnation of wax molds [34], the latter being built layer by layer 

with a drop-on-demand 3D-printer (3Z Studio, Solidscape, Multistation, Dinard). The molds 

were designed as the negative structure of the intended implant and printed with a layer 

thickness of 25 µm. Once printed and cleaned, molds were impregnated with a ceramic powder 

suspension (hereafter called slurry). After drying overnight at room temperature, the green 

bodies were cleaned of all excess dried slurry using a surgical blade (Swann-Morton, UK). 

Then they were heat-treated in a debinding furnace (Carbolite, UK) up to 500 °C, to eliminate 

the wax mold and the organic adjuvants, and finally sintered either at 1100 °C for 2 h under air 

(ramps 4 °C/min) or at 1050 °C for 2 h under CO2 (PCO2 = 1 atm, ramps 5 °C/min) to obtain 

the biphasic calcium phosphate (BCP: 60% HA and 40% β-TCP (w/w)) or the CHA 

bioceramics, respectively. 

Slurries were prepared by blending 71.7% (w/w) powder (CHA) or powder blend (BCP: 

60% HA and 40% β-TCP (w/w)), 27.7% (w/w) pure water, and 0.6% (w/w) dispersing agent 

(polyacrylate ammonium, Solvay, France) for 10 min at 170 rpm in a zirconia jar with zirconia 

balls 10 and 5 mm in diameter (PM400, Retsch, Germany). Before mold impregnation, an 

organic binder (1.9% (w/w), Duramax B-1000, Rohmand Haas, France) was mixed into the 

slurries at 140 rpm for 15 min using a propeller stirrer.  

Macroporous disks were sterilized at 180 °C in a poupinel dry heat sterilizer for 30 min. 

 

2.2.3. Design of the macroporous bioceramic disk implants 

Implants were designed to perfectly match the geometry of a rat calvarial defect 5.5 mm 

in diameter (Fig. 1) using ScanIP software (Simpleware, UK). The thickness of the implant was 

chosen not to exceed the height of the rat parietal bone  1 mm (Fig. 2). As regards its computer-

aided design (CAD) model, the intended bioceramics should display a gyroid structure wherein 

a 300 µm sphere could freely move, for a total macroporosity of 40% (Fig. 2). For informative 

purposes, Fig. 2 also illustrates the link between the maximum size of a sphere that can go 

through a gyroid structure and the dimension of its fundamental unit for different porosity rates. 

The largest macropores of the gyroid architecture were purposely orientated along the height 

of the bioceramic, i.e., to face the animals’ brain (Fig. 2).  

As previously stated, molds were designed as the negative of the intended bioceramics 

with ScanIP software (Simpleware, UK). To obtain analogous bioceramics after sintering, 

independently of the ceramic phase, the dimensions of the molds and the parameters of the 

gyroid structure were adjusted: a shrinkage of 9.7% and 6.0% were considered for the BCP and 

CHA phases, respectively. 

 Figure 1. Calvarial bone defect in rat model. 
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 (A) Diagram and (B) picture showing the two critical-sized calvarial defects performed 

on the left and right parietal bone of inbred Lewis rat (5.5 mm in diameter). Pictures showing 

the defects filled with (C) BCP granules and (D) macroporous disk-shaped bioceramics. 

 

Figure 2. Design of the macroporous bioceramic disk. 
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3D images derived from Simpleware CAD software of (A) the macroporous disk with a 

40% porosity volume, (B) cross section and top views of a 40% gyroid structure wherein a 

sphere 300 µm in diameter can move freely and (C) the changes in the maximum diameter of a 

sphere that can go through the entire gyroid structure depending on the size of the gyroid’s 

fundamental unit and its porosity. 

 

2.2.4. Characterization of the macroporous bioceramic disk implants  

The crystalline phases of the samples were identified by means of a Bruker D8 Advance 

θ/θ X-ray diffractometer (XRD) with a Lynx-Eye XE-T Detector (with a 2.93° aperture angle), 

using CuKα radiation and operating at 40 kV and 20 mA. XRD patterns were collected over 

the 2θ range of 10–120° at a step size of 0.01° and counting time of 0.2 s per step. The 

crystalline phases were identified with Bruker Diffrac.EVA 4.0 software (Bruker AXS, 

Germany) and the PDF04+ database  [41]. Rietveld method refinement was achieved with 

DIFFRAC.TOPAS v.5.0 software (Bruker AXS, Germany) using the Pawley algorithm and the 

following fundamental parameters for HA and β-TCP structures: PDF_00-009-0432, space 

group P63/m (176) and PDF_00-009-0169, space group R 3c (167), respectively. The XRD 

patterns were also used to determine the HA/β-TCP phase ratio of the BCP bioceramics 

according to a standard procedure [42]. 

Ground bioceramics were analyzed by Fourier transform infrared (FTIR) spectroscopy 

using a Bruker VERTEX 70 spectrometer (Bruker Optics, France), equipped with a monolithic 

diamond ATR crystal (Quest ATR diamond, Specac, USA). The spectra, obtained by signal 

averaging of 64 successive scans, were recorded from 4000 to 400 cm-1 at a resolution of 2 cm-

1. A curve-fitting analysis in the 2 (900–840 cm-1) and 3 (1600–1300 cm-1) carbonate domains 

of the FTIR spectra (dedicated in-house method [43]) was performed by means of OriginPro 

2018b software (OriginLab, USA). Carbon content in CHA bioceramics was also determined 

by an elemental analyzer, using an infrared detector (LECO CS-444, USA).  

Morphometric analyses of the bioceramics produced were carried out at various scales. 

Each bioceramic was first imaged using a Nanotom S X-ray computed tomography system 

(Phoenix, AZ, USA) with a voltage of 80 kV (tungsten target), an integration time of 750 ms 

and a 3.5-mm voxel resolution. For reconstruction of the volume data, a proprietary 

implementation based on the Feldkamps cone beam-reconstruction algorithm was used. VG 

Studio software (Volume Graphics, Heidelberg, Germany) was used for the 3D visualization of 

the volume data and the data set export in .DICOM format for image analysis.  

Once imported into Simpleware, the .DICOM images allowed for the reconstruction of a 

3D model of the bioceramic, which was exported in .stl format. After manual gross 

superimposition of the bioceramic model with its original CAD design, .stl files were imported 

in CloudCompare freeware (EDF R&D, France) for further comparison. A dedicated algorithm 

allowed for the fine superimposition of the two models. The “cloud to mesh” algorithm was 

used to compare the 3D printed bioceramic to its CAD model, the latter serving as the reference. 

The ceramics were also examined by scanning electron microscopy (SEM, JEOL JSM-

6500F, USA) by applying a gold coating (about 10 nm) using the sputtering technique 

(Quorum, Q150R ES, UK). The porosity at the samples’ surface was quantified from SEM 

images using ImageJ freeware (National Institutes of Health, Bethesda, MD, USA). 

Additionally, the minimum (xF,min) and maximum (xF,max) Feret diameter of the micropores, 

as well as three morphological factors, aspect ratio (A.R.) sphericity (S) and roundness (R.), 

were evaluated (N = 3 SEM image analyzed per sample _ N = 2 samples per macroporous 

bioceramic)  [34,44]. 

Finally, the ceramics SSA was determined as described previously using the BET 5-point 

method (five ceramics/measurement in triplicate). 
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2.3. Animals  

Twenty-four adult inbred Lewis 1A-haploype RT1a rats were obtained from a certified 

breeding center (Janvier Labs, LeGenest-Saint-Isle, France) and acclimatized for 2 weeks to 

the conditions of the local vivarium. Animal experiments were conducted according to the 

European directive 2010/63/EU and were approved by the French Ministry of Research and 

Education (APAFIS 18616-V1) and by the Pays de la Loire Ethics Committee (France). 

 

2.4. Bone marrow harvesting  

Three rats were specifically designated as TBM donors. The animals were anesthetized 

using inhaled isoflurane (Forene; Abott, Rungis, France) and sacrificed via intracardiac 

overdose of sodium thiopental (Nesdonal; Rhône-Merieux, Lyon, France). TBM was isolated 

from femurs, humeri and tibias for extemporaneous grafting. Briefly, the ends of each bone 

were cut, and 1 mL of TBM mixed with saline was obtained through an intramedullary bone 

flush procedure performed with a 26-gauge needle. After pooling, the TBM was seeded into 

the CaP biomaterial, which was immediately implanted in the calvarial defect.  

 

2.5. Implant preparation and study groups 

The animals were randomly assigned to one of the following groups: BCP granules; BCP 

granules +TBM; BCP disk; BCP disk +TBM; CHA disk; CHA disk +TBM and Empty defect. 

Empty defect and BCP granules + TBM were used as a negative and positive control, 

respectively. Each group had a sample size of n = 6. 

 

2.6. Surgery 

All procedures were performed under general anesthesia and lasted 20 min. After local 

subcutaneous xylocaine injection (0.1 mL, 0.1%), a 2 cm longitudinal incision was made on the 

head of each rat from the forehead to the neck. Skin and periosteum were lifted. Subsequently, 

critical-sized parietal defects (5.5 mm) were created bilaterally using a circular trephine (Komet 

Medical, Lemgo, Germany) under saline solution infusion. Each animal received two randomly 

assigned implants (n = 6) as detailed in Supplementary Table 1. The skin was then closed with 

nonabsorbable sutures (Ethylon 5.0, Ethicon©). Immediate postoperative analgesia was 

provided through subcutaneous injection of buprenorphine hydrochloride (Buprecare; 

Animalcare, Dunnington, UK) and maintained for 2 days. Seven weeks after implantation, the 

animals were sacrificed by sodium thiopental overdose. 
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Supplementary Table 1. Animal experiment design for CSD reconstruction 

 
 

Table showing the seven experimental groups including reconstruction with BCP 

granules alone, BCP granules+TBM (positive control), BCP macroporous bioceramics±TBM, 

CHA macroporous bioceramics±TBM and empty defect as an untreated group (negative 

control). Abbreviations: total bone marrow, TBM.  

 

 

2.7. Microcomputed tomography analysis  

Qualitative analysis of total mineral and newly formed bone contents was performed at 

the time of necropsy using the SkyScan-1272 high-resolution 3D X-ray micro-computed 

tomography (micro-CT) system for small-sample imaging (Brucker, Belgium). The scanner 

was equipped with a 20- to 100 kV (10 W) X-ray source and an 11-mega-pixel X-ray detector. 

Each sample was placed on a holder with the sagittal suture oriented parallel to the X-ray 

detector and scanned using a 0.5-mm aluminum filter, 18-μm isotropic voxels, a 0.71 °rotation 

step, and frame averaging of 4. For 3D reconstruction (NRecon software, Bruker) without 

smoothing, a ring artifact correction beam hardening correction wand the absorption coefficient 

was set to 4, 20%, and from 0.005 to 0.1. Standard 3D morphometric parameters (CTAn 

software, Bruker) were determined in the region of interest (5.5 mm circle; 100 cuts) and put 

on the defect. Representative 3D images were created using CTvox software (Bruker) for each 

implant to assess bone formation in control and treated animals. The overall augmented contour 

was evaluated in the 3D reconstructed view and calculated in CTan. Boundaries were set to 

standardize the region of the augmented volume to be analyzed. Bone volume (BV; mm3) was 

calculated as the volume occupied by bone within the region of interest. 
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2.8. Histology  

To observe the newly formed bone and osteoblastic cells, double staining was performed. 

In short, specimens were fixed for 24 h in 4% paraformaldehyde and then dehydrated through 

a graded series of ethanol treatments. Nondecalcified bone specimens were infiltrated and 

embedded in glycol-methyl-methacrylate (GMMA; Technovit 9100, Kulzer, Germany). For 

each sample, a craniocaudal section was performed at the maximum diameter of each implant 

using a circular diamond saw (SP1600; Leica, Wetzlar, Germany) and serial 5-m sections 

were cut using a hard tissue microtome (Polycut SM 2500; Leica, Wetzlar, Germany). The 

sections were stained with Goldner’s trichrome and hematoxylin-eosin-safran and then 

examined using a light microscope (Leica-DM 4000 B, Wetzlar, Germany).  

 

2.9 Immunohistochemistry 

Immunohistochemistry (IHC) was performed to evaluate the vessel formation in 

biomaterials and the empty defect. Sections measuring 5 m were cut from GMMA-embedded 

blocks and then stained. A rabbit polyclonal anti-CD 31 antibody (Abcam 28364, dilution 

1:100) was used for endothelial staining and vessel visualization. A negative control was 

performed without primary antibody CD31. Quantitative analysis of the vessel formation was 

performed by a pathologist using a light microscope (Leica-DM 4000 B, Wetzlar, Germany): 

the vessel count was performed for each reconstruction including 10 fields per defect with a 

×40 magnification.  

 

2.10. Statistical analysis  

Each result was expressed as the mean ± standard deviation (SD) of six samples. A one-

way ANOVA followed by a post hoc test (Fisher’s protected least significant difference) was 

performed. P-values <0.05 were considered to be statistically significant.  

 

3. Results 

3.1 Analysis of the macroporous disk-shaped bioceramics  

Figure 3 shows the XRD patterns and FTIR spectra of BCP and CHA ground bioceramics, 

centered on the range 10≥2θ≥46 °, and 3620≥ν≥3540 cm-1, 1600≥ν≥1350 cm-1 and 

1200≥ν≥500 cm-1., as well as images of the macroporous disk-shaped bioceramics. 
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Figure 3. Characteristics of macroporous bioceramics. 

 
 (A) XRD patterns and (B) IR spectra of the BCP and CHA ground scaffolds assessing 

the scaffold composition. “CO3
2- (B)” and “CO3

2- (A)” correspond to vibrations of carbonate 

ions in the positions occupied by phosphate and hydroxide ions in the HA lattice, respectively. 

(C) Pictures, and 3D images of the (D) BCP and (E) CHA bioceramics obtained by X-ray µ-

tomography. SEM micrographs showing the macro- and micro-architecture of (F) BCP and 

(G) CHA bioceramics including 300 m macropores and submicron micropores. 

 

Both the diffractogram (Fig. 3A) and the FTIR spectrum (Fig. 3B) of the BCP sample 

exhibited the characteristic diffraction lines or bands of HA and β-TCP phases (PDF 00-009-

432 and 00-009-169, respectively) [45]. No other crystalline or amorphous phase was detected. 

The a and c lattice parameters of the HA (a=9.422 Å and c=6.882 Å) and β-TCP (a=10.437 Å 

and c=37.426 Å) phases detected in the BCP sample are equivalent to values reported in the 

ICDD PDF cards 00-009-432 (a=9.418 Å and c=6.884 Å) and 00-009-169 (a=10.429 Å and 

c=37.380 Å), respectively. Moreover, the percent by mass of crystalline phases HA and β-TCP 

in BCP implants was assessed at 55.9 ± 0.2% and 44.1 ± 0.2%, respectively. 

The XRD pattern of the CHA implant (Fig. 3A) is typical of a hydroxyapatite structure 

(PDF 00-009-432). Lattice parameters a and c are equal to 9.455 Å and 6.890 Å, respectively. 

Both are significantly higher than those of HA (ICDD PDF cards 00-009-432), as is commonly 

observed when carbonate ions simultaneously substitute for phosphate (B-sites of the apatite 

structure) and hydroxide (A-sites of the apatite structure) ions in the HA lattice [46–48].  

The infrared spectrum exhibits only the characteristic bands of AB-type carbonated 

hydroxyapatites (Fig. 3B) [40,48], confirming that the chemical composition of CHA implants 

can be illustrated with the following general formula:  
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Ca10-x(PO4)6-x(CO3)x(OH)2-x-2z(CO3)z Eq. 1 

with 0  x (B-type carbonate ions)  2 and 0  z (A-type carbonate ions)  2-x 

The carbonate content of the CHA implants was evaluated at 5.48±0.05% w/w. The 

amounts of A-type and B-type carbonate ions, investigated by a curve-fitting method, were 

evaluated at 0.78±0.19% w/w and 4.70±0.23% w/w, respectively. 

Figure 3C–3E shows pictures and X-ray µ-tomography 3D images of the BCP and CHA 

macroporous disk-shaped bioceramics. Their final dimensions are equivalent and were assessed 

at  = 5.44±0.04 mm and h = 827±41 µm (n=24), and at  = 5.44±0.05 mm and h = 

843±38 µm (n=18), respectively. Moreover, the CloudCompare comparison revealed that both 

BCP and CHA bioceramics were very similar to their initial CAD model with a distribution of 

the deviation centered on 0 µm, with most of the deviations between −40 and +40 µm 

(Supplementary Fig. 1). 

 

Supplementary Figure 1. CloudCompare analysis. 

 
Comparison of the (A) BCP bioceramics and (B) CHA bioceramics produced with their 

initial CAD model. 3D model of the bioceramic produced was obtained by micro-CT analysis. 

The bioceramics produced displayed excellent matching with their CAD model, with a deviation 

centered on 0 µm. 

 

The SEM images of the BCP and CHA bioceramics macro- to micro-structures (Fig. 3F 

and 3G) clearly reveal the printing orientation of the mold parallel to the surface of the disks as 

well as submicropores. As described in Table 1, the concentration of submicropores at the 

surface of the BCP and CHA bioceramics is about 10% and 14%, respectively. This small 

difference in concentration generates a difference less than 1 m²/g between the two types of 
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macroporous disks (see Table 1). The size (xF,min  0.7 µm and xF,max  1.3 µm) and 

morphology of the submicropores are similar: the latter can be defined as domino-shaped 

micropores sub-rounded with a low sphericity. 

 

Table 1. Microporosity of macroporous disk-shaped bioceramics. 

Sample BCP   CHA   

  Average SD Average SD 

Amount 

s/s 

9.9% 2.2% 13.6% 2.7% 

xFmin / 

µm 

0.7 0.5 0.7 0.6 

xFmax / 

µm 

1.2 0.9 1.3 1.1 

AR 2.1 0.2 2.0 1.0 

R 0.5 0.2 0.5 0.2 

S 0.5 0.2 0.4 0.2 

SSA / 

m² g-1 

1.4 0.1 2.3 0.2 

 

Amount (surface/surface), dimension and morphology of the micropores constituting 

BCP and CHA macroporous ceramics from SEM image analysis and SSA values; AR (aspect 

ratio), R (roundness), S (sphericity), xF,min and xF,max corresponding to the shortest and 

longest Feret diameter, respectively; SD standard deviation. 

 

3.2. Clinical findings  

All animals survived the surgical procedure, 36 defects were healed with biomaterials 

and six were left empty. During the healing period, no reconstruction exposure or loss was 

observed, and no abnormal findings such as inflammation, infection or separation in the surgical 

wound were observed.  

 

3.3. Micro-CT findings  

As shown in micro-CT images after sacrifice at 7 weeks (Fig. 4A), the groups with the 

BCP and CHA disk presented homogeneous bone formation distributed over the entire surface 

of the bone defect, conversely to the groups with granules, which systematically presented a 

partial filling of the defect. The amount of bone was grown toward the center of the defect from 

adjacent host tissues in all groups (disks and granules with or without TBM).  

The BCP granules and Empty defect groups had the lowest rate of newly formed bone 

(see Table 2 and Fig. 4B), which were significantly lower than for the BCP and CHA disk 

groups (p=0.03 and p=0.04, respectively). Addition of TBM prior to implantation systemically 

improved bone formation, independently of the bone substitute (e.g., 103% increase for Granule 

+ TBM). Interestingly, bone content was comparable in the positive control (Granule + TBM) 

BCP and CHA disk groups without TBM. The greatest bone healing was observed in the 

CHA+TBM group, with approximately 55% more bone formed than in the positive control 

(Table 2, p=0.04). While not significant, the CHA disk + TBM group also showed greater bone 

formation than the BCP disk + TBM group, the latter displaying results comparable to the 

Granule + TBM group. 
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Figure 4. Micro-CT analysis of the critical-sized craniofacial bone defect (CSD) 

reconstruction. 

 

 
 

 

 

 

(A) Images of the CSD reconstructions at 7 

weeks showing calvarial 3D reconstruction, 

biomaterials + new bone as well as newly formed 

bone alone. CSD repair with BCP granules ± 

TBM systemically had biomaterial loss and 

calvarial holes. (B) Graph showing the 

quantitative analysis of bone volume (BV, mm3) in 

the region of interest. Empty defect (negative 

control) and BCP Granule groups had the lowest 

rate of bone formation compared to others 

(p<0.05). There was no statistical difference 

between BCP granule+TBM (positive control) 

and macroporous disks alone while the 

CHA+TBM group had significantly higher bone 

formation than BCP granule+TBM (p=0.0441). 
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Table 2: Bone volumetric analysis within the region of interest (n = 6; mm3). 

Group     Mean ± SD Median 

Empty  1.242 ± 0.6102 1.263b,d 

BCP Granule 1.055 ± 0.9057 0.7257b,d 

BCP Granule 

+TBM 

2.146 ± 0.9746 2.169a,c,d 

BCP disk 2.515 ± 0.6859 2.183a,c 

BCP disk+TBM 2.572 ± 0.5426 2.674a,c 

CHA disk 2.258 ± 0.6524 2.271a,c 

CHA 

disk+TBM 

3.331 ± 0.3031 3.315a,b,c 

a Significant difference compared to negative control group (empty defect) *. 
b Significant difference compared to positive control group (BCP Granule+TBM) *.  
c Significant difference compared to BCP Granule group*.  
d Significant difference compared to CHA disk+TBM group*. 

* p < 0.05 

 

Table showing the mean±SD and the median of the bone volume in CSD. Bone formation 

was significantly lower in the empty (negative control) and BCP Granule groups. No statistical 

difference was observed between BCP Granule+TBM (positive control) vs Macroporous disks 

(BCP and CHA) without TBM. CHA+TBM showed a higher rate of bone formation than BCP 

Granule+TBM. 

 

 

Histologic findings  

Goldner’s Masson trichrome staining is detailed in Fig. 5: 
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Figure 5. IHC of calvarial reconstruction using Goldner’s Trichome staining. 

 
  

Images showing the histological assessment at 7 weeks of CSD reconstruction with a 

magnification (×50) of a corresponding new bone formation area. The calvarial 

reconstructions using custom-made macroporous disks evenly restored the cranial vault 

compared to groups reconstructed by BCP granules. In groups using CaP biomaterials without 

TBM, more newly formed bone was observed in groups reconstructed by macroporous disks 

than by BCP granules. Live TBM cells were systematically observed in groups reconstructed 

by CaP biomaterials+TBM. A large amount of new bone was observed when biomaterials were 

combined with TBM. Abbreviations: new bone, Bo; BCP granule, Gr; macroporous disk, D; 

total bone marrow, TBM; fibrous tissues, Ft. 
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Notably, abundant bone formation was observed in disk ± TBM groups, regardless of the 

disk composition, and the BCP granules + TBM groups.  

The defect was mainly filled by fibrous tissue in both the BCP granules and Empty 

groups. A small amount of bone was observed, mainly close to the adjacent host bone. Uneven 

vault reconstruction was observed in the BCP Granule group.  

In the BCP granules + TBM group, a large amount of bone was observed around the 

granules close to the adjacent host bone as well as in the center of the defect (especially in zones 

in contact with the dura). Although the distribution of granules was more homogeneous with 

TBM, the calvarial vault was nevertheless poorly and unevenly repaired (e.g., random 

thickness). 

In the BCP and CHA disk groups, bone formation occurred from the defect edges to its 

center. Spicules penetrating the porous structure of the implant and merging in large bone 

islands were observed. A homogeneous distribution of a large amount of new bone was detected 

within the scaffolds in groups combining CaP disks, regardless of their composition, and TBM, 

with the center of the defect widely colonized by newly mineralized tissue (6/6 of CHA and 4/6 

of BCP respectively). 

Generally, anatomical calvarial vault reconstruction was carried out successfully in 

defects filled with macroporous disks, in contrast to the BCP granules groups. Bone marrow 

niches were created in groups including TBM with larger niches when custom-made disk-

shaped CaP bioceramics were used.  

Goldner staining was compared to HES staining (Supplementary Fig. 2) to evaluate bone 

maturity and the osteoid band in the samples. No difference was observed between BCP 

granules and macroporous disks, which for the most part had mature bone at 7 weeks. 
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Supplementary Figure 2. IHC of CSD repair at 7 weeks using HES and Goldner staining 

 
 

 

3.5. Immunohistological findings  

Vessel formation was observed from the edge of the craniectomy, in surrounding fibrous 

tissue and into the scaffolds for all groups. The vessel arrangement showed a high fibrovascular 

network growing into the macroporous network of the disks or around the BCP granules. No 

difference in the number of vessels (about 10 per field, magnification ×40) or vessel size was 

observed (Fig. 6). 

Images showing the histological 

comparison of CSD reconstruction using 

Goldner’s trichome and HES staining with 

a ×50 magnification. Mature lamellar 

bone was observed in all groups. Weak 

osteoid band staining was visible. 

Abbreviations: new bone, Bo; BCP 

granule, Gr; macroporous Disk, D; 

osteoid band, OI; total bone marrow, 

TBM; fibrous tissues, Ft. 
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Figure 6: Assessment of angiogenesis in craniofacial bone defect (CSD) reconstruction. 

 
IHC images showing vessel formation in calvarial reconstruction with (A) BCP granules 

or (B) CHA macroporous bioceramic using endothelial cell immunostaining with anti-CD 31 

antibody. (C) Graph and table of the vessel quantification (vessel count of 10 fields per CSD, 

magnification ×40) showing no significant difference between experimental groups. 

Abbreviations: Bo, new bone; v, vessel; Gr, granules; CHA, CHA macroporous bioceramic. 

 

Discussion 

In this study, we aimed to compare one-step and single reconstruction procedures 

including two types of customized CaP macroporous bioceramics with or without TBM on a 

rat model. 

The design of the macroporous disk-shaped bioceramics was optimized to facilitate 

handling by the surgeon and to enhance their osteoconduction and osseointegration compared 

to a pile of granules. For this purpose, the porosity was set at 40% to prevent erosion of ceramics 

while avoiding sintering at an excessively high temperature, which in turn would reduce 

concentration in micropores. The size of the disks was proved to fit the bone defect volume 

closely with less than 60 µm of space between the ceramic, centered in the defect, and the 

parietal bone. A gyroid macroporous structure was accurately patterned in the bioceramics to 

improve their permeability compared to a standard random macroscopic porous network [21]. 

A 300 µm macropore size was specifically chosen to create sufficient confined areas to 

positively affect tissue growth and blood vessel guidance [49]. Controlling the microporosity 

of the implants at the submicron scale was also intended to improve their overall 

osseointegration dynamics [35,49].  

The BCP macroporous disk-shaped bioceramics are composed of HA (56% w/w) and β-

TCP (44% w/w) phases in equal proportion to that of the MBCP® granules (58%HA, 42% β-
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TCP w/w). Assuming Eq.1 and the amounts of A-type and B-type carbonate ions in the HA 

lattice, CHA bioceramics is a monophasic AB-type carbonated hydroxyapatite that can be 

described by the following chemical formula: 

Ca9.26(PO4)5.26(CO3)0.74(OH)1.02(CO3)0.12 Eq.2 

In our experimental conditions, we considered BCP granules extemporaneously mixed 

with TBM as a positive control of bone regeneration as previously described  [16,50–54]. 

Indeed, its efficacy in an animal model has been documented in several studies. BCP granules 

have well-known osteoconductive properties repeatedly described for decades [8,55,56], and 

TBM naturally contains a large number of chemotactic and osteogenic factors as well 

mesenchymal and hematopoietic progenitor cells promoting bone formation. We previously 

showed that the mixtures of BCP granules and unprocessed TBM had osteogenic potential in 

vivo and a positive effect on bone ingrowth [53,54]. In addition, other studies confirmed 

enhancement of induced bone formation in ectopic and osseous sites  [57–64]. Thus, we aimed 

to compare BCP granules + TBM to custom-made disk-shaped bioceramics consisting of a 

macroporous gyroid structure.  

We tested a clinically relevant single-step procedure with no preoperative in vitro 

procedure such as osteogenic cell isolation. Seven experimental procedures were performed 

including the negative (defect maintained empty) and positive (BCP granules + TBM) controls. 

Comparison of the new bone volume formed in BCP granules and CaP disks 

demonstrated the importance of the macroscopic shape and porous network of the implant on 

its osteoconductive properties: BCP granules had the same rate of new bone as the empty defect 

while CaP disks without TBM presented a bone volume equivalent to the positive control. This 

indicates that randomly arranged granules impeded spontaneous regeneration of the bone (vault 

reconstruction) while the gyroid structure guided it. 

Osseointegration (i.e., fusion between the defect rim and the scaffold) and bone 

apposition (i.e., continuum of the mineral between bone and scaffold) were enhanced by the 

architecture of the 3D-printed bioceramics, whose shape perfectly matched the defect, thus 

allowing for an intimate bone-scaffold contact and whose internal macroporous gyroid structure 

provides an ideal environment for cell colonization, survival and physiological metabolism. For 

instance, the permeability of the gyroid structure is more than 10-fold greater than those with 

random pore architecture of comparable porosity and pore size  [21], favoring mass transport 

(e.g., cells, nutrients, waste removal). Please refer to the review of Kapfer et al. [65] for more 

details on the potential of TPMS structure for biological applications. In addition, the micro-

motion of the disks due to the dura pulsation (nonideal conditions for bone recovery) is very 

limited in contrast to the BCP granules. 

Interestingly, the synergistic effects of both scaffold composition and architecture were 

discovered in this study: although bone formation within BCP and CHA disks was comparable, 

it became significantly higher in the CHA + TBM group. While further investigations will be 

required to precisely understand the underlying mechanisms driving this phenomenon, this 

indicates that a concomitant modulation of the physicochemical and architectural features of 

the implant may improve the survival and metabolic activity of endogenous and exogenous 

cells, thus unveiling new opportunities for the regeneration of the craniofacial bone defect. 

Although CaP disks alone are as effective as the positive control, the combination of AB-

type CHA disk with TBM aspirate, which contribute essential chemotactic and osteogenic 

factors, was the most efficient procedure in this study.  

To completely avoid autologous harvest, we could use other adjuvants promoting bone 

formation such as rhBMP-2 that have shown promising results when compared to autologous 

bone graft for the craniofacial area [66–68]. However, rhBMP2 procedures are expansive and 

can have potentially severe side effects. rhBMP-2 exposes the patient to the risk of wound 

complication such as breakdown, infection or significant local swelling with potential acute 
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respiratory failure when it is used too close to the airways [69–71]. Additionally, bone 

formation around the bone defect (e.g., ectopic ossification) is commonly described with BTE 

procedures using BMP [17,18]. This limits the added value of a custom-made implant except 

to replace the loading method by soaking BMP-2 in the carrier, leading to the burst-release of 

a supraphysiological dose of BMP-2 (e.g., several milligrams), by the grafting of BMP-2 

molecules at specific sites at the CaP ceramic surface [72]. 

Materials should also enable vascular network formation for bone regeneration [73–76]. 

Scaffold porosity is a decisive factor for tissue permeation, angiogenesis and oxygen diffusion 

into the materials, which is a key factor for cell viability. Both osteogenesis and angiogenesis 

processes have to demonstrate a coordinated interplay to allow successful bone healing. 

Therefore, we designed and manufactured macroporous ceramics with a macroarchitecture 

including a 300 m pore size and a gyroid structure to ensure blood vessel growth and good 

penetration of highly vascular connective tissues [20,77,78]. Contrary to our expectations, and 

although we observed greater bone formation with macroporous disks with or without TBM, 

no visible difference in vessel formation was observed in this study between tailored disks and 

granules. However, the large number of vessels in a bone construct is not always predictive of 

low or high bone formation. For example, a foreign body reaction can imply inflammation 

processes leading to angiogenesis and vessel formation without new bone formation. In 

addition, angiogenesis plays a particular key role at the early step during endochondral or 

immature bone formation  [79,80]. When bone formation was observed in this study, 

histological exams showed mature and well-vascularized bone at 7 weeks. It would be relevant 

to analyze vessel formation at an earlier stage after material grafting, in order to investigate if 

greater and faster vessel formation is observed with macroporous ceramics.  

This study was based on a small animal model with limited bone defect also limiting the 

size of the macropores constituting the scaffold. Nevertheless, the syngenic Lewis rat is 

considered a good model to evaluate the bony potential of materials. Among the different 

animal models of craniofacial bone defects, the critical-size calvarial defect in rat remains one 

of the most widely used, because it can be bilaterally, easily and safely performed [14,81,82]. 

Although the rat calvarial defect is only considered as a preliminary model for testing the 

clinical relevance of BTE strategies, it has allowed us to examine numerous regenerative 

approaches simultaneously, which would have been impossible in larger animal models due to 

cost, ethics and logistics. However, it could be assumed that larger bone reconstruction in larger 

animals or humans using our reconstruction method could also suffer from inadequate oxygen 

supply due to the greater bone volume to repair. Consequently, sustainable oxygen supply 

strategies should be developed to increase the O2 concentration  [74]. 

 

Conclusion 

The first step towards the regeneration of calvarial CSD, based on 3D-printed CaP disks 

displaying a TPMS internal architecture, was reported in this study. A one-step surgical 

approach, making full use of a natural, dispensable and safe bioactive substance (bone marrow) 

and tailored bioceramics, was successfully implemented and should be seriously considered for 

further investigation as a relevant alternative to the current gold standards. Safer and cheaper 

than other promising tissue-engineering strategies based on synthetic active substances (e.g., 

rhBMP2), the clinical potential of this approach is to be confirmed in large animal models with 

human-sized relevant craniofacial defects. 

 

Acknowledgements  

The authors would like to thank English Solutions (Voiron, France) for editing the 

manuscript. 

 



 

 147 

References: 

1. Sen MK, Miclau T. Autologous iliac crest bone graft: Should it still be the gold standard 

for treating nonunions? Injury. 2007;38:S75‑80.  

2. David L, Argenta L, Fisher D. Hydroxyapatite cement in pediatric craniofacial 

reconstruction. J Craniofac Surg. 2005;16:129‑33.  

3. Grant GA, Jolley M, Ellenbogen RG, Roberts TS, Gruss JR, Loeser JD. Failure of 

autologous bone-assisted cranioplasty following decompressive craniectomy in children and 

adolescents. J Neurosurg. 2004;100:163‑8.  

4. Honeybul S, Ho KM. How « successful » is calvarial reconstruction using frozen 

autologous bone? Plast Reconstr Surg. 2012;130:1110‑7.  

5. Honeybul S, Morrison DA, Ho KM, Lind CRP, Geelhoed E. A randomized controlled 

trial comparing autologous cranioplasty with custom-made titanium cranioplasty. J Neurosurg. 

2017;126:81‑90.  

6. Matsuno A, Tanaka H, Iwamuro H, Takanashi S, Miyawaki S, Nakashima M, et al. 

Analyses of the factors influencing bone graft infection after delayed cranioplasty. Acta 

Neurochir (Wien). 2006;148:535‑40; discussion 540.  

7. Dünisch P, Walter J, Sakr Y, Kalff R, Waschke A, Ewald C. Risk factors of aseptic 

bone resorption: a study after autologous bone flap reinsertion due to decompressive 

craniotomy. J Neurosurg. 2013;118:1141‑7.  

8. Daclusi G. Transformation of biphasic calcium phosphate ceramics in vivo: 

ultrastructural and physico- chemical characterization. J Biomed Mater Res. 1989;23:883–894.  

9. Daclusi G, Layrolle P. Osteoinductive properties of micro macroporous biphasic 

calcium phosphate bioceramics. Key Eng Mater. 2004;254:1005–1008.  

10. Herberg S, Kondrikova G, Periyasamy-Thandavan S, Howie RN, Elsalanty ME, 

Weiss L, et al. Inkjet-based biopatterning of SDF-1β augments BMP-2-induced repair of critical 

size calvarial bone defects in mice. Bone. 2014;67:95‑103.  

11. De La Luz Sierra M, Yang F, Narazaki M, Salvucci O, Davis D, Yarchoan R, et al. 

Differential processing of stromal-derived factor-1alpha and stromal-derived factor-1beta 

explains functional diversity. Blood. 2004;103:2452‑9.  

12. Shang Q, Wang Z, Liu W, Shi Y, Cui L, Cao Y. Tissue-engineered bone repair of 

sheep cranial defects with autologous bone marrow stromal cells. J Craniofac Surg. 

2001;12:586‑93; discussion 594-595.  

13. Krebsbach PH, Mankani MH, Satomura K, Kuznetsov SA, Robey PG. Repair of 

craniotomy defects using bone marrow stromal cells. Transplantation. 1998;66:1272‑8.  

14. Inoda H, Yamamoto G, Hattori T. rh-BMP2-induced ectopic bone for grafting critical 

size defects: a preliminary histological evaluation in rat calvariae. Int J Oral Maxillofac Surg. 

2007;36:39‑44.  

15. Brooker JE, Camison LB, Bykowski MR, Hurley ET, Yerneni SS, Campbell PG, et 

al. Reconstruction of a Calvarial Wound Complicated by Infection: Comparing the Effects of 

Biopatterned Bone Morphogenetic Protein 2 and Vascular Endothelial Growth Factor. J 

Craniofac Surg. 2019;30:260‑4.  

16. Shirasu N, Ueno T, Hirata Y, Hirata A, Kagawa T, Kanou M, et al. Bone formation 

in a rat calvarial defect model after transplanting autogenous bone marrow with beta-tricalcium 

phosphate. Acta Histochem. 2010;112:270‑7.  

17. Leblanc E, Trensz F, Haroun S, Drouin G, Bergeron É, Penton CM, et al. BMP-9-

induced muscle heterotopic ossification requires changes to the skeletal muscle 

microenvironment. J Bone Miner Res. 2011;26:1166‑77.  



 

 148 

18. Cipitria A, Wagermaier W, Zaslansky P, Schell H, Reichert JC, Fratzl P, et al. BMP 

delivery complements the guiding effect of scaffold architecture without altering bone 

microstructure in critical-sized long bone defects: A multiscale analysis. Acta Biomater. 

2015;23:282‑94.  

19. Tessier P, Kawamoto H, Posnick J, Raulo Y, Tulasne JF, Wolfe SA. Complications 

of harvesting autogenous bone grafts: a group experience of 20,000 cases. Plast Reconstr Surg. 

2005;116:72S-73S; discussion 92S-94S.  

20. Turnbull G, Clarke J, Picard F, Riches P, Jia L, Han F, et al. 3D bioactive composite 

scaffolds for bone tissue engineering. Bioact Mater. 2018;3:278‑314.  

21. Melchels FPW, Barradas AMC, van Blitterswijk CA, de Boer J, Feijen J, Grijpma 

DW. Effects of the architecture of tissue engineering scaffolds on cell seeding and culturing. 

Acta Biomater. 2010;6:4208‑17.  

22. Vijayavenkataraman S, Zhang L, Zhang S, Hsi Fuh JY, Lu WF. Triply Periodic 

Minimal Surfaces Sheet Scaffolds for Tissue Engineering Applications: An Optimization 

Approach toward Biomimetic Scaffold Design. ACS Appl Bio Mater. 2018;1:259‑69.  

23. Blanquer SBG, Werner M, Hannula M, Sharifi S, Lajoinie GPR, Eglin D, et al. 

Surface curvature in triply-periodic minimal surface architectures as a distinct design parameter 

in preparing advanced tissue engineering scaffolds. Biofabrication. 2017;9:025001.  

24. Supová M. Isolation and preparation of nanoscale bioapatites from natural sources: a 

review. J Nanosci Nanotechnol. 2014;14:546‑63.  

25. Shepherd JH, Shepherd DV, Best SM. Substituted hydroxyapatites for bone repair. J 

Mater Sci Mater Med. 2012;23:2335‑47.  

26. Landi E, celotti G, Logroscino G, Tampieri A. Carbonated hydroxyapatite as bone 

substitute. J Eur Ceram Soc. 2003;23:2931‑7.  

27. Patel N, Gibson IR, Hing KA, Best SM, Damien E, Revell PA. The in vivo response 

of phase pure hydroxyapatite and carbonate substituted hydroxyapaite granules of varying size 

ranges. Key Eng Mater. 2002;218‑220:383‑6.  

28. Porter A, Patel N, Brooks R, Best S, Rushton N, Bonfield W. Effect of carbonate 

substitution on the ultrastructural characteristics of hydroxyapatite implants. J Mater Sci Mater 

Med. 2005;16:899‑907.  

29. Spence G, Patel N, Brooks R, Rushton N. Carbonate substituted hydroxyapatite: 

resorption by osteoclasts modifies the osteoblastic response. J Biomed Mater Res A. 

2009;90:217‑24.  

30. Spence G, Patel N, Brooks R, Bonfield W, Rushton N. Osteoclastogenesis on 

hydroxyapatite ceramics: the effect of carbonate substitution. J Biomed Mater Res A. 

2010;92:1292‑300.  

31. Spence G, Phillips S, Campion C, Brooks R, Rushton N. Bone formation in a 

carbonate-substituted hydroxyapatite implant is inhibited by zoledronate: the importance of 

bioresorption to osteoconduction. J Bone Joint Surg Br. 2008;90:1635‑40.  

32. Yuan L, Ding S, Wen C. Additive manufacturing technology for porous metal implant 

applications and triple minimal surface structures: A review. Bioact Mater. 2019;4:56‑70.  

33. Coelho PG, Hollister SJ, Flanagan CL, Fernandes PR. Bioresorbable scaffolds for 

bone tissue engineering: optimal design, fabrication, mechanical testing and scale-size effects 

analysis. Med Eng Phys. 2015;37:287‑96.  

34. Charbonnier B, Laurent C, Blanc G, Valfort O, Marchat D. Porous Bioceramics 

Produced by Impregnation of 3D-Printed Wax Mold: Ceramic Architectural Control and 

Process Limitations: Porous Bioceramics Produced by Impregnation of 3D-Printed Wax 

Mold…. Adv Eng Mater. 2016;18:1728‑37.  



 

 149 

35. Miramond T, Corre P, Borget P, Moreau F, Guicheux J, Daculsi G, et al. 

Osteoinduction of biphasic calcium phosphate scaffolds in a nude mouse model. J Biomater 

Appl. 2014;29:595‑604.  

36. Le Guehennec L, Goyenvalle E, Aguado E, Pilet P, Bagot D’Arc M, Bilban M, et al. 

MBCP biphasic calcium phosphate granules and tissucol fibrin sealant in rabbit femoral 

defects: the effect of fibrin on bone ingrowth. J Mater Sci Mater Med. 2005;16:29‑35.  

37. Seong KC, Cho KS, Daculsi C, Seris E, Guy D. Eight-Year Clinical Follow-Up of 

Sinus Grafts with Micro-Macroporous Biphasic Calcium Phosphate Granules. Key Eng Mater. 

2013;587:321‑4.  

38. Marchat D, Bernache-Assollant D, Champion E. Cadmium fixation by synthetic 

hydroxyapatite in aqueous solution—Thermal behaviour. J Hazard Mater. 2007;139:453‑60.  

39. Destainville A, Champion E, Bernache-Assollant D, Laborde E. Synthesis, 

characterization and thermal behavior of apatitic tricalcium phosphate. Mater Chem Phys. 

2003;80:269‑77.  

40. Lafon JP, Champion E, Bernache-Assollant D. Processing of AB-type carbonated 

hydroxyapatite Ca10−x(PO4)6−x(CO3)x(OH)2−x−2y(CO3)y ceramics with controlled 

composition. J Eur Ceram Soc. 2008;28:139‑47.  

41. International Centre for Diffraction Data (ICDD). International Centre for Diffraction 

Data—PDF4+ Relational Powder Diffraction File. Available online: 

http://www.icdd.com/index.php/pdf-4/.  

42. Raynaud S, Champion E, Bernache-Assollant D, Laval J-P. Determination of 

Calcium/Phosphorus Atomic Ratio of Calcium Phosphate Apatites Using X-ray 

Diffractometry. J Am Ceram Soc. 2004;84:359‑66.  

43. Charbonnier B. Développement de procédés de mise en forme et de caractérisation 

pour l’élaboration de biocéramiques en apatites phosphocalciques carbonatées  [Internet].  

[Lyon]; 2016. Disponible sur: http://www.theses.fr/2016LYSEM031 

44. ISO 9276-6:2008. https://www.iso.org/standard/39389.html.  

45. Marchat D, Zymelka M, Coelho C, Gremillard L, Joly-pottuz L, Babonneau F, et al. 

Accurate characterization of pure silicon-substituted hydroxyapatite powders synthesized by a 

new precipitation route. Acta Biomater. 2013;9:6992‑7004.  

46. LeGeros RZ, Trautz OR, Klein E, LeGeros JP. Two types of carbonate substitution 

in the apatite structure. Experientia. 1969;25:5‑7.  

47. Elliot JC. Structure and Chemistry of the Apatites and Other Calcium 

Orthophosphates. Elsevier Science. 1994.  

48. Fleet ME. Carbonated Hydroxyapatite: Materials, Synthesis, and Applications. 2014.  

49. Marchat D, Champion E. Ceramic devices for bone regeneration. Adv Ceram 

Biomater  [Internet]. Elsevier; 2017  [cité 19 mai 2019]. p. 279‑311. Disponible sur: 

https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/B9780081008812000087 

50. Jégoux F, Goyenvalle E, Cognet R, Malard O, Moreau F, Daculsi G, et al. 

Reconstruction of irradiated bone segmental defects with a biomaterial associating MBCP+(R), 

microstructured collagen membrane and total bone marrow grafting: an experimental study in 

rabbits. J Biomed Mater Res A. 2009;91:1160‑9.  

51. Jégoux F, Goyenvalle E, Cognet R, Malard O, Moreau F, Daculsi G, et al. Mandibular 

segmental defect regenerated with macroporous biphasic calcium phosphate, collagen 

membrane, and bone marrow graft in dogs. Arch Otolaryngol Head Neck Surg. 

2010;136:971‑8.  

52. Malard O, Espitalier F, Bordure P, Daculsi G, Weiss P, Corre P. Biomaterials for 

tissue reconstruction and bone substitution of the ear, nose and throat, face and neck. Expert 

Rev Med Devices. 2007;4:729‑39.  



 

 150 

53. Espitalier F, Vinatier C, Lerouxel E, Guicheux J, Pilet P, Moreau F, et al. A 

comparison between bone reconstruction following the use of mesenchymal stem cells and total 

bone marrow in association with calcium phosphate scaffold in irradiated bone. Biomaterials. 

2009;30:763‑9.  

54. Corre P, Merceron C, Longis J, Khonsari RH, Pilet P, thi TN, et al. Direct comparison 

of current cell-based and cell-free approaches towards the repair of craniofacial bone defects – 

A preclinical study. Acta Biomater. 2015;26:306‑17.  

55. Moore DC, Chapman MW, Manske D. The evaluation of a biphasic calcium 

phosphate ceramic for use in grafting long-bone diaphyseal defects. J Orthop Res Off Publ 

Orthop Res Soc. 1987;5:356‑65.  

56. Nery EB, Eslami A, Van Swol RL. Biphasic calcium phosphate ceramic combined 

with fibrillar collagen with and without citric acid conditioning in the treatment of periodontal 

osseous defects. J Periodontol. 1990;61:166‑72.  

57. Ohgushi H, Goldberg VM, Caplan AI. Heterotopic osteogenesis in porous ceramics 

induced by marrow cells. J Orthop Res. 1989;7:568‑78.  

58. Ohgushi H, Okumura M, Yoshikawa T, Inboue K, Senpuku N, Tamai S, et al. Bone 

formation processin porous calcium carbonate and hydroxyapatite. J Biomed Mater Res. 

1992;26:885‑95.  

59. Bansal S, Chauhan V, Sharma S, Maheshwari R, Juyal A, Raghuvanshi S. Evaluation 

of hydroxyapatite and beta-tricalcium phosphate mixed with bone marrow aspirate as a bone 

graft substitute for posterolateral spinal fusion. Indian J Orthop. 2009;43:234‑9.  

60. Goel A, Sangwan SS, Siwach RC, Ali AM. Percutaneous bone marrow grafting for 

the treatment of tibial non-union. Injury. 2005;36:203‑6.  

61. Johnson KD, Frierson KE, Keller TS, Cook C, Scheinberg R, Zerwekh J, et al. Porous 

ceramics as bone graft substitutes in long bone defects: A biomechanical, histological, and 

radiographic analysis. J Orthop Res. 1996;14:351‑69.  

62. Kettunen J, Mäkelä EA, Turunen V, Suomalainen O, Partanen K. Percutaneous bone 

grafting in the treatment of the delayed union and non-union of tibial fractures. Injury. 

2002;33:239‑45.  

63. Khanal GP, Garg M, Singh GK. A prospective randomized trial of percutaneous 

marrow injection in a series of closed fresh tibial fractures. Int Orthop. 2004;28:167‑70.  

64. Moro-Barrero L, Acebal-Cortina G, Suarez-Suarez M, Perez-Redondo J, Murcia-

Mazon A, Lopez-Muniz A. Radiographic Analysis of Fusion Mass Using Fresh Autologous 

Bone Marrow With Ceramic Composites as an Alternative to Autologous Bone Graft: J Spinal 

Disord Tech. 2007;20:409‑15.  

65. Kapfer SC, Hyde ST, Mecke K, Arns CH, Schröder-Turk GE. Minimal surface 

scaffold designs for tissue engineering. Biomaterials. 2011;32:6875‑82.  

66. Alonso N, Tanikawa DYS, Freitas R da S, Canan, Lady, Ozawa TO, Rocha DL. 

Evaluation of Maxillary Alveolar Reconstruction Using a Resorbable Collagen Sponge with 

Recombinant Human Bone Morphogenetic Protein-2 in Cleft Lip and Palate Patients. Tissue 

Eng Part C Methods. 2010;16:1183‑9.  

67. Balaji SM. Use of recombinant human Bone Morphogenetic Protein (rhBMP-2) in 

reconstruction of maxillary alveolar clefts. J Maxillofac Oral Surg. 2009;8:211‑7.  

68. Balaji SM. Alveolar cleft defect closure with iliac bone graft, rhBMP-2 and rhBMP-

2 with zygoma shavings: Comparative study. Ann Maxillofac Surg. 2011;1:8‑13.  

69. Neovius E, Lemberger M, Docherty Skogh Ac, Hilborn J, Engstrand T. Alveolar bone 

healing accompanied by severe swelling in cleft children treated with bone morphogenetic 

protein-2 delivered by hydrogel. J Plast Reconstr Aesthet Surg. 2013;66:37‑42.  



 

 151 

70. Shields LBE, Raque GH, Glassman SD, Campbell M, Vitaz T, Harpring J, et al. 

Adverse Effects Associated With High-Dose Recombinant Human Bone Morphogenetic 

Protein-2 Use in Anterior Cervical Spine Fusion: Spine. 2006;31:542‑7.  

71. Woo EJ. Adverse Events Reported After the Use of Recombinant Human Bone 

Morphogenetic Protein 2. J Oral Maxillofac Surg. 2012;70:765‑7.  

72. Damia C, Marchat D, Lemoine C, Douard N, Chaleix V, Sol V, et al. 

Functionalization of phosphocalcic bioceramics for bone repair applications. Mater Sci Eng C. 

2019;95:343‑54.  

73. Sun J-L, Jiao K, Niu L-N, Jiao Y, Song Q, Shen L-J, et al. Intrafibrillar silicified 

collagen scaffold modulates monocyte to promote cell homing, angiogenesis and bone 

regeneration. Biomaterials. 2017;113:203‑16.  

74. Tian T, Zhang T, Lin Y, Cai X. Vascularization in Craniofacial Bone Tissue 

Engineering. J Dent Res. 2018;97:969‑76.  

75. Tian T, Liao J, Zhou T, Lin S, Zhang T, Shi S-R, et al. Fabrication of Calcium 

Phosphate Microflowers and Their Extended Application in Bone Regeneration. ACS Appl 

Mater Interfaces. 2017;9:30437‑47.  

76. Weigand A, Beier JP, Hess A, Gerber T, Arkudas A, Horch RE, et al. Acceleration of 

Vascularized Bone Tissue-Engineered Constructs in a Large Animal Model Combining 

Intrinsic and Extrinsic Vascularization. Tissue Eng Part A. 2015;21:1680‑94.  

77. Konopnicki S, Troulis MJ. Mandibular Tissue Engineering: Past, Present, Future. J 

Oral Maxillofac Surg Off J Am Assoc Oral Maxillofac Surg. 2015;73:S136-146.  

78. Walthers CM, Nazemi AK, Patel SL, Wu BM, Dunn JCY. The effect of scaffold 

macroporosity on angiogenesis and cell survival in tissue-engineered smooth muscle. 

Biomaterials. 2014;35:5129‑37.  

79. Schipani E, Wu C, Rankin EB, Giaccia AJ. Regulation of Bone Marrow Angiogenesis 

by Osteoblasts during Bone Development and Homeostasis. Front Endocrinol  [Internet]. 2013  

[cité 8 mai 2019];4. Disponible sur: 

http://journal.frontiersin.org/article/10.3389/fendo.2013.00085/abstract 

80. Zigdon-Giladi H, Michaeli-Geller G, Bick T, Lewinson D, Machtei EE. Human 

blood-derived endothelial progenitor cells augment vasculogenesis and osteogenesis. J Clin 

Periodontol. 2015;42:89‑95.  

81. Develıoğlu H, Saraydin SÜ, Bolayir G, Dupoirieux L. Assessment of the effect of a 

biphasic ceramic on bone response in a rat calvarial defect model. J Biomed Mater Res A. 

2006;77A:627‑31.  

82. Bosch C, Melsen B, Vargervik K. Importance of the critical-size bone defect in testing 

bone-regenerating materials. J Craniofac Surg. 1998;9:310‑6.  

 

  



 

 152 

Axially vascularized custom-made macroporous bioceramic for the 

reconstruction of segmental mandibular defect: a preclinical study in sheep. 
 

A. Paréa,b,c,d,*, B. Charbonniere, P. Tourniera,d, J. Veziersa, C. Vignesa, A. Ngo-Van DOa, J. 

Lesoeura, F. Autrusseaua, H. Bertind,f, G. De Pinieuxb,g, G. Cherrierb,g, B. Laureb,c , J. 

Guicheuxa,d, J.D Kün Darbois, J. Flynna,d,h , A. Bossart a,d,h , A. Saucet a,d,h, G. Touzot-Jourdea,d,h, 

P. Weissa,d, P. Correa,d,f, D. Marchate, O. Gauthiera,d,h 

 
a INSERM, U 1229, Laboratoire Regenerative Medicine and Skeleton, RMeS, Nantes F - 44042, 

France 
b Service de Chirurgie Maxillo faciale, Plastique et Brulés, Hôpital Trousseau, CHU de Tours, 

Tours F – 37000, France 
c Université de Tours, UFR Médecine, F - 37000 Tours, France 
d Université́ de Nantes, UFR Odontologie, Nantes F - 44042, France 
e  Mines Saint-Etienne, Univ Lyon, Univ Jean Monnet, INSERM, U 1059 Sainbiose, Centre CIS, 

F - 42023 Saint-Etienne France 
f Service de chirurgie Maxillo-faciale et stomatologie, CHU de Nantes, Nantes F - 44093, 

France 
g Service d’Anatomo-cyto-pathologie, Hôpital Trousseau, CHU de Tours, Tours F – 37000, 

France 
h ONIRIS Nantes-Atlantic College of Veterinary Medicine, Centre de rechecherche et 

d’investigation préclinique (CRIP), Nantes F - 44300, France 

 

*Corresponding author:  

Arnaud Paré, MD 

Service de Chirurgie Maxillo faciale, Plastique et Brulés, Hôpital Trousseau, CHU de Tours, 

Tours F – 37000, France  

Phone: +33 234378954 

Fax: + 33 247478529 

Email: arnaud.pare@univ-tours.fr  

Funding: This study was supported by the Fondation de L’Avenir (AP-RM-17-017) and the 

Fondation des Gueules Cassées (N°66-2017). 

Disclosure: No conflict of interest 

  

mailto:arnaud.pare@univ-tours.fr


 

 153 

ABSTRACT 

The treatment and regeneration of massive bone defects (MBD) is still today challenging, 

the gold standard being autologous vascularized bone flaps. Finding alternative strategies, such 

as combining active substances and/or cells to improve the regenerative capacity of synthetic 

calcium phosphates (CaP) bioceramics would contribute to solving this reconstructive 

roadblock. Despite significant progresses to produce personalized solutions, a fine tuning of the 

composition and architecture of CaP scaffold is required, and the lack of quick revascularization 

up to the implant core after implantation drastically limits the clinical application of such tissue 

engineering approaches. Focusing on solutions directly transposable to the clinical setting, the 

repair of ≈15 cm3 segmental mandibular defect was attempted in a large animal model (sheep, 

N=5) by adapting traditional surgical standard. Macroporous biphasic calcium phosphate 

(BCP) scaffolds with an internal gyroid structure were designed then produced through an 

additive manufacturing technology to perfectly match the intended mandibular segmental 

defect. Upon implantation, BCP scaffolds were loaded with autologous total bone marrow and 

were axially perfused by an arteriovenous loop. Bone regeneration was assessed after 12 weeks 

of implantation, focusing on the amount of newly formed bone and the bridging of the MBD. 

De novo bone formation was systematically observed within the scaffold macroporosity and 

bridging occurred in 60% of the animals. These encouraging results at such early time point 

indicate that pairing tailored CaP bioceramics (e.g., triply periodic minimal surfaces) and 

intrinsic vascularization-based surgical strategies might be a clinically relevant 1-step approach 

for the treatment of segmental MBD. 

 

Key words: Bone tissue engineering, Mandible reconstruction, Calcium phosphates 

Bioceramics, Additive manufacturing, Intrinsic vascularization, Total bone marrow 
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1. Introduction 

Currently, vascularized bone transplant (VBT) is the treatment of choice for the 

regeneration of large segmental mandibular defects (SMD), especially when the surrounding 

soft and vascularized tissues have been compromised  (poor soft tissue coverage, irradiation or 

infection) where autologous bone graft or alloplastic implants have a high failure rate  [1–3]. 

Despite technical improvements (e.g. harvest refinements, computer assisted surgery)  [4,5] 

which have clearly upgraded the functional and aesthetical outcomes, the prime disadvantage 

of VBT is that harvesting otherwise healthy bone from patients already suffering from 

oncological treatment or trauma is associated with considerable morbidity [6]. This is not 

insignificant: patients undergoing vascularized bone transplant as part of reconstruction are 

hospitalized for a mean of 14.3 days longer (range, 8 to 36 days) than patients undergoing 

equivalent procedures without VBT [7]. Furthermore VBT procedure suffers from other 

limitations such as bone limited availability, anatomical mismatch between donor and recipient 

site that often hinder the restoration of normal function, prolonged operative time and chronic 

pain  [8–10].  

Both surgeons and researchers have been seeking for alternative strategies to VBT. Tissue 

engineering and cell therapies approaches, based on synthetic (e.g., calcium phosphates CaP) 

or natural (e.g., coral) scaffolds, have demonstrated a promising potential for the regeneration 

of SMD [11–14], however they are limited by the inability to maintain cell viability until the 

creation of an adequate vascularization when the SMD size exceeds a few centimeters [15]. The 

axial insertion of an arteriovenous bundle (AVB) or of an arteriovenous loop (AVL) within a 

synthetic bone filler has been foreseen as a promising solution for the repair of large segmental 

bone defect (SBD). Indeed, AVL and AVB have the ability to generate de novo new capillary 

beds by luminal sprouting, which can ensure the survival of endogenous and exogenous cells 

up to the center of the implant, thus supporting the growth of a new bone tissue. Tanaka et al. 

proved that AVL angiogenic potential was ≈2 times greater than AVB [16], nonetheless no 

clear consensus about which intrinsic vascularization to choose has been reached: AVL requires 

complex and time-consuming microsurgery, whereas AVB seems less efficient. This intrinsic 

vascularization strategy, often used to ectopically generate bone in animal models following 

the ‘’in vivo bioreactor concept’’ [17,18] with, in view, a 2 step procedure (bone prefabrication 

then transplant) and have been tried in clinics in single step or 2-step interventions [19,20]. 

However, most of the time, the scaffolds are not geometrically and mechanically adapted to the 

regeneration of large SBD (e.g., CaP granules, hydrogels) even more in load bearing sites as 

the mandible. 

Rapidly emerging in the clinical field, additive manufacturing technologies allows for the 

personalized production of scaffolds that perfectly match the defect geometry thereby allowing 

an optimal osteointegration [21–23]. In addition, controlled macroporous structures can be 

generated, which unveil new possibilities to stimulate the colonization and development of new 

tissue within the scaffold [24,25]. For instance, the large class of triply periodic minimal 

surfaces, such as gyroid architectures, have arisen a strong interest for bone regeneration due to 

their high permeability, zero mean curvature, high surface/volume ratio and high mechanical 

properties [26–28]. However, direct additive manufacturing processes such as selective laser 

sintering, robocasting, 3D-printing or stereolythography do not allow yet the production of 

calcium phosphates bioceramics with complex marcoarchitectures due to technical limitations 

(e.g., non-conductive & heat sensitive raw materials, low control on fluid deposition, high 

powder content slurry elaboration). To work around these technical limits, promising method 

based on impregnation of 3D-printed wax mold was developed for the production of CaP 

scaffolds of tailored composition and architecture [29,30], with an overall resolution of ±20 μm 

with respect to the CAD model, thus unveiling new prospects for the reconstruction of large 

SBD. 
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To our knowledge, previous studies have evaluated the bone regeneration of segmental 

mandible defect in large preclinical model (e.g., sheep, minipig, nonhuman primate, dog)  using 

a two- step procedures (prefabrication)  and/or  active substances or processed cells  [18,31–

36]. Going further, the following pilot-study investigates the one-step regeneration of segmental 

mandible defect in sheep model using a custom-made BCP bioceramic loaded with total bone 

marrow aspirate and hosting an AVL.  This will indicate if a simple combination of materials 

and techniques already implemented in clinics have potential for the reconstruction of large 

SMD in a near future – the main upgrade being the design and production of customized CaP 

implants. 

 

2. Material and method 

2.1. Tailored BCP implant manufacturing 

BCP bioceramic implants were produced through the impregnation of 3D-printed wax 

molds by a calcium phosphate suspension, as detailed in Charbonnier et al. 2016  [29]. Briefly, 

molds, designed as the negative structure of the intended implant were built layer by layer (25 

µm thickness) with a drop on demand 3D-printer (3Z Studio, Solidscape, Multistation, Dinard). 

Once printed and cleaned, molds were impregnated with a BCP ceramic powder 

suspension (i.e., slurry). After drying overnight at room temperature, green bodies were cleaned 

of all excess dried slurry using a surgical blade (Swann-Morton, UK) then heat-treated in a 

debinding furnace (Carbolite, UK) up to 500 °C to remove the organic substances, and finally 

sintered at 1100 °C for 2h under air (ramps 4 °C/min, Nabertherm LH40/14, Germany). 

BCP slurry was prepared by blending 42.8% (w/w) of hydroxyapatite powder (HA, 

Ca10(PO4)6(OH)2), 28.6% w/w of β tricalcium phosphate powder (β-TCP, Ca3(PO4)2 ), 27.7% 

(w/w) of pure water, and 0.9% (w/w) of dispersing agent ((Darvan C-N,R. T. Vanderbilt 

Company Inc., USA)) for 10 min at 170 rpm in a zirconia jar with 10 and 5 mm diameter 

zirconia balls (PM400, Retsch, Germany). Before mold impregnation, an organic binder (1.9% 

(w/w), Duramax B-1000, Rohmand Haas, France) was mixed to the slurries at 140 rpm for 

15 min using a propeller stirrer.  

HA and β-TCP were prepared by conventional aqueous precipitation method followed by 

heat-treatments to adjust their physico-chemical properties; complete method is detailed in Paré 

et al. 2019 [37]. Their specific surface area was adjusted between 4 and 5 m²/g. 

Implants were designed from a segmental mandibular bone defect virtually created using 

ScanIP software (Simpleware, UK) and scanner dataset of an ewe skull export in .DICOM 

format (Fig. 1A). The design of the implant has been refined to allow a perfect contact between 

the bioceramic and the adjacent host tissues, to accommodate an arteriovenous fistula, to avoid 

injuring the animal with angular parts and to facilitate the work of the surgeon (e.g., holes to 

fix suture or plastic pins (Fig. 1B). The macroporous architecture of the implants (e. g., 

curvature of the ceramic surface, macropore size) was designed to promote osteogenesis and 

blood vessel guidance by using a gyroïd internal structure  [26,38,39] with a pore volume 

fraction of 40% and wherein a sphere of “800°µm” could freely move (Fig 1C); additional 

information available in Paré et al. manuscript  [37].  

As previously stated, molds were designed as the negative of the intended bioceramics 

with ScanIP software (Simpleware, UK). To obtain analogous bioceramics after sintering the 

dimensions of the molds and the parameters of the gyroid structure were adjusted considering 

an isotropic shrinkage of 9.0%. (Fig 1D). Fig. 1E shows the green materials after cleaning step. 
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Figure 1. Segmental mandibular bone defects in sheep model, implant design and 

manufacturing process. 

 
3D images derived from Simpleware CAD software of (A) the sheep head with the 

selection of the volume to resect, (B) the general design of the implant with the vascular axis 

(red arrow) and (C) this design comprising a « 800µm » Gyroid unit cell with a porosity volume 

of 40%. Pictures of (D) the 3D printed mold before wax support removing (red material), and 

(E) the green material (i.e., mold impregnated with the BCP slurry and dried at room 

temperature overnight). 

 

Dimensions and architectural details of the final tailored BCP implants were exactly as 

defined in the CAD model with deviation lower than 80 µm. Moreover, material surface was 

composed of submicron-scale pores ( 10% s/s, N=5) and roughness (Fig. 2). 

The composition of the BCP implants was assessed at 59.4 ± 0.3% of HA and 40.6 ± 

0.3% of β-TCP by means of a standard procedure based on X-ray diffraction patterns (N=3)  

[40]. More information about the XRD procedure is detailed in Paré et al. [37]. No other 

crystalline or amorphous phase was detected. 
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Figure 2. Custom made BCP implant. 

 
Pictures and SEM image showing final dimensions and architecture details of the final 

implant. 

 

 

 

2.2. Animals 

Height adult sheep were obtained from a certified breeding center (GAEC Heas, Ligné, 

France) and acclimatized for 2 weeks before the surgical procedure. All sheep (Vendean strain) 

were female aged from 4 to 7 years old with an average weight of 80 kg (75-84 kg). Five sheep 

were used for the in vivo experiments, named Sh1 to 5 hereafter, and 3 for the cadaveric study. 

Animal experiments were conducted according to the European directive 2010/63/EU and were 

approved by the French Ministry of Research and Education (APAFIS 11192) and by the Pays 

de la Loire Ethics Committee (France). 

 

2.3. Cadaveric study 

Cadaveric study was first performed to precisely define the segmental mandible defect 

(e.g., size, location) and to gather realistic information about the vascular anatomy of the 

animals. In short, the most suitable vascular axis to perform an AVL and to predict its path 

through the custom-made bioceramic was investigated. 6 dissections (3 right and 3 left) from 3 

fresh cadaveric adult sheep were performed. Cervical approach was performed to limit the oral 

contamination of the surgical site. The segmental defect involved the angle of the mandible to 

avoid teeth removal or mucosal wound that could impede the post-operative feeding and the 

functional outcomes. Neck incision in submandibular region allowed well exposure and easy 

dissection of the facial vein (FV). Due to the absence of facial artery in sheep model, the best 

vascular axis was the facial transverse artery (FTA) (Fig.3A). The extremity of the FV had an 

average length of 12 cm with a diameter close to the FTA (3.5 and 2.5 mm respectively). The 

average length of FTA was 5 cm allowing the AVL creation. The FTA was placed through the 

masseter muscle to maintain the AVL into the mandible defect (Fig. 3B). 
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Figure 3. cadaveric study of the mandibular region in sheep model. 

 
Picture showing (A) the dissection of the left mandibular region and the feasibility of the 

AVL using the facial vein and the facial transverse artery. (B) Schema of the AVL showing its 

path into the angle region within the custom made bioceramic for the segmental mandible 

reconstruction. Abbreviation: facial vein, FV; facial transverse artery, TFA; facial nerve, FN; 

parotid fascia, PF; Internal jugular vein, IJV; U, up; F, front. 

 

2.4. Bone marrow harvesting 

Total bone marrow (TBM) was systematically harvested under general anesthesia during 

the surgical procedure, at the ipsilateral side of the mandible repair. A 2 cm longitudinal incision 

was made in front of the iliac crest and bone was exposed. A drilling of 2 mm was done and 5 

mL of TMB was aspirated from the iliac crest using a 11 gauges Jamshidi needle (COVETO, 

La Guyonnière, France). The volume of 5 mL was immediately and uniformly poured on the 

scaffold which was implanted in the mandible defect. Donor site was closed using absorbable 

suture for the underskin (Vicryl 2.0, Ethicon, Somerville, USA) and the skin (Vicryl 3.0, 

Ethicon) closure. 

  

2.5. Surgery 

2.5.1. Anesthesia 

General anesthesia was performed using an intra-jugular catheter (16 gauges). A 

premedication with Diazepam 0,25 mg/kg (VALIUM ROCHE NDH, 5mg/mL, Roche, Bâle, 

swisstzerland) and Morphin 0,5 mg/kg (MORPHINE COOPER, 10mg/mL, Cooper, Melun, 

France) were first administered. Then, the induction was based on ketamine 3 to 5 mg/kg 

(IMALGENE 1000D NDV, Merial, Lyon France) and propofol 5 to 6 mg/kg (PROPOVET 

MULTIDOSE NDV, 10mg/mL, Zoetis, Madison, USA) followed by endotracheal intubation. 

During the procedure, maintenance of general anesthesia was ensured by 

inhalational anaesthetic sevolflurane (SEVOFLO 100%, ABBOTT, Chicago, USA), in 100% 

oxygen, and normal saline perfusion of 10 mL/kg/h (RINGER LACTATE NDV, BRAUN, 

Melsungen, Germany) was administered. Intravenous Prophylactic antibiotic therapy was given 

pre and per operatively with amoxicilline 20mg/kg/2h (CLAMOXYL NDV, Zoetis Madison, 

USA).  

 

2.5.2. Surgical Procedure 

In a right lateral decubitus with head extended, the mandibular region was shaved and 

disinfected using Chlorexidine-ethanol (CHLOREXIDINE ALCOOLIQUE 0.5%, Gilbert, 

Herouville-Saint-Pierre, France). A Neck incision of 10 cm was performed in submandibular 

area with preservation of the facial vein. The periosteum covering the angle of the mandible 
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was elevated with the masseter muscle. Analogous dissection of the medial pterygoid muscle 

was also carried out to expose the inner part of the mandible. Before the mandibulectomy, the 

osteosynthesis plate (2.7 mm, Stryker France, Lyon, France) was shaped and fixation holes 

were drilled in the mandible to avoid postoperative malocclusion. A segmental defect of the 

mandible angle of 3.5 x 5.5 cm was defined using the BCP bioceramic as surgical guide and 

then generated (Fig. 4A) using an oscillating saw (Stryker). Extra care was provided to the 

inferior alveaolar pedicle to preserve it as much as possible during the osteotomy – the latter 

was ligated before the complete removal of the bone. SMD was then stabilized by fixing the 

pre-shaped rigid plate with 3 ten millimeter-screws in the holes previously created in rostral 

and caudal sides of the mandible respectively. The BCP bioceramic, loaded with bone marrow 

(Fig 4B) was placed into the segmental bone defect and stabilized by a second plate (1.5 mm, 

Stryker France, Lyon, France) fixed at the lower edge of the scaffold using 2 ten millimeter-

screws (Fig 4C) to limit its eventual motion under loading (e.g., mastication). 

The FV and the FTA were then dissected. After an intravenous injection of heparin 

50UI/KG (HEPARINE CHOAY NDH, Sanofi-Aventis, Paris, France), the anastomosis was 

performed using 8.0 polypropylene sutures (Prolene, Ethicon) and microsurgical loops to create 

the AVL which was positionned in the implant gutter (Fig. 4D). A permeability test of the AVL 

was conducted before the closure of the operative site. The masseter and medial pterygoid 

muscles were sutured to the lower plate to cover the reconstruction using Vicryl 2/0. Wound 

was closed by a bilayer suturing of the skin using Vicryl 3.0 (Etichon) The wound was cleaned 

with physiologic serum and covered with dry dressing. Meloxicam 0,5 mg/kg (METACAM 

NDV, Boeringher, Ingelheim am Rhein, Germany) was injected at the end of the procedure and 

animal was extubated. 
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Figure 4. Surgical procedure of Segmental mandible reconstruction using the axially 

vascularized custom made bioceramic.  

 
Pictures of the surgery showing (A) the segmental defect involving the mandible angle, 

(B) the TBM harvesting extemporaneously seeded into the biocermic, (C) the mandible 

reconstruction using the custom-made scaffold+TBM and the rigid fixation plates, (D) the AVL 

within the bone construct. Abbreviation: U, up; F, front; masseter muscle, m; pterygoid muscle, 

p; arteriovenous loop, AVL. 

 

Postoperative management 

Intramuscular Meloxicam was daily administered for 5 days (METACAM 0.5 mg/kg, 

Zoetis) and Fentanyl patches for 3 days (DUROGESIC NDV, 100g/h, Janssen-Cilag, Beerse, 

Belgium) as analgesic treatment. Amoxicillin-clavulanic acid was also provided 8 days post 

operatively (SYNULOX oral suspension, 1mL/20kg, Zoetis). Feeding was based on hay and 

wet granules the first days. Animals returned to normal diet after two weeks. Twelve weeks 

after implantation, animals were sacrificed via an IV overdose of de sodium pentorbital (20 ml 

of DOLETHAL NDV, Vétoquinol, Magny-Vernois, France) and the half-mandibles containing 
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the BCP bioceramic were explanted. Permeability of the AVL was verified by irrigation of the 

FTA using flexible catheter (22 gauges) and saline solution.  

 

Computed tomography analysis 

CT scan were performed after the removal of the rigid fixation plate (2.7 mm) from the 

half-mandible (Aquilion 16, Toshiba, Tokyo, Japan; scanning parameters: tube voltage 120 kV, 

120 mA, 0.5 mm slice) to assess the bone formation and the osseointegration of the axially 

vascularized BCP bioceramics. Images were exported in .DICOM format and analyzed via 

Horos Software to perform multiplanar(MPR) and 3-dimensional (3D) reconstruction for 

morphological analyses. 

 

Micro-computed tomography analysis  

MicroCT analyses of the BCP bioceramics were conducted after their explantation from 

the half-mandibles. Qualitative analysis of the total mineral and newly formed bone contents 

was performed using the SkyScan-1272 high resolution 3D X-ray micro-computed tomography 

(micro-CT) system for small sample imaging (Brucker, Belgium). The scanner was equipped 

with a 20 to 100kV (10W) X-ray source and an 11 mega-pixel X-ray detector. Each sample was 

placed on a holder with the sagittal suture oriented parallel to the X-ray detector and scanned 

using a 0.11 mm Copper filter, 26-μm isotropic voxels, a 0.9° rotation step, and frame averaging 

of 2. For 3-D reconstruction (NRecon software, Bruker) without smoothing, a ring artifact 

correction beam hardening correction wand the absorption coefficient was set to 5, 10%, and 

from 0 to 0.0.04. Standard 3-D morphometric parameters (CTAn software, Bruker) were 

determined in the region of interest (ROI) put on the defect. Representative 3-D images were 

created using CTvox software (Bruker) for each implant to assess bone formation in control 

and treated animals. The overall augmented contour was evaluated in the 3D reconstructed view 

and calculated in CTan. Boundaries were set to standardize the region of the augmented volume 

to be analyzed. Bone volume (BV; mm3) was calculated as the volume occupied by bone 

volume within ROI (TV, mm3). 

 

Histology  

To observe the newly formed bone and osteoblastic cells, double staining was performed. 

In short, specimens were fixed for 24 h in 4% paraformaldehyde and then dehydrated through 

a graded series of ethanol treatments. Non-decalcified bone specimens were infiltrated and 

embedded in glycol-methyl-methacrylate (GMMA; Technovit 9100, Kulzer, Germany). For 

each sample, a sagittal section was performed in vascular gutter axis of each implant using a 

precision saw (Isomet 1000; Buehler, Uzwill, Swiss) and serial 5m sections were cut using a 

hard tissue microtome (Polycut SM 2500; Leica, Wetzlar, Germany). Sections were stained 

with Goldner’s Masson trichrome and hematoxylin eosin safran and then examined using a light 

microscope (Leica-DM 4000 B, Wetzlar, Germany).  

 

Scanning electron microscopy  

CMB were sanded using a Metaserv 2000 (Buehler, Lake Bluff, USA) and subsequently 

coated with gold palladium. SEM micrographs were taken using backscattered electrons at 15 

kV. The surface of the implant was captured through a series of contiguous high-resolution 

images, and a quantitative evaluation was performed using a semiautomatic image analyzer 

(Quantimeter 500, Leica, Cambridge, UK). First, the contours of the defects were traced. Areas 

of newly formed mineralized bone, CMBs and non-mineralized tissues were identified by their 

grey levels and expressed as a percentage of the total defect surface. In addition, the percentage 

of bone in direct contact with ceramic surfaces was calculated for each condition.  
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Results 

3.1. Clinical follow up findings 

All animals survived the surgical procedure, 5 defects were healed with the BCP 

bioceramic. Each sheep returned to oral feeding the day of the surgical procedure and had a 

good restoration of the mandible contour. During the healing period, no reconstruction or plate 

exposure and no abnormal findings such as inflammation, infection or separation in the surgical 

wound were observed in Sh1, Sh2, Sh3 and Sh4. Sh5 had ipsilateral cheek inflammation 

without purulent flowage or fever at 5 days post operatively. The antibiotic prophylaxis was 

prolonged 7 days allowing complete symptom resolve. However, at the necropsy, Sh5 presented 

an isolated and encapsulated abscess into the masseter muscle traducing a chronic infection. All 

the AVL were checked and were permeable at the sacrifice. 

 

3.2. CT tomographic findings  

MPR and 3D reconstructions for the morphological analysis as well as the assessment of 

the osseointegration are detailed in Fig. 5. CT-images showed well-positioned scaffolds and an 

anatomical reconstruction of the angle region in all cases. BCP bioceramics systematically had 

splits without displacement or loss of materials. Axial and sagittal slides showed a right 

osseointegration of BCP bioceramics in Sh1, Sh2 and Sh3, i.e., close contact between the bony 

edges and the implant. In addition, 3D analyses showed bone ingrowth from the defect rim 

towards the center of the implant, that partially covered the implants at their inner, outer, lower 

and higher edges. An abundant bone formation was observed within the internal porous network 

of the BCP bioceramics, in Sh4 particularly. 

The bone defect of the Sh3 was slightly larger than the scaffold, limiting its contact with 

the caudal edge. Osseointegration was weak and limited to the rostral side without visible bone 

within bone construct. CT-scan images of Sh5 showed no sign of osseointegration and no 

visible bone into the scaffold but periosteum appositions and demineralized bone that traduced 

a chronic osteitis. 
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Figure 5. Mandible CT scan assessing of the bone healing at 12 weeks. 

 

 
Axial, sagittal and 3D reconstruction images of the 5 custom-made bioceramics showing 

osseointergration in Sh 1,2, 3 and abundant bone formation within in the sh4 particularly. 

 

3.3. Micro-CT tomographic findings 

Fig.6A shows micro-CT images of the bone formation into the five BCP bioceramics. 

Results were consistent with the previous observations (Fig. 6A). A bone formation was visible 

in Sh1, Sh2 and Sh4 which had a large amount of peripheral new bone. Bone formation was 

also visible within the macroporous gyroid network of these BCP bioceramics and into the 

higher part of the scaffold’s gutter. Sh3 and Sh5 had a small amount of visible bone with 

inconstant and weak signs of osseointegration.  

As detailed in Fig. 6B, the volumetric measurements of bone formation (BV/TV) found 

a rate of bone formation of 23.0%, 25.3% and 23.1% for Sh1, Sh2 and Sh4 respectively. Lower 

new bone formation was observed in Sh3 (18.6%) and Sh5 (17.9%). 
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Figure 6. Micro CT analysis of the bone healing and bone formation at 12 weeks. 

 
(A) 3D reconstruction of the custom made bioceramics assessing the osseointegration 

and the newly formed bone in the bone constructs. A lateral view (up) is represented with a 

white line corresponding to the axial slice (below.) New bone is represented in orange and the 

biomaterial in blue. (B) graph showing the quantitative analysis of the bone formation (BV, 

mm3) in the region of interest (TV, mm3) Abbreviation: Sheep, Sh; bone volume, BV; tissue 

volume, TV. 

 

3.4. Histomorphometric findings 

HES staining and SEM analysis are displayed in the Fig. 7. Abundant amount of new 

bone was identified in Sh2 and Sh4 particularly. New bone was observed from the edges of the 

host bone toward the center of BCP bioceramic (gutter region) enhancing the osteoconduction 

as well as their osseointegration (Fig.7A and 7B). Endochondral ossification (immature bone) 

and mature bone were both observed in the bone construct. No bone marrow niche was observed 

at 12 weeks. High magnification images revealed a large amont of blood vessels within the 

scaffold macroporous network surrounded newly formed bone (Fig 7B and 7C). The rest of the 

bioceramics was filled by fibrovascular tissue. A low amount of bone was observed in Sh1, 

with a lesser contact at the caudal edge than the rostral side. Some new bone areas were visible 

at the center of the bone construct. A small amount of new bone was visible in the scaffold of 

Sh3 which had a low osseointegration with a poor contact to the caudal mandible edge where 

the space was mainly filled by fibrous tissue. However, some areas of the new formed bone 

tissue are immature, especially at the rostral edge. Very small amount of new bone was 

observed in the scaffold of Sh5 as well as a weak osseointegration. At higher magnification, an 

important plasmocytic colonization and micro abscesses traduced the infection of the bone 

construct.  

SEM analysis confirmed the IHC observations on osseointegration and bone formation 

(Fig. 7D and 7E). The quantification of the mineral contents showed a proportion of new bone 

in Sh1, Sh2 and Sh4 of 10.2%, 20.5% and 36.5% respectively (fig. 7F). Endochondral 

ossification was not visible and not assessed by the SEM quantification (Fig. 8). 
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Figure 7. Histological assessment of bone formation in BCP bioceramics. 

 
(A) HES immune-staining of the bioceramic (Sc)(gray) of the Sh 2 showing formation of 

mature (red, lamellar ossification)) and immature (yellow, endochondral ossification)) bone 

arising from the mandible edges, (B) magnification x10 ( large black frame) of the caudal bony 

edge showing  osseointegration and  large amount of new bone into the network of the 

bioceramic, (C) magnification x50 (small black frame) showing the vessel formation and the 

surrounding  new bone (orange) and fibrovascular tissue (pink). (D) SEM Image of the Sh4 

showing the bone formation within the scaffold network toward the center and the peripheral 

osseointegration, (E )magnification of the gutter region showing abundant bone formation and 

(F) Quantitative analysis of the  mineral contents of the 5 BCP bioceramics showing an higher 

proportion of new bone in Sh2 (20,5%) and Sh4 (36,5%). Abbreviation: rm, rostral mandible 

edges; cm, caudal mandible edge; BMP scaffold, Sc; Ft, fibrovascular tissue; endochondral 

ossification, EO; bone, Bo; Vessel formation, V.  
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figure 8. Comparison of IHC HES staining and SEM analysis in Sh 1, 3 and 5.

 
(A)  IHC of the sh1 showing higher osseointegration at the rostral edge, and mature (red) 

and immature (yellow) bone formation into the BCP bioceramic, (B) image from the Sh 3 

showing poor contact between the BCP bioceramic  and the mandible edges with low bone 

formation into the scaffold  and higher formation of  fibrous tissues, (C) assessment of the Sh5 

showing the small amount of bone, the poor osteointegration and  the infection process. SEM 

images corresponding to the IHC views of (D) Sh1, (E) Sh3 and (F) Sh5 with magnification 

showing the new bone formation and the no visible immature bone. Abbreviation rm, rostral 

mandible edges; cm, caudal mandible edge; BMP scaffold, Sc; Ft, fibrovascular tissue; 

endochondral ossification, EO; bone, Bo; abscess, Ab; Plasmocytic infiltration, P. 

 

 

Discussion 

In this study, a single-step procedure to repair a segmental mandible defect using axially 

vascularized custom made macroporous bioceramic combined with TBM aspirate in large 

animal model was investigated. Promising results in terms of bone regeneration and scaffold 

osseointergation with good functional and cosmetic outcomes were observed. 

Custom-made bioceramic implants in BCP (59% HA and 41% β-TCP, w/w) with a gyroïd 

macroporous structure (40% porosity volume, “800 µm » macropore size) were successfully 

made ant they actually helped avoid hurting animals, to facilitate the handling by surgeon, to 

promote the vessel guidance, the osteoconductive features and the osseointegration.  

Additionally, to ensure oxygen and nutrient supply, we opted for the inclusion of an AVL into 

the BCP bioceramic. Indeed, the use of intrinsic vascularization have shown to promote 

angiogenesis and bone formation in the center of largest bone constructs with also promising 

results in compromised clinical scenarios with low vascular or healing potential (e.g, irradiated 

tissues) [15,41–45]. Indeed, Extrinsic vascularization is suitable for perfusion of a 2-3 mm thick 

tissue while intrinsic vascularization aims to contend the cell hypoxia that could compromise 

bone tissue formation in the deep part of the scaffold  [41,42].   

Two main options of axially vascularized scaffold have been described for mandible 

reconstruction. Prelamination procedure involves the seeding of the prefabricated implant with 
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adjuvant (e.g, bone marrow, BMP) in vascularized ectopic site, commonly in a muscle (e,g, 

latissimus dorsi), to generate an extrinsic vascularized scaffold within an intrinsically 

vascularized territory [42,46]. Then, this vascularized scaffold is transferred with its pedicle to 

the bone defect area. Clinical applications have been described with successful bone formation 

for segmental mandible reconstruction. However, this procedure requires 2 surgical steps with 

a spaced-time of 7 weeks to 6 months before the transfer, and systematically induces donor site 

morbidity [47–49].  

The second procedure entails the axial insertion of an arteriovenous bundle (AVB) or of 

an arteriovenous loop (AVL) within a synthetic bone filler. AVL showed valuable results in 

preclinical model at ectopic site or for non-segmental mandible reconstruction. This 

vascularization method lead to low donor site morbidity by simple transfer of the tissue 

construct with its pedicle or even a one-step procedure without donor site morbidity if the 

mandible defect is used as a primary recipient site as in our study  [19,42,50,51].  

We also opted for the extemporaneous combination of bone marrow (BM) with the BCP 

bioceramic to avoid preoperative in vitro procedure (e.g osteogenic cell isolation) and due to 

its natural contain of various chemotactic and osteogenic factors as well as mesenchymal and 

haematopoietic progenitor cells promoting the bone formation [52]. indeed, BM aspirate is a 

minimally invasive procedure and  CaP materials + BM is a well-known association promoting 

bone formation in craniofacial area such as  the mandible region   [19,33,53–55]. In addition, 

we have previously  described the potential of gyroid macropororous BCP bioceramic 

combined with TBM on bone regeneration in smaller animal model  [37]. To completely avoid 

autologous harvest, we also could use others adjuvant such as BMPs widely described for 

mandible reconstruction [32,42,47,56]. However, BMPs procedures are expansive and can have 

potential severe side effects in craniofacial area. It exposed to risk of wound complication such 

as breakdown, infection or important local swelling with potential acute respiratory failure 

when it is used too close to airways [57–59]. Additionally, bone formation around the bone 

defect (e.g., ectopic ossification) is commonly described with BTE procedures using BMPs 

[60,61] that could cause uneven shape of the implant limiting the added value of a custom-made 

manufacture. 

In our study, 3 sheep had moderate (Sh1) or poor osseointegration (Sh3 and Sh5) at 12 

weeks. In Sh5, it was clearly due to a chronic infection as observed during the sacrifice 

(masseter muscle abscess) or histological examination (e.g., plasmocytic infiltration, micro 

abscesses). Surprisingly, the infection process was well tolerated without fever, feeding 

disorder, weight loss or materials exposure. In other cases, it was probably due to the poor 

contact between the bony mandible edges and the macroporous  BCP bioceramic as well as the 

scaffold movements. Indeed, the gyroid bioceramics was designed to offer optimal 

osteoconductive features that required perfect contact with the host bone for osteogenic cell and 

vascular colonization. To resolve this problem, we could use computer assisted surgery (CAS) 

and personalized bony cutting guide to perform the mandibulectomies as it is routinely done in 

clinical settings. Indeed, CAS guides the bone excision and allows an on-measure 

reconstruction (e.g, osseous free flap shaping, bone drilling guides, customized fixation plates) 

[4,62–64]. However, adapting the BCP bioceramic for each sheep would have resulted in an 

additional cost and logistics for our experimental study (e.g, preoperative CT scan, cutting 

guide, fixation plates manufacture). 

Interestingly, higher proportion of new bone was systematically observed with CT 

compared to SEM analysis. Indeed, the immature bone  and endochondral ossification were not 

quantifiable via SEM analysis that probably underestimated the overall new bone formation. In 

contrast, the ROI of the CT analysis allowed a 3D overall assessment of the BCP bioceramic, 

and especially the surrounding bone apposition systematically observed with the CT or CT 

scans.  
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Finally, histological analysis showed important amount of endochondral ossification 

within the BCP bioceramic as well as at the junction with the mandible edges. This observation  

enhanced the probable subsequent micromotions and the potential high strains levels that could 

trigger fibrocartilage formation [65].  It also suggested that the osseointegration and/or bone 

formation could not be totally achieved and should require later sacrifice for further 

investigation. 

 

Conclusion 

The first step towards the regeneration of segmental mandible defect, based on axially 

vascularized 3D-printed marcoporous BCP bioceramic, was reported in this pilot-study. A one-

step surgical approach without any tissue transfer or donor site morbidity, making full use of a 

natural, dispensable and safe bioactive substance (i.e. bone marrow) and customized 

bioceramics, was successfully set up and should be seriously considered as a relevant alternative 

to the current gold standards. Safer and cheaper than other promising tissue engineering 

strategies based on synthetic active substances (e.g., rhBMP2) and/or 2 step surgey (e.g., 

preamination), the clinical potential of such an approach requires further investigations  such 

as long-term assessment of the bone regeneration. 
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Abstract: In large bone defects where the tissue 

fails to repair itself, the “gold standard” is the 

autologous bone grafting. Nevertheless, the 

autologous bone harvesting exhibits serious 

drawbacks such as the limited volume harvestable 

or the lengthening of surgical time, with many per- 

and post-operative complications described: pain, 

bleeding, infections, unsightly scars, etc..... Among 

the alternatives to autograft, the use of allogeneic 

bone is reliable and extensively used for decades. 

Block or particular grafts remain difficult to use 

irregular or hard-to-reach bone defects, especially 

in maxillofacial and dental post-extraction surgery. 

A malleable bone graft in paste form has been 

developed by the BIOBank bone bank through 

partial demineralization of cortico-spongious bone 

powder. 

This bone paste consists of particles with a mineralized 

core surrounded by demineralized bone matrix, 

engulfed in a type I collagen gelatin. The objectives of 

this work are to caracterize and improve the osteogenic 

properties of this allogeneic bone paste. These 

osteogenic properties were first demonstrated in vitro 

in contact with mesenchymal stromal cells and human 

monocytes, then in two in vivo models of 

intramembranous bone healing, a guided bone 

regeneration model and a critical size defect model in 

rat calvaria. The combination of hydroxyapatite 

nanocrystals with increasing doses to the allogeneic 

bone paste in two models of critical size calvaria 

defects in rats did not increase its osteogenic properties 

where the bone formation was equivalent to that 

induced by the autologous bone graft. 

 

Résumé : Dans les défauts osseux de grande 

taille lorsque le tissu est incapable de se 

réparer de lui-même, la technique de 

régénération de référence est la greffe osseuse 

autologue. Néanmoins, le prélèvement d’os 

autologue présente des inconvénients majeurs 

comme le volume limité de greffon récoltable 

ou encore l’allongement du temps 

chirurgical, avec de nombreuses 

complications per- et post- opératoires 

décrites : douleurs, saignements, infections, 

cicatrices inesthétiques…. Parmi les 

alternatives à l’autogreffe, l’utilisation d’os 

allogénique est fiable et largement utilisé 

depuis des décennies. Ces greffons en blocs 

ou particulaires restent difficiles à utiliser des 

défauts osseux irréguliers ou difficiles 

d’accès, particulièrement en comblement 

osseux maxillo-faciaux ou en chirurgie 

dentaire post-extractionelle.  

Un greffon osseux malléable sous forme de pâte a été 

développé par la banque d’os BIOBank grâce à une 

déminéralisation partielle de poudre d’os cortico-

spongieuse. Cette pâte d’os est constituée de grains avec 

un centre minéralisé entouré de matrice osseuse 

déminéralisée, le tout baignant dans une gélatine de 

collagène de type I. Les objectifs de ce travail sont de 

caractériser et d’améliorer les propriétés ostéogéniques de 

cette pâte d’os allogénique. Ces propriétés ostéogéniques 

ont d’abord été démontrées in vitro au contact de cellules 

stromales mésenchymateuses et de monocytes humains, 

puis dans deux modèles in vivo de régénération osseuse 

intramembranaire, en régénération osseuse guidée et dans 

des défauts critiques de calvaria de rat. Enfin, l’association 

de nanocristaux d’hydroxyapatite à des doses croissantes 

à la pâte d’os dans deux modèles de défauts critiques de 

calvaria chez le rat n’a pas permis d’augmenter ses 

propriétés régénératrices où la repousse osseuse s’est 

montrée équivalente à celle induite par une autogreffe 

osseuse. 

 


